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Lexique 

AE Auto-expensible 

AFB Analyse Fonctionnel du Besoin 

ANSM  Agence Nationale de Sécurité du Médicament et des produits de santé  

ASTM Organisme de normalisation américain (American society for testing material) 

BaSO4 Sulfate de baryum 

CBD Cholédoque (Common bile duct) 

CE Communauté européenne 

CHD Canal hépatique commun (Common hepatic duct) 

DCM Dichloromethane 

DM Dispositif médical 

EMA European Medicines Agency 

EN Norme Européenne (European Norm) 

FBA Fistule biliaire anastomotique 

FDA Food and Drug Administration 

FDM Impression 3D dépôt matière en fusion (Fused Deposition Modeling) 

G1 Groupe 1 (groupe congélation) 

G2 Groupe 2 (groupe formolisation) 

G3 Groupe 3 (groupe tissus frais) 

GPM Certification (Good Manufacturing Practices) 

HES Hématoxyline-Eosine-Safran (Hematoxylin Eosin Saffron) 

IBODE Infirmier de Bloc Opératoire Diplomé d’État 

IBS Internal Biliary Stent (Drain biliaire interne) 

IgA Immunoglobuline A 

IRM Imagerie par résonance magnétique 
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ISO  Orga. internationale de normalisation (International Standards Organization) 

LADAF Laboratoire d’Anatomie des Alpes Françaises 

LHD   Left Hepatic Duct (Canal hépatique gauche) 

LT  Liver Transplantation (transplantation hépatique) 

MDR  Règlement des dispositifs médicaux (Medical devices regulation) 

MEDDEV (MEDical DEVice) Guide d’application des directives applicables aux DM  

MELD  Score pronostique d’hépathopathie (Model for end stage liver disease) 

MeOH  Methanol 

NAS  Niveau d’assurance de stérilité 

NF  Norme Française 

PAL  Phosphatases alcalines 

PBS  Phosphate Buffered Saline (Solution saline tamponnée au phosphate) 

PCL  Poly(e-caprolactone) 

PCL-TIB Poly(e-caprolactone-co-a-triiodobenzoate-e-caprolactone)s 

PDS  Polydioxanone 

PEG  Poly(éthylène glycol) 

PGA  Poly(glycolide) 

PLA  Poly(lactide) 

PLGA  Poly(lactide-co-glycolide) 

POC   Polymérisation par ouverture de cycle  

RHD   Right hepatic duct (Canal hépatique droit) 

RIBS  Drain biliaire interne bioresorbable (Resorbable Internal Biliary Stent) 

SBA  Sténose biliaire anastomotique 

SBNA  Sténose biliaire non anastomotique 

SEC  Size Exclusion Chromatography (Chromatographie d’Exclusion Stérique)  
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TH  Transplantation Hépatique 

THF  Tetrahydrofuran 

TIBC  Triiodobenzoyl chloride (chlorure de triiodobenzoyle) 

TMS  Tétraméthylsilane 

TP  Taux de Prothrombine 

TP  Taux de Prothrombine 

UE  Union Européenne 

VBP  Voie biliaire principale 

VOIs  Volume d’intérêt (Volumes of interest) 

 

Lexique 

Notations  

 

Tf   Température de fusion  

Tg   Température de transition vitreuse  

εr   Déformation à la rupture  

εy   Déformation à la limite d’élasticité  

s   Contrainte  

sr  Contrainte de rupture  

sy   Limite d’élasticité ou seuil de plasticité (yield strength)  

sm  Contrainte statique (static stress reached at the end of the load) 

srelax   Contrainte de relaxation (stress during relaxation) 

t  Temps (time) 

Ð   Dispersité des masses molaires  

E   Module d’Young (ou module d’élasticité)  



NOTATIONS 

10 

𝑀" Masse molaire moyenne en nombre  

𝑀# Masse molaire moyenne en masse  

DP Degré de polymérisation  

PD Polydispersité (polydispersity) 

m0 Masse initiale (initial mass)

md Masse sèche (dry mass) 

mhyd Masse hydratée (hydrated mass) 

K Raideur (stiffness) 

𝐹 Deformation gradient tensor 

𝜆 Elasticité (stretch) 

l Longueur (ou hauteur) 

L Largeur 

F Force 

A0 Section initiale (initial cross section) 

Π Nominal stress 
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INTRODUCTION GÉNÉRALE 

 

 

 

La transplantation hépatique (TH) est actuellement le seul traitement curatif de 

l’insuffisance hépatique terminale [1]. Si dans les séries historiques des années 1970 - 1980 

étaient rapportés des taux de morbidité jusqu'à 50% et des taux de mortalité de 25-30% [2–4], 

les progrès réalisés sur le plan des techniques chirurgicales, ou du traitement médical post-

opératoire, ont permis de progressivement diminuer l'incidence des complications. La 

reconstruction biliaire, dernière étape de la TH, est souvent considérée à tort comme l’étape 

facile d’une intervention difficile. Les complications biliaires restent le véritable « talon 

d’Achille » de la TH, quelle que soit la technique de reconstruction chirurgicale utilisée, avec 

un taux de morbidité compris selon les séries entre 10% et 40% [5–10], ainsi qu’un taux de 

mortalité pouvant avoisiner les 10% [11]. Le patient est alors exposé à de potentiels traitements 

longs et répétés, ainsi qu’au risque de perte du greffon [9–13]. Les deux principales 

complications biliaires sont la Fistule Biliaire Anastomotique (FBA) et la Sténose Biliaire 

Anastomotique (SBA). Les séries récentes rapportent un taux de fistules biliaires dans 5 à 22 

% des transplantations hépatiques et une incidence de SBA de 9 à 18 % [11,12,14–17].  

La mise en place d’une prothèse lors de la réalisation de l’anastomose biliaire a été 

proposée pour limiter les complications anastomotiques après TH. Jusque dans les années 1990, 

la technique de référence pour sécuriser l’anastomose biliaire était la mise en place d’un 

drainage biliaire externe par un drain en T (drain de Kehr). L’avantage théorique du drain en T 

étaient de réduire l’incidence des complications postopératoires anastomotiques en intubant 

l’anastomose et en diminuant la pression intracholédocienne par fistulisation externe. 

Néanmoins, l’utilisation du drainage biliaire externe en TH est très débattue dans la littérature. 

Les dernières méta-analyses [18,19] concluent que, bien que le drain en T, soit un facteur 

pronostique favorable pour les sténoses biliaires, son utilisation est un facteur de risque de 

cholangite, de péritonite et ne garantit pas moins d’interventions itératives post-transplantation. 

Basé sur les effets indésirables observés du drainage biliaire externe et sur le potentiel bénéfice 

du drainage biliaire prolongé, certaines équipes utilisent depuis les années 2000 un Drain 

biliaire interne (IBS) [20,21]. Ce drain est placé en transcholédochocholédocien lors de la 



INTRODUCTION GÉNÉRALE  

 13 

réalisation de l'anastomose cholédochocholédocienne. Il est censé chemiser la paroi interne du 

cholédoque au niveau de l'anastomose, afin de mieux l’étanchéifier et de mieux la calibrer. 

L’objectif étant de diminuer l’incidence et la gravité des complications anastomotiques (FBA 

et SBA), en évitant les inconvénients du drain externalisé [21]. Lors de cette dernière décennie, 

dans notre centre de TH, conformément aux différentes données de la littérature, nous avons 

fait évoluer notre stratégie chirurgicale de reconstruction biliaire en transplantation hépatique, 

avec l’arrêt de l’utilisation systématique des drains en T et la mise en place d’un IBS. Nous 

avons précédemment prouvé dans une étude rétrospective que l’utilisation d’un IBS en 

transplantation hépatique permettait de réduire de façon significative le nombre de 

complications biliaires anastomotiques [22]. Il s’agissait de l’une des plus importantes séries 

de la littérature comparant sur une période de 5 ans l’utilisation ou non d’un IBS sur 175 

transplantations hépatiques (Article en Annexe I-1).  

L’inconvénient majeur du IBS est la nécessité d’un geste endoscopique systématique 

pour ablation du dispositif. Même si le taux de complications après ce geste endoscopique est 

faible, 3 - 4% dans la littérature [22,23], l’ablation endoscopique du IBS ajoute un risque de 

complications, la destruction du sphincter d’Oddi, ainsi qu’un surcoût. D’un point de vue plus 

général, l’utilisation de prothèses plastiques (quel que soit leur composition) entraine d’autres 

problèmes, tels que l’accumulation de biofilms bactériens, des infections, ou même des 

obstructions [24–26]. L’implantation peropératoire d’un IBS biorésorbable (RIBS) permettrait 

d’éviter ces inconvénients tout en sécurisant l’anastomose biliaire au même rôle que le drain en 

T ou le IBS.  

De plus, si en chirurgie hépatobiliaire conventionnelle le cholédoque est largement 

cicatrisé en 6 semaines, en TH les règles de la cicatrisation sont modifiées avec un délai de 

cicatrisation majoré. Car les patients sont parfois dénutris, sous traitement immunosuppresseur, 

avec un bouleversement de la vascularisation locale secondaire à la dissection. La bioprothèse 

polymère pourrait également favoriser la régénération tissulaire en servant de support et en 

interagissant avec l’épithélium biliaire. En effet, l’ingénierie tissulaire s’appuie sur 

l’association de supports de régénération, les "matrices" ou "scaffolds", dans le but de réparer, 

reconstituer ou régénérer des tissus ou organes lésés [27,28]. Contrairement aux prothèses 

inertes classiques utilisées actuellement, l’ingénierie tissulaire vise à développer de nouveaux 

types de prothèses bioactives non plus limitées à un rôle palliatif mais désormais capables de 

conduire à la reformation des tissus.  
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Pour parvenir à ce résultat, il y a toutefois de nombreux paramètres à contrôler et un 

cahier des charges à respecter. Synthétiser un matériau et le mettre en forme de manière à 

obtenir une prothèse qui sera non seulement tolérée par l’organisme mais permettra de sécuriser 

l’anastomose biliaire voire favorisera la réparation cellulaire appropriée et la régénération 

tissulaire pour ensuite être éliminée de l’organisme. Ce dispositif devra également répondre aux 

objectifs très strictes liés à l’implantation et au suivi en TH.  

C’est avec le désir de mener un tel projet qu’est née cette thèse, fruit d’une collaboration 

entre deux laboratoires :  

- L’équipe BioMMat (Biomedical and Mechanical Engineering of Materials), 

au laboratoire TIMC-IMAG (Technologies de l’Ingénierie Médicale et de la 

Complexité –Informatique, Mathématiques et Applications de Grenoble), unité mixte 

de recherche du CNRS (UMR 5525) et de l’Université Grenoble-Alpes ; notamment 

spécialisée dans la caractérisation expérimentale des élastomères bio-résorbables. 

- Le département des Biopolymères Artificiels de l’IBMM (Institut des 

Biomolécules Max Mousseron), unité mixte de recherche du CNRS (UMR 5247) et de 

l’Université de Montpellier ; notamment spécialisé dans la synthèse et l’étude de 

polymères dégradables pour des applications biomédicales. 

L’objectif de ce projet pluridisciplinaire de recherche translationnelle a été de réunir les 

compétences en chimie des matériaux polymères et caractérisation expérimentale des 

élastomères bio-résorbables de ces deux laboratoires afin de développer un prototype de 

prothèse biliaire résorbable (RIBS) répondant au cahier des charges évoqué précédemment. 

Afin de rendre compte des travaux effectués dans le cadre de ce projet, ce manuscrit de thèse 

s’articulera en cinq parties.  

Le premier chapitre est une étude bibliographique consacrée tout d’abord à la TH et 

au système biliaire, avec un accent particulier sur les complications biliaires et les moyens de 

prévention de ces complications. Après avoir développé l’intérêt de concevoir un dispositif 

médical à partir d’une structure polymère, nous ferons un état des lieux des travaux d’ores et 

déjà décrits dans la littérature sur les dispositifs biliaires résorbables. Cet état de l’art nous 

permettra de définir un cahier des charges pour le développement d’une prothèse biliaire 

résorbable pour sécuriser l’anastomose biliaire en transplantation hépatique. 

Le deuxième chapitre est une étude in vitro, consacrée à la conception et l’évaluation 

de la dégradation dans des conditions biliaires simulées d’un RIBS. Avec évaluation des 
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propriétés mécaniques et physico-chimiques au cours de la dégradation par rapport aux 

exigences liées au cahier des charges. 

Le troisième chapitre est un prérequis à une étude in silico, de modélisation du 

comportement mécanique de la voie biliaire et du comportement synergique lors de 

l’implantation de la prothèse. Nous avons décrit la microstructure de la voie biliaire humaine 

au moyen d'une analyse histologique. Puis nous avons caractérisé le comportement mécanique 

de la voie biliaire humaine et l'impact de différents processus de conservation des tissus mous 

humains. 

Le quatrième chapitre est une étude in vivo chez le rat, évaluant le comportement 

mécanique, radiologique et histologique du polymère PCL-TIB / PLA-PEG-PLA au cours 

de la dégradation afin d'explorer son utilité pour la confection d’un RIBS. Nous avons ensuite 

évalué l'implantabilité du prototype de RIBS chez l’homme. 

Enfin, le cinquième et dernier chapitre est un prérequis en vue d’une valorisation 

industrielle, avec une étude de la réglementation applicable au développement d’une prothèse 

biliaire comme dispositif médical implantable, le dossier de conception et le dossier technique 

nécessaire pour le marquage CE. 

Les chapitres 2, 3 et 4 correspondent à des projets d’articles, et seront présentés comme 

tel dans le manuscrit.  
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CHAPITRE I : CONTEXTE ET ÉTAT DE L’ART 

INTRODUCTION DU CHAPITRE 

L’objectif du projet est de développer un prototype de prothèse biliaire interne résorbable 

(RIBS) afin de réduire les complications biliaires en transplantation hépatique (TH). Ce premier 

chapitre nous permettra de situer ce projet dans le contexte médical et de réaliser un état de l’art 

sur le sujet, pour au final établir un cahier des charges qui servira de feuille de route tout au 

long du développement du RIBS. Ce chapitre s’articulera en 3 sous-chapitres :  

Le premier sous-chapitre traitera des aspects purement médicaux de la TH et de ses 

complications biliaires. Après quelques généralités sur la TH et ses indications, nous 

aborderons les aspects chirurgicaux de la TH en insistant sur les aspects techniques de la 

reconstruction biliaire. Après une seconde partie théorique sur l’anatomie et la physiologie du 

système biliaire, nous étudierons les principales complications biliaires anastomotiques en TH. 

La dernière partie de ce sous chapitre sera consacrée à un état de l’art sur les moyens de 

prévention des complications.  

Le deuxième sous-chapitre sera axé sur le versant matériau de ce projet, nous 

développerons la place et l’attrait des biomatériaux dégradables synthétiques pour la conception 

d’un dispositif médical, avec des rappels physico-chimiques sur les polymères d’intérêts pour 

notre application. Dans un second temps, nous ferons un état des lieux sur les voies 

d’innovations dans la prévention des complications biliaires, avec les travaux dans la littérature 

sur les dispositifs biliaires résorbables et le développement de l’ingénierie tissulaire pour le 

système biliaire.  

Le dernier sous-chapitre nous permettra de conclure cet état de l’art, en établissant le 

cahier des charges pour le développement du RIBS pour sécuriser l’anastomose biliaire en 

transplantation hépatique. 
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CHAPITRE I : CONTEXTE ET ÉTAT DE L’ART 

A- Aspects médicaux liés à la transplantation hépatique 

 

 

  LA TRANSPLANTATION HÉPATIQUE 

1.1.  Généralités  

L’évolution de la transplantation hépatique (TH) constitue une illustration remarquable 

du progrès médical de ces 20 dernières années. La découverte et l’amélioration de 

l’immunologie de transplantation, le progrès des techniques chirurgicales, de la réanimation 

médicale et de la conservation des organes prélevés, sont les éléments fondamentaux qui ont 

permis à la transplantation de passer de la thérapeutique expérimentale à un traitement à part 

entière d’une d’hépatopathie irréversible.  

Depuis la première TH réalisée chez l’homme en 1963 par Thomas Starzl à Denver [29], 

on peut distinguer 3 périodes  : du stade expérimental de 1963 à 1970, la transplantation 

hépatique passe au stade d’investigation clinique dans les années 70 pour devenir, à partir des 

années 80, une véritable thérapeutique grâce, notamment, à l’introduction de la Ciclosporine 

[30]. Il y a eu ensuite la phase de maturation des années 80s, puis celle de perfectionnement des 

années 90s. L’évolution actuelle s’intéresse à l’élargissement des indications de la TH, 

impliquant une réflexion sur son organisation générale. En effet le contraste est fort entre la 

rareté persistante de l’offre d’organes et la demande croissante.  

Actuellement, le taux de survie à 1 an pour toutes les indications est d’environ 80 - 90 

%, le taux de survie 5 ans toutes indications confondues est de 60 à 70 % [31]. Après TH, plus 

de 80% des patients reprennent une vie normale. Les enfants retournent à l’école, les adultes à 

leurs responsabilités familiales, leurs emplois et à des activités sociales habituelles. Cependant, 

il persiste une importante morbidité et mortalité liée aux complications immunologiques, 

infectieuses, rénales, vasculaires et en particulier, aux complications biliaires.  

La transplantation implique des aspects médico-légaux, qui sont encadrés en France par 

l’Agence de la Biomédecine. Ses missions sont de gérer la liste nationale des malades en attente 

de greffe, de coordonner les prélèvements d’organes, la répartition et l’attribution des organes 

prélevés, d’assurer l’évaluation des activités médicales des équipes de transplantation, de gérer 
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le registre national des refus au prélèvement, de promouvoir la recherche en transplantation 

et de promouvoir le don d’organes.  

Le don d’organe est encadré par 4 grands principes éthiques inscrits dans la loi de bioéthique : 

1- le consentement présumé (inviolabilité du corps humain) ; 2- la gratuité du don (non 

patrimonialité du corps humain) ; 3- l’anonymat du don ; et 4- l’interdiction de publicité. La 

pénurie actuelle compromet l’accessibilité à la transplantation et s’oppose au principe d’équité 

qui n’est pas inscrit dans la loi. 

1.2.   Les indications 

Ce traitement s'adresse aux malades ayant une insuffisance hépatique terminale ou 

certains cancers du foie. Le foie n'arrive plus à assurer ses fonctions d'une façon adaptée à la 

demande de l'organisme qui l'abrite. Le foie est, physiologiquement, doté de multiples fonctions 

qui concourent au maintien d'une vie normale (synthèse des facteurs de la coagulation, synthèse 

des protéines sanguines, métabolisme des produits de la digestion, production de bile…). 

Il peut être le siège d'affections (virales, médicamenteuses, toxiques, auto-immunes) lesquelles 

peuvent entraîner des perturbations de la fonction hépatique selon un mode aigu (hépatite aigue) 

ou selon un mode chronique (cirrhose). 

Les indications principales de TH sont : 

-   Les maladies parenchymateuses chroniques du foie : cirrhose quelle qu'en soit la cause 

(infection virale B ou C, hépatite chronique auto-immune, alcoolisme). Dans le cas 

d'une cirrhose alcoolique, la TH ne doit être envisagée qu'après une période d'abstinence 

minimale de 6 mois. 

-   Les maladies cholestatiques chroniques du foie c'est à dire, chez l'adulte, la cirrhose 

biliaire primitive et la cholangite sclérosante ; et chez l'enfant l'atrésie des voies biliaires. 

-   Les hépatites fulminantes et sub-fulminantes. 

-   Les cancers primitifs du foie sont une indication de transplantation hépatique dans des 

cas très sélectionnés. 

-   Certaines maladies métaboliques ou génétiques avec atteinte hépatique peuvent être des 

indications de transplantation hépatique, comme la maladie de Wilson, l’amylose, le 

déficit en a-1-antitrypsine, l’hémochromatose génétique décompensée au stade de 

cirrhose. 
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Il existe des contre-indications absolues à la TH : défaillance viscérale extra-hépatique 

(cœur, poumon, cerveau), processus infectieux non contrôlé, tumeur maligne extra-hépatique 

présumée non guérie, psychoses non traitées.  

Certaines contre-indications sont relatives, comme l’âge (discussion au cas par cas au-delà de 

65 ans), ou l’état psycho-social.  

 

1.3.   Aspects chirurgicaux de la transplantation 

1.3.1.  Prélèvement chez le donneur 

Le prélèvement hépatique est réalisé de façon standardisée selon la procédure 

initialement décrite par Starzl [32]. La plupart du temps, le prélèvement est réalisé chez des 

donneurs vivants, en état de mort encéphalique. Après inspection de la cavité abdominale et 

palpation du foie à la recherche de contre-indications au prélèvement, les éléments vasculaires 

et biliaires sont soigneusement repérés et disséqués, avec une attention particulière aux 

variations artérielles (recherche de la présence d’une artère hépatique gauche provenant de 

l’artère gastrique gauche et d’une artère hépatique droite provenant de l’artère mésentérique 

supérieure). La circulation sanguine est ensuite interrompue, avec refroidissement rapide du 

foie. Le foie est perfusé avec une solution de conservation froide, et de la glace est ajoutée dans 

la cavité abdominale, afin de préserver au mieux le greffon. Le foie est finalement prélevé à 

froid, et ensuite conservé à une température de 4°C en attendant l’implantation. 

 

1.3.2.  Intervention chez le receveur 

La procédure chirurgicale de la TH est désormais standardisée, elle comporte 3 étapes :  

- Hépatectomie totale du foie pathologique avec préservation cave 

- Implantation du foie avec réalisation de 3 anastomoses vasculaires 

- Reconstruction de la voie biliaire  

Lors de l’hépatectomie, la dissection initiale est entreprise dans le pédicule hépatique. 

La veine porte, l’artère hépatique et la voie biliaire sont isolées, puis sectionnées de façon à 

laisser le maximum de longueur pour l’implantation. Dans certains cas, une dérivation porto-

cave transitoire peut -être réalisée afin de permettre le drainage veineux mésentérique pendant 

l’implantation. La veine cave est quasi-systématiquement conservée.  
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L’implantation consiste à réaliser 3 anastomoses vasculaires afin de revasculariser le 

greffon (Figure I-1). L’anastomose cavo-cave est réalisée avec un clampage latéral de la veine 

cave inférieur du receveur. Elle est généralement latéro-latérale en utilisant un patch de veine 

cave inférieure du donneur (Figure I-1 B). L’anastomose porte réalisée est termino-terminale. 

L’anastomose artérielle est, en générale, termino-terminale. Elle est réalisée par un surjet de fil 

monobrin non résorbable entre le tronc cœliaque du greffon et, selon le diamètre des vaisseaux, 

soit avec l’artère hépatique propre du receveur, soit au niveau de la bifurcation de l’artère 

gastro-duodénale et de l’artère hépatique, plus sûre car plus large [32]. L’existence d’anomalies 

artérielles du donneur ou du receveur, dans environ 12% des cas [33], nécessite la réalisation 

d’anastomoses plus complexe avec parfois interposition artérielle ou veineuse [34], ou 

implantation sur l’aorte du receveur. La qualité de l’anastomose artérielle est fondamentale, 

puisque la vascularisation biliaire étant exclusivement artérielle, une mauvaise perfusion 

artérielle du greffon majore le risque de complications biliaires.  

La dernière étape de la transplantation est la reconstruction biliaire. 

A	  

Figure I-1 : Représentation schématique d’une transplantation hépatique orthotopique.  
A. Visualisation des 4 structures anastomosées, avec remplacement cave (selon ouest-

transplant.org). B. Représentation d’une anastomose cavo-cave latéro-latérale [35]. VCI : 

Veine cave inférieure ; VP : Veine porte ; AH : Artère hépatique ; CC : Conduit cholédoque. 
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1.3.3.  Techniques de reconstruction biliaire  

Pendant toute la durée de l’intervention, une attention toute particulière doit être portée 

à ne pas léser les canaux biliaires. Ils ne doivent pas être saisis avec des instruments par 

exemple.  Le tissu conjonctif entourant les canaux biliaires doit être systématiquement conservé 

afin de préserver la vascularisation péri-canalaire.  

Concernant le type d’anastomose biliaire, bien que ce soit un des facteurs déterminant dans le 

risque de développer des complications biliaires, il n'existe à l'heure actuelle aucun consensus 

concernant la reconstruction biliaire [36]. Plusieurs techniques de reconstruction biliaires sont 

encore actuellement utilisées, avec des avantages et des inconvénients (Figure I-2) :  

1- Choledoco-choledocienne termino-terminale : technique la plus utilisée dans la 

littérature, car c'est l'anastomose le moins à risque de complications. C’est également 

l'anastomose réalisée par notre équipe en première intention. Elle a pour avantage d'être la plus 

physiologique en préservant la fonction barrière contre les bactéries et les secrétions intestinales 

du sphincter d'Oddi. Elle facilite également les gestes endoscopiques post-transplantation 

lorsqu'ils sont requis.  

2- Choledoco-choledocienne latéro-latérale : de moins en moins utilisée, au profit de la 

termino-terminale. Elle se complique de plus de sténoses, et nécessite une voie biliaire plus 

longue. 

3- Choledoco-jéjunale : appropriée pour les voies biliaires fines car est moins à risque 

de sténose. Elle est utilisée en cas de retransplantation, ou de nécrose des voies biliaires, car 

permet une anastomose sans tension quel que soit le niveau. Elle est néanmoins moins 

physiologique car shunte le sphincter d'Oddi. 
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Cholédochocholédochostomie 

termino-terminale 

Cholédochocholédochostomie 

 latéro-latérale 

Cholédochojéjunostomie 

avec anse en Y 

Figure I-2 : Différents types de reconstruction biliaire en Transplantation Hépatique 

Cholédoque	  du	  greffon	  

Cholédoque	  du	  receveur	  

Cholédoque	  du	  greffon	  

Anse	  iléale	  montée	  en	  Y	  
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Plusieurs mesures préventives lors de la réalisation de l’anastomose ont été décrites par 

Hirano [37]. L’anastomose doit être réalisée sans tension, les points doivent être totaux sur la 

voie biliaire pour obtenir un alignement muco-muqueux, et le fil utilisé doit être monobrin de 

taille 4/0 ou 5/0. Concernant le choix entre une suture à points séparés ou en surjet (Figure I-

3), aucune différence significative n’a jamais été mise en évidence dans la littérature [38]. Le 

surjet semble néanmoins moins à risque de fistule, mais plus à risque de sténose [37,39,40]. Les 

points séparés sont donc à privilégier pour les anastomoses sur des voies biliaires fines.  

En fin d’intervention, la mise en place de drains au contact de l’anastomose et 

extériorisés à la peau est systématique. 

Figure I-3 : Techniques de reconstruction anastomotique. A : surjet ; B : points séparés. 

1.4.   Suites postopératoires 

1.4.1.  Immunosuppression 

L’adjonction de la ciclosporine aux corticoïdes et à l’azathioprine, au début des années 

1980, a permis le développement de la transplantation d’organe solide. Depuis lors, de 

nombreux médicaments immunosuppresseurs ont été développés et ont permis de réduire 

l’incidence du rejet aigu (actuellement de l’ordre de 25 % après TH), du rejet grave ou 

réfractaire et du rejet chronique [41]. L’objectif actuel de l’immunosuppression est de réduire 

les effets indésirables des médicaments, et, dans le futur, de favoriser l’instauration d’une 

tolérance, qui permettrait, à terme, d’interrompre complètement le traitement 

immunosuppresseur prophylactique. Un des effets indésirables des immunosuppresseurs, en 

particulier des corticoïdes est le ralentissement de la cicatrisation par une action anti-

inflammatoire. En ce qui nous concerne, cela peut donc ralentir la cicatrisation biliaire et 

augmenter les conséquences liées à une complication biliaire anastomotique. 

A B 
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1.4.2.  Fonction hépatique et suivi postopératoire après TH 

Le suivi postopératoire des patients greffé est rigoureux, et à vie. L’objectif est double, 

s’assurer de l’absence de complications (postopératoires, iatrogènes …), et s’assurer de la 

bonne fonction du greffon (vascularisation, rejet, récidive de la maladie initiale…).  

Dans le but d’une évaluation post-opératoire, la fonction hépatique est divisée en 3 

grandes catégories : synthèse, excrétion et métabolisme.  

La fonction de synthèse comprend la production des facteurs de coagulation, de l’albumine et 

d’autres protéines telles que la transferrine et l’haptoglobine. La synthèse immédiate des 

facteurs de coagulation est nécessaire à hémostase et donc au succès de la transplantation. Dans 

la période post-opératoire, la numération plaquettaire, le taux de prothrombine (TP) et le temps 

de céphaline activée sont habituellement suffisants pour surveiller l’état de la coagulation. Le 

TP qui reflète la synthèse de facteurs spécifiques de la coagulation par les hépatocytes est un 

indicateur précoce de la fonction du greffon. En cas de dysfonction du greffon un apport 

supplémentaire en facteur de coagulation permet une suppléance temporaire. Si aucune 

amélioration du temps de prothrombine ne survient, une lésion d’ischémie/reperfusion ou une 

complication technique doivent être rapidement suspectées et recherchées.  

Fonction d’excrétion : d’une façon générale, la quantité de bile sécrétée par le greffon est 

fortement diminuée durant les premiers jours suivant la TH, avec une moyenne de 4 à 8 ml par 

heure et ce jusqu’aux environs du dixième jour [42]. La production de bile, qui est visualisée 

souvent en peropératoire, est la première indication de la reprise des fonctions excrétoires. 

Habituellement, la bile est marronne, jaune foncé, très visqueuse. Jusqu'à 300 ml peuvent être 

produits par jour. Une bile légèrement colorée ou claire comme de l’eau indique une atteinte 

sévère du greffon. Elle est le plus fréquemment due à des lésions d’ischémie/reperfusion, à une 

non fonction primaire ou à un rejet.  

La fonction métabolique du foie reprend immédiatement après l’implantation. Les deux 

paramètres qui sont la lactactémie et la température permettent un suivi de cette fonction 

métabolique. Le métabolisme du foie produit une quantité importante de chaleur et le 

réchauffement commence fréquemment peu après le déclampage. L’incapacité à se réchauffer 

ou un réchauffement lent après fermeture de l’abdomen doivent faire suspecter un mauvais 

fonctionnement du greffon. Généralement, la lactatémie se normalise en 6 à 12 heures. Une 

augmentation ou une élévation persistante des lactates indiquent une dysfonction du greffon.  
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Le métabolisme du glucose est par contre un mauvais reflet du fonctionnement du greffon, les 

glycémies restent généralement élevées quel que soit l’état du greffon. Une hypoglycémie ne 

survient que en cas de lésions sévères du greffon.  

 

 

  LE SYSTEME BILIAIRE : ANATOMIE ET PHYSIOLOGIE 

2.1.   Anatomie des voies biliaires 

Le système biliaire est constitué par les voies biliaires intrahépatiques et la voie biliaire 

extrahépatique (Figure I-4). 

 

 

 

 
 

Figure I-4 : Voies biliaires et division segmentaire du foie d’après Couinaud [43]. Les 
segments hépatiques sont numérotés de I à VIII. Chaque segment hépatique est drainé par le 

conduit biliaire segmentaire correspondant (selon hepatoweb.com). 
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2.1.1.  Les voies biliaires intra-hépatiques 

On appelle voies biliaires intrahépatiques les conduits biliaires secondaires 

(segmentaires et sous-segmentaires) en amont des deux branches principales droite et gauche 

qui sont extra-hépatiques.  

Les voies biliaires intra-hépatiques suivent, très exactement, la disposition modale de la veine 

porte et sont, généralement, en position épiportale par opposition aux artères qui sont, en règle 

générale, en position hypoportale.  

Dans le foie droit (segments V-VIII), le drainage biliaire se fait par le canal postérieur 

pour les segments VI et VII (Figure I-4), et par le canal paramédian pour les segments V et 

VIII. Le canal du segment VII est au-dessus et en arrière de la veine porte correspondante, il

est rejoint, sur la face supérieure de celle-ci, par les canaux du segment VI. Le canal 

paramédian, qui suit le bord gauche de la veine médiane dans 88% des cas, selon Couinaud 

[43], s’unit au canal postérieur dans 72% des cas pour former le canal hépatique droit, au-dessus 

et en avant, de la veine porte droite.  

Du côté gauche, les canaux des segments II et III se réunissent pour former le canal 

hépatique gauche, sur la ligne scissurale porte gauche. Le segment IV est drainé par plusieurs 

canaux antérieurs et postérieurs qui forment un tronc unique ou double, se jetant dans la portion 

transversale du canal hépatique gauche.  

Le drainage du secteur dorsal ou segment I, se fait par les canaux hépatiques droit et 

gauche.  

2.1.2.  Les voies biliaires extra-hépatiques 

Les voies biliaires extra-hépatiques sont constituées par la voie biliaire principale (VBP) 

et la voie biliaire accessoire (Figure I-5). La voie biliaire principale s’étend de la convergence 

biliaire au sphincter d’Oddi. La convergence des canaux hépatiques droite et gauche se fait dans 

le pédicule hépatique. Dans la disposition habituelle qui ne se rencontre que dans 57% des cas, 

l’angle de convergence est en moyenne de 80°, le canal hépatique droit prolongeant le canal 

hépatique commun.  
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Figure I-5 : Les 3 niveaux des voies biliaires extra-hépatiques.  
A : Niveau supérieur ou segment hilaire ; B. Niveau moyen ou pédiculaire ; 

C. Niveau inférieur rétropéritonéal 

Le trajet de la VBP dans son ensemble est oblique caudalement, latéralement et en 

arrière, formant une courbe à concavité antérieure et latérale. La voie biliaire accessoire 

(vésicule biliaire et canal cystique) s’abouche dans la VBP à la jonction entre canal hépatique 

et cholédoque. La longueur de la VBP est de l’ordre de 80 à 100 mm, son diamètre d’environ 

5mm.  
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La VBP comporte deux parties : 

- le canal hépatique commun, né de la convergence biliaire se termine à l’abouchement 

du canal cystique.  

- le canal cholédoque est formé de la réunion des canaux cystique et hépatique commun. 

Après un trajet oblique vers le bas et la droite, il se termine dans le deuxième duodénum 

au niveau du sphincter d’Oddi.  

La VBP est répartie sur 3 niveaux (Figure I-5) : 

Un niveau supérieur ou segment hilaire : est représenté par la convergence biliaire ou confluent 

biliaire supérieur. Il est situé dans le hile. La convergence biliaire est entourée d’une gaine (de 

Glisson) dont l’épaississement au niveau du hile hépatique forme la plaque hilaire. 

Généralement, les branches d’origine du canal hépatique sont entremêlées avec les branches 

terminales de l’artère et occupent avec elles le plan antérieur du hile du foie. Le plan postérieur 

est formé par les branches terminales de la veine porte.  

Un niveau moyen ou pédiculaire : correspond au segment de la VBP qui chemine dans le 

pédicule hépatique sur le bord externe du petit épiploon et à la voie biliaire accessoire.  

-   Le segment pédiculaire de la VBP, est formé du canal hépatique commun et de la partie 

initiale du cholédoque. Il descend dans le pédicule hépatique sur la face antérieure et 

haute de la veine porte.  

-   La voie biliaire accessoire comprend la vésicule biliaire et le canal cystique : la vésicule 

biliaire est un réservoir musculo-membraneux appliqué à la face inférieure du foie. Le 

canal cystique prolonge la vésicule biliaire, de longueur variable entre 20 et 50 mm, il 

se dirige caudalement et médialement pour rejoindre le canal hépatique commun à un 

niveau variable situé entre le hile et la région intrapancréatique. Il chemine en général 

parallèlement au conduit hépatique commun puis il se joint à lui pour former le canal 

cholédoque. De nombreuses variations de ces conduits sont possibles. Il arrive que le 

conduit cystique longe le conduit hépatique commun et lui adhère intimement. Le 

conduit cystique peut aussi être court ou même absent. Dans certains cas, la réunion des 

conduits cystique et hépatique commun est bas située, les deux peuvent être unis par du 

tissu fibreux. Dans d’autres cas le conduit cystique décrit un trajet en spirale en avant 

du conduit hépatique commun avant de s’unir à lui du côté gauche.  
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Un niveau inférieur rétropéritonéal : correspond à la partie de la VBP située dans la loge 

duodénopancréatique. On lui décrit 3 parties :  

-   Le segment rétroduodénal, (10 à 30 mm) chemine en arrière du premier duodénum. 

-   Le segment pancréatique, (20 à 25 mm) est au contact de la face postérieure de la tête 

du pancréas.  

-   Le segment intra-duodénal, (10 à 20 mm) est dans l’épaisseur de la paroi du duodénum, 

le cholédoque, dont le trajet est oblique, va s’unir avec le canal de Wirsung pour former 

un canal commun (85% des cas). Cet ensemble appelé sphincter d’Oddi comprend un 

sphincter propre du cholédoque et du Wirsung et un sphincter commun plus distal. Cet 

appareil sphinctérien est constitué de fibres musculaires lisses circulaires ou spiralées 

Au niveau du sphincter d’Oddi, le cholédoque voit réduire son calibre à environ 2mm. 

Le sphincter du canal commun par sa saillie inconstante dans la lumière intestinale 

constitue la papille duodénale majeure. La distance séparant le point ou le cholédoque 

aborde la tunique du duodénum jusqu’au sommet de la papille est en moyenne de 15 

mm.  

2.2.   Vascularisation et innervation des voies biliaires 

2.2.1.  Vascularisation artérielle  

Les complications biliaires après transplantation hépatique dépendent de la 

vascularisation artérielle, puisque la vascularisation biliaire est artérielle exclusive.  

La Figure I-6 représente la vascularisation artérielle de la VBP supra-duodénale. Au 

niveau des voies biliaires hilaires la vascularisation est assurée par de fins rameaux artériels 

issus des branches droite et gauche de l'artère hépatique. Il existe une artère hilaire marginale 

créant un pont entre la gauche et la droite au niveau du hile. Concernant la vascularisation de 

la VBP, elle se fait par l'intermédiaire d'artères axiales le long des bords droit et gauche de la 

voie biliaire. Ces artères axiales assurent pour 1/3 un apport descendant provenant de l’artère 

hépatique droite et pour 2/3 par un apport ascendant provenant des artères pancréatico-

duodénales, constituant un réseau anastomotique entre l’apport descendant et ascendant. Les 

branches ascendantes forment les artères, latérale et médiale, dénommées respectivement artère 

à 9 heures et à 3 heures, qui donnent 7 à 8 branches artérielles terminales, chacune d’un diamètre 

de 0.3 mm [44]. Ces deux branches axiales ascendantes sont issues d’une branche 
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retroduodénale issue de l’artère gastroduodénale : l’artère retroduodénale de Wilkie [45,46]. 

Toutes ces artères terminales forment un plexus épicholédocien. 

L’apport ascendant est supprimé par le prélèvement, et la vascularisation de la VBP du 

greffon dépend uniquement de l’apport descendant. Pour bien rester vascularisé, la VBP du 

greffon doit être sectionné haut, et être disséqué le moins possible dans le pédicule hépatique. 

 

 

Figure I-6 : Vascularisation artérielle de la VBP supra-duodénale.  
AHD : Artère hépatique droite, AHG : Artère hépatique G, AHC : Artère hépatique 

commune, AGD : Artère gastro-duodénale. 

 
 

L’alimentation de la VBP est assurée par un réseau artériel épicholédocien [47]. La 

vascularisation se fait sur trois niveaux : plexus épicholedocien ; premier plexus intramural et 

deuxième plexus intramural. Ils s’anastomosent et forment des collatérales (Figure I-7). 
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Figure I-7 : Les trois niveaux de la vascularisation artérielle de la VBP 

2.2.2.  Vascularisation veineuse 

Les veines de la VBP se drainent dans la veine porte par l’intermédiaire de l’arcade para 

- biliaire, réseau veineux anastomotique en situation antérieure et médiale par rapport au canal 

hépato-cholédoque. Cette arcade constitue des anastomoses avec les veines pancréatico-

duodénales et la veine coronaire stomachique et forment ainsi une voie de dérivation possible 

en cas de thrombose portale.  

2.2.3.  Drainage lymphatique 

Les lymphatiques de la VBP se répartissent le long du pédicule hépatique depuis les 

ganglions intra et sus-pancréatiques jusqu’aux ganglions du hile. Ils font ensuite relais au 

niveau des ganglions cœliaques pour rejoindre le canal thoracique.  

2.2.4.  Innervation 

Le plexus hépatique est formé par le plexus cœliaque pour la plus grande part mais aussi 

les ganglions semi-lunaires et le tronc pneumogastrique. Il peut être divisé en deux parties 

distinctes :  

Le plexus antérieur ou péri-artériel, issu de la partie gauche du plexus cœliaque, il constitue un 

réseau à larges mailles autour de l’artère hépatique et de ses branches. Il émet également des 

filets pour le cholédoque et le cystique et fournit les nerfs latéraux de la vésicule biliaire. Le 

plexus antérieur semble se distribuer au foie gauche.  
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Le plexus postérieur, n’en a que le nom car il est en fait formé de 3 ou 4 troncs nerveux bien 

individualisables, issus de la partie droite du plexus cœliaque : le nerf rétro-cholédocien qui 

donne un filet au canal cystique et à la vésicule biliaire ; un groupe rétro-porte formé de 2 ou 3 

nerfs et un nerf rétro-artériel. Le plexus hépatique postérieur qui pénètre la partie droite du hile 

semble se distribuer au foie droit.  

 

 

2.3.   Sécrétion et excrétion biliaires 

La sécrétion et l’excrétion biliaire sont des fonctions dévolues au foie : carrefour des 

voies métabolique, elles représentent sa fonction exocrine. 

2.3.1.   Bases structurales de la sécrétion 

La sécrétion biliaire repose sur les hépatocytes représentant 60 % de la population 

cellulaire hépatique. Ils ont un caractère bipolaire. Le pôle supérieur est en rapport avec les 

capillaires fenêtrés du foie, des pores laissent passer les substrats. Au pôle basal, la bile est 

libérée au niveau des canalicules (encoches membranaires n'ayant pas de parois propres). Ils 

confluent pour former des systèmes canalaires a parois propres appelés ductules, puis canal 

biliaire. Une partie de la sécrétion est ductulaire, l'autre partie est canalaire.  

2.3.2.  La bile, propriétés physiques et composition chimique 

Elaborée par le foie, elle est sécrétée en permanence. Elle s'accumule dans la vésicule 

biliaire où elle subit des modifications : la bile vésiculaire est différente de la bile hépatique. 

C'est une sécrétion permanente mais qui est tout de même rythmée par les repas et par les 

variations nycthémérales (minimum la nuit, maximum le jour). La quantité secrétée varie de 

0,8 à 1L par 24h. 

La bile primaire élaborée par les hépatocytes est une solution aqueuse iso-osmotique 

composée d’environ 84 % d’eau, 11,5 % d’acides biliaires, 3 % de phospholipides, 0,5 % de 

cholestérol et de seulement 1 % d’autres composés [48,49]. 
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Composition ionique : La bile contient des électrolytes à des concentrations équivalentes à 

celles du plasma (sodium, potassium, calcium, magnésium) et d’autres à des concentrations 

variables (chlore, bicarbonates). La composition ionique de la bile fluctue en fonction de 

différents stimuli, notamment en fonction de la concentration d’une hormone : la sécrétine. 

Dans les conditions basales, il est fréquent d’observer un trou anion-cation qui a été attribué à 

l’existence de composés anioniques cholérétiques dans la bile [50]. Sous l’influence de la 

sécrétine, la concentration de bicarbonates augmente, aux dépens du chlore et des acides 

biliaires. Le pH biliaire peut donc varier de 7 à 8,4. 

Sels biliaires : Association d'un acide biliaire conjugué avec un acide aminé. L'acide biliaire est 

souvent sous forme ionisée, on parle donc de sel. Ils représentent 70 à 75 % des lipides biliaires. 

Les acides biliaires dérivent du cholestérol. Ils sont classés par leur nombre de radicaux 

hydroxyles. Les proportions les plus élevées sont celles des acides di et tri hydroxyles (80 %). 

Les radicaux hydroxyles favorisent l'hydrophylie donc le pouvoir tensioactif des sels biliaires. 

Les sels subissent un cycle entéro-hépatique. Ils sont déversés au niveau intestinal où ils jouent 

leur rôle tensioactif. Ils sont réabsorbés ensuite au niveau de l’intestin. Seulement 5 % sont 

éliminés dans les selles, le foie récupère 95 % des sels biliaires par la veine porte.   

Les sels biliaires sont des agents tensioactifs, émulsifiants, ils favorisent la formation de 

micelles permettant ainsi l’action de la lipase. Ils agissent sur la motricité, favorisant le transit. 

Ils agissent également sur leur propre sécrétion. 

Cholestérol : Il représente 6 à 10% des lipides biliaires. II est déversé dans le duodénum où il 

se mélange avec le cholestérol alimentaire. 70% va être réabsorbé puis ramené au foie par le 

cycle entéro-hépatique, 30% est éliminé dans les matières fécales sous forme de coprostanol 

après dégradation par les bactéries intestinales saprophytes.  

Phospholipides : Ils représentent 20% des lipides biliaires. Ce sont les lécithines toujours 

synthétisées de novo (ils ne participent pas au cycle entéro-hépatique). 

Pigments biliaires : Ce sont des protéines biliaires, substances de déchet. Ils proviennent de la 

dégradation de l'hémoglobine. On obtient la bilirubine non conjuguée ou indirecte. La majorité 

passe dans le sang où elle est fixée et transportée par l'albumine. Une petite fraction est libre 

dans le sang, cette fraction doit être faible car la bilirubine est soluble dans les lipides. Si cette 

fraction augmente elle peut être toxique en particulier pour les neurones. Au niveau du foie la 

bilirubine subit la glucurono-conjugaison, elle est conjuguée avec l'acide glucuronique par la 
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glucuronyl-transférase. On obtient la bilirubine conjuguée ou directe retrouvée dans la bile. La 

bile est déversée dans le tube digestif où la bilirubine est déconjuguée et transformée en 

urobilinogène par les bactéries. L'urobilinogène a deux devenirs possibles : 80% est transformé 

par les bactéries intestinales en stercobilinogène puis en stercobiline responsable de la couleur 

marronne des selles, 20% subit le cycle entéro-hépatique dont 1/4 repasse dans le foie et 3/4 

repasse dans le sang et est éliminée en urobiline donnant une coloration jaune ambrée aux 

urines.  

Protéines & peptides (glutathion) : comprend des protéines plasmatiques qui traversent les 

hépatocytes (albumine, IgA), et des protéines hépatiques (5’-nucléotidase, PAL, enzymes 

lysosomales, etc..). 

La bile a un rôle digestif par les sels biliaires et les ions HCO3
- pour neutraliser l'acidité 

du chyle. Elle permet d’éliminer les pigments biliaires, certains médicaments et certaines 

substances iodées, utilisées longtemps en radiographie pour former un produit de contraste.  

2.3.3.  Excrétions biliaires 

Les excrétions biliaires reposent sur les canaux hépatique, cystique, cholédoque. La 

muqueuse de l'ensemble des canaux, et la très riche vascularisation font que ces structures sont 

adaptées à la réabsorption de l'eau.  

La sécrétion biliaire est continue et le remplissage des voies biliaires est purement 

passif, il se fait par la résistance du sphincter d'Oddi. Le sphincter présente une contraction 

tonique. La bile est libérée sous une pression qui est inférieure au sphincter d'Oddi, donc elle 

va refluer et venir remplir la vésicule. En cas d’absence de vésicule, les voies biliaires prennent 

le relai. Le sphincter s'ouvre selon une séquence motrice qui ressemble au complexe migrant 

moteur de l’intestin. La plasticité des fibres musculaires lisses des parois biliaires n'oppose pas 

ou peu de résistance au remplissage. La vidange se fait par un continuum moteur qui naît au 

niveau de la vésicule créant une onde péristaltique qui va parcourir les voies excrétrices et 

amener la bile à la partie interne du sphincter d'Oddi. Celui s'ouvre puis se contracte sur la bile 

qu'il reçoit : il va éjaculer la bile dans le duodénum par jets successifs au moment des repas.  
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La commande de la motricité est surtout due à des facteurs hormonaux : La 

cholécystokinine va être responsable de la contraction vésiculaire et du continuum moteur. 

D'ailleurs la sécrétion est activée par les acides gras et les sels biliaires sont là pour digérer les 

lipides. La gastrine agit de la même façon en renforçant l'action de la cholécystokinine. Les 

facteurs nerveux participent aussi à la vidange. Le système nerveux parasympathique favorise 

l'excrétion. Il prépare la contraction en augmentant le tonus des fibres. Il intervient dès la phase 

céphalique de la sécrétion gastrique. Le système nerveux sympathique en dehors de l'excrétion 

biliaire est responsable du tonus du sphincter d'Oddi.  

 

 

  LES COMPLICATIONS BILIAIRES EN TRANSPLANTATION HEPATIQUE  

3.1.   Epidémiologie 

Les complications biliaires sont une cause importante de morbi-mortalité en 

transplantation hépatique. Leur incidence est élevée avec nécessité de traitements longs et 

répétés, et du risque de perte de greffon [9–13]. La majorité des complications biliaires 

surviennent au niveau de l’anastomose biliaire, quelle que soit la technique utilisée pour la 

reconstruction chirurgicale. Le taux de complications biliaires rapporté dans les études est très 

variable. L'université de Pittsburgh par exemple rapporte une évolution du taux de 

complications biliaires de 19% en 1983 à 11,5 % en 1994. À la fin des années 2000, la 

prévalence des complications directement dues au système biliaire est de 5 à 25% [10–13]avec 

une tendance à la baisse ces toutes dernières années [9]. Les deux principales complications 

sont la fistule biliaire anastomotique (FBA) et la sténose biliaire anastomotique (SBA). Les 

autres complications biliaires moins fréquentes sont les fistules biliaires non anastomotiques, 

les sténoses biliaires non anastomotiques, les cholangites, ainsi que les lithiases cholédociennes. 

Les séries relativement récentes rapportent un taux de fistule biliaire dans 5 à 10 % des 

transplantations hépatiques et une incidence de sténose anastomotique de 9 à 12 % [12,14–16]. 

Le risque cumulé de sténose anastomotique augmente avec le temps, comme montré par 

Verdonk et al. [14] : de 6,6% à 1 an à 10,6% et 12,3% à respectivement 5 et 10 ans. Dans notre 

propre expérience à propos de 294 transplantés, le taux de complications biliaires était plus 

élevé, avec 20% de fistules biliaires anastomotiques et 29% de sténoses biliaires 

anastomotiques [51]. Ce taux élevé de complications biliaires peut sembler disproportionné aux 

vues des différentes données de la littérature. Néanmoins, dans la pratique courante, il semble 
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que le taux de complications biliaires est plutôt proche de 30%, ce qui est confirmé par une 

étude récente de benchmarking en transplantation hépatique. Cette série multicentrique sur 

7492 transplantations hépatiques décrit un seuil référence pour les complications biliaires à un 

an (benchmark cutoff) de 28% [52]. Ces complications sont associées à une augmentation de la 

durée d’hospitalisation, du nombre traitements complémentaires et du coût, ainsi qu’une baisse 

de la qualité de vie. 

 

3.2.   Classification des complications chirurgicales  

La gravité des complications postopératoires est hiérarchisée selon la classification 

Clavien-Dindo [53] (Tableau I-1), avec pour les grades I et II une morbidité mineure, pour les 

grades III et IV une morbidité sévère et la mortalité pour le grade V. Pour chaque patient, 

uniquement la complication la plus grave est prise en compte.  

 

 

Grade Définition 

Grade I 

 

Tout évènement post-opératoire indésirable ne nécessitant pas de traitement médical, chirurgical, 
endoscopique ou radiologique.  

Les seuls traitements autorisés sont les antiémétiques, antipyrétiques, antalgiques, diurétiques, 
électrolytes et la physiothérapie. Ce grade inclut également les infections mises à plat au lit du 
malade.  

Grade II 
Complication nécessitant un traitement médical n’étant pas autorisé dans le grade I. Les transfusions 
sanguines et la nutrition parentérale sont incluses.  

Grade III Complication nécessitant un traitement chirurgical, endoscopique ou radiologique. 

   IIIa     Intervention sans anesthésie générale 

   IIIb     Intervention sous anesthésie générale 

Grade IV 
Complication engageant le pronostic vital (incluant complications du SNC)* et nécessitant des soins 
intensifs  

   IVa     Défaillance d’un organe (dialyse incluse)  

   IVb    Défaillance multi-viscérale 
 

Grade V Décès du patient 

SNC : Système nerveux central, * Hormis les accidents ischémiques transitoires 

 

Tableau I-1 : Classification des complications chirurgicales selon Clavien-Dindo [53]. 
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3.3.   La fistule biliaire anastomotique 

La prévalence de fistule biliaire après cholédococholédocostomie en transplantation 

hépatique dans la littérature varie de 5 à 10%, en sachant que la définition de la fistule biliaire 

n’était pas uniforme dans ces études [12,14–16]. Depuis 2010, une définition consensuelle a été 

développée par un groupe international d’experts (international study group of liver surgery) 

[54]. La fistule biliaire, en analogie à la fistule pancréatique est définie par une concentration 

de bilirubine dans le drain chirurgical supérieure à trois fois la concentration sérique après le 

troisième jour postopératoire ; ou, par la nécessité d’un geste radiologique ou d’une reprise 

chirurgicale pour un bilome ou une péritonite biliaire [54]. Le volume drainé n’est pas pris en 

compte dans la définition, puisque de l’ascite, une fistule pancréatique ou lymphatique peut 

créer un biais de confusion.  

Le degré de sévérité de la fistule biliaire peut-être classé en 3 grades, de gravité clinique 

croissante :  

- Grade A : La fistule ne nécessite pas de traitement particulier, elle est contrôlée par le 

drainage, n’entrainant pas ou peu de changements dans la prise en charge des patients.  

- Grade B : La fistule biliaire entraine une modification de la prise en charge standard, 

soit parce qu’elle persiste au-delà d’une semaine, soit parce qu’un geste interventionnel 

autre que chirurgical est nécessaire.  

- Grade C : La fistule ne peut être contrôlée que par une réintervention chirurgicale. 

 

Il y a trois modes de présentation d’une fistule biliaire : la présence de bile dans les 

lames de drainage, le bilome, ou la péritonite biliaire. Le traitement de première intention de la 

fistule biliaire anastomotique est la mise en place d’une prothèse biliaire couverte par voie 

endoscopique, percutanée ou en téléphérique [55]. La prothèse est laissée en place 6 à 12 mois. 

En cas de péritonite, ou de retentissement septique grave, une prise en charge chirurgicale en 

urgence est réalisée.  

 

3.4.   La sténose biliaire 

La sténose biliaire est définie par un rétrécissement symptomatique de la voie biliaire. 

Une sténose est considérée comme précoce si elle survient dans les 6 premiers mois qui suivent 

la transplantation. Le diagnostic de sténose est suspecté devant toute augmentation du taux 

d’enzymes cholestatiques ou de bilirubine dans le sang et confirmé par cholangiographie ou 
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bili-IRM. La sténose biliaire peut être anastomotique (SBA) ou non anastomotique (SBNA). 

Les SBA sont courtes en longueur, isolées et localisées au niveau de l’anastomose. Les SBNA 

sont longues, intrahépatiques et généralement multiples. La vascularisation biliaire étant 

artérielle, les sténoses peuvent être secondaires à des complications artérielles hépatiques. En 

cas de sténose, un écho-doppler hépatique et/ou un angioscanner doivent être réalisés afin 

d’éliminer une complication sur l’artère hépatique à type de thrombose ou de sténose. En cas 

de suspicion de sténose biliaire sur perturbation du bilan hépatique, les autres causes de 

cholestase doivent être systématiquement exclues : l’infection virale ou le rejet par exemple.  

 

3.5.   Facteurs de risque prédictifs de complications biliaires en TH 

De par leur fréquence et leur gravité, la FBA et la SBA sont les deux principales 

complications biliaires associées à la TH. Dans la littérature, plusieurs facteurs de risque de ces 

complications biliaires ont été identifiés. Les facteurs de risques sont résumés en Annexe I-2. 

L’obésité avec une indice de masse corporelle supérieur à 30 kg/m2 est un facteur de 

risque de fistule biliaire [56], les patients obèses étant en général plus difficiles à opérer, avec 

des durées opératoires allongées [57], et une morbidité postopératoire plus élevée [57–59]. 

La dénutrition préopératoire est également un facteur de risque clairement établi de 

morbidité postopératoire, entrainant notamment un retard de cicatrisation [60].  

Un score de MELD >35 représente un facteur de risque significatif de complications 

biliaires [13,61]. Le score de MELD (Model for End stage Liver Disease) est un score 

pronostique d’hépatopathie. Cette relation pourrait se rapporter aux différences 

hémodynamiques dans le greffon. Les patients avec un score de MELD élevé présentent en 

général une hypertension portale élevée associée. Certains auteurs ont constaté, dans des cas où 

le débit portal était significativement augmenté, une réduction de la vascularisation artérielle 

hépatique [62,63]. Avec une vitesse d'écoulement du sang artériel inversement liée au débit 

sanguin portal. Il pourrait donc y avoir une ischémie relative des canaux biliaires responsable 

de complications. Une évaluation plus approfondie serait nécessaire pour documenter 

l'association possible entre la gravité de l'hypertension portale, et l'incidence des complications 

biliaires.  

Un "sex mismatch", avec la combinaison donneur femme/receveur homme est un facteur 

de risque de sténose [14]. Ce facteur avait déjà été rapporté dans certaines études comme 

augmentant le risque de dysfonction primaire du greffon et de rejet chronique [64,65].  
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Un taux sérique de bilirubine élevé en préopératoire (<19,3 mg/dL) est un facteur de 

risque indépendant de complications biliaires post-transplantation [66]. Des études ont montré 

qu'une bilirubinémie préopératoire élevée était un facteur de risque de mortalité du patient et 

du greffon [67], ainsi qu'un facteur de risque de thrombose artérielle [68]. Cependant la 

corrélation entre le taux élevé de bilirubine et les complications post-opératoire n'est pas bien 

connue. Une bilirubinémie élevée est en rapport avec une mauvaise fonction hépatique, Qian 

fait l'hypothèse que l'hémostase après implantation est plus difficile à obtenir, avec des 

mobilisations plus importantes de greffon tirant sur le pédicule hépatique [66]. Néanmoins 

l'explication pourrait être différente, en effet une étude expérimentale a montré qu'un taux élevé 

de bilirubine non conjuguée pouvait diminuer la prolifération fibroblastique [69]. 

Une stéatose macrovacuolaire du greffon >25 % est associée à un risque plus élevé de 

complications biliaires [70]. La stéatose macrovacuolaire du greffon > 15-20% avait également 

été associée dans plusieurs études à la non-fonction primaire du greffon, à augmentation de la 

durée d'hospitalisation, ou à une augmentation des récidives virales du VHC. L'accumulation 

de lipides dans le cytoplasme hépatocytaire est responsable d'une réduction de taille des espaces 

sinusoïdes de 50% par rapport à un foie normal, pouvant entrainer jusqu'à leur obstruction 

complète [71,72]. La stéatose diminue donc la microcirculation hépatique ce qui est responsable 

d'une moins bonne tolérance des lésions d'ischémie-reperfusion [73]. L'altération de la 

microcirculation au niveau sinusoïdale pourrait également être responsable de lésions 

ischémiques de l'arbre biliaire permettant d'expliquer l'augmentation complications biliaires en 

cas de greffon stéatosique [70]. 

L’hospitalisation en réanimation en pré-transplantation est directement liée au risque de 

FBA par rapport aux patients à domicile [51]. En effet, la plupart du temps les patients 

hospitalisés en réanimation cumulent les facteurs de gravité, avec notamment une dénutrition 

importante et une dysfonction hépatique majorée. En cas d’hypertension portale, dans des cas 

où le débit portal est significativement augmenté, certains auteurs ont constaté une réduction 

de la vascularisation artérielle hépatique [41, 42]. Avec une vitesse d'écoulement du sang 

artériel inversement liée au débit sanguin portal, il pourrait donc y avoir une ischémie relative 

des canaux biliaires responsable de complications.   

Le rejet chronique est fortement associé à un risque élevé de complications biliaires 

[74]. L'association entre le rejet chronique et les sténoses biliaires avait déjà été documentée 

chez les enfants [75] et chez les adultes [76]. Devant la normalisation des tests hépatiques après 

un traitement efficace de la sténose biliaire chez certains de ses patients, Verran évoque un 
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possible biais : la sténose biliaire pourrait entraîner une malabsorption de la cyclosporine, qui 

serait responsable ensuite du rejet chronique [74]. Néanmoins cette hypothèse ne se confirme 

pas systématiquement, et il n'existe aucune documentation dans la littérature sur cette causalité. 

Les complications artérielles hépatiques (sténose/thrombose) sont un facteur de risque 

indépendant de complications biliaires [22,40,77]. Dans l'étude de Seo et al. [77], les sténoses 

biliaires associées aux complications artérielles hépatiques sont des sténoses anastomotiques 

dans 75% des cas et des sténoses non-anastomotiques pour le reste des cas. Ce résultat est 

différent d'autres études plus anciennes dans lesquelles les complications de l'artère hépatique 

entrainent plutôt le développement de sténoses non anastomotiques [78,79]. 

La fistule biliaire anastomotique est un facteur de risque indépendant de sténose 

anastomotique post-transplantation hépatique [13,14]. Outre le fait que les fistules biliaires, tout 

comme les sténoses anastomotiques sont souvent secondaires à une ischémie de la voie biliaire 

extra-hépatique, les fuites de bile provoquent une inflammation locale, augmentant le risque de 

fibrose et donc de sténoses biliaires [80,81,14].  

L'âge du greffon > 50 ans représente un facteur de risque de sténose biliaire en analyse 

multivariée dans une seule étude [82]. Olthoff et al. du consortium A2ALL ("The Adult-to-adult 

Living Donor Liver Transplantation Cohort Study" représentant la première étude 

multicentrique Nord-Américaine) ont signalé un risque accru de perte du greffon pour un 

donneur âgé, mais sans résultats statistiquement significatifs [83]. La raison de l'incidence 

élevée des sténoses sur des greffons plus âgés n'est pas claire. Il est probable que la qualité 

tissulaire hilaire ou que la microcirculation sinusoïdale soit en jeu.  

Le diamètre de la voie biliaire < 5 mm est un facteur de risque de complications biliaires 

[84]. Certains auteurs, constatant que le risque de sténose est significativement moindre en cas 

d'hépatico-jéjunostomie (HJ) par rapport à une choledocholedochotomie, suggèrent la 

réalisation d'une HJ de façon systématique lorsque le diamètre du cholédoque est inférieur à 5 

mm [39]. 

Une durée d'ischémie froide élevée est également un facteur de risque indépendant de 

sténose [84]. Cette affirmation reste à nuancer, puisque prouvée dans une étude sur 

transplantation hépatique donneur vivant. Plusieurs raisons à cela : les structures anastomosées 

en donneur vivant sont plus petites, et donc plus sensibles à la durée d'ischémie froide que les 

TH sur donneur décédé. De plus, les durées d'ischémie froide en donneur vivant approximent 

500 à 600 min, allant jusqu'à plus de 900 min dans certains cas. L'influence de la durée 
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d'ischémie froide en tant que facteur de risque de sténoses biliaires est néanmoins bien connue 

en TH sur donneur décédé [76,85], et c'est pour cette raison que de nombreux centres essaient 

de garder une durée d'ischémie froide à moins de 600 minutes.  

L'infection CMV serait pour certains un facteur de risque de sténose anastomotique 

tardive [40,51,86]. Ceci pourrait être lié à plusieurs facteurs. D’une part l’infection CMV 

prédispose aux thromboses artérielles du greffon et donc à l’ischémie biliaire [87]. D’autre part 

lors de toute infection CMV, des antigènes seraient présents dans les voies biliaires, et donc 

responsables d’une inflammation locale [88]. Une prophylaxie anti-CMV semble donc 

indispensable dans les premiers mois suivant la transplantation pour les patients à risque modéré 

ou élevé, c’est à dire les receveurs séropositifs ou les receveurs séronégatifs avec donneurs 

séropositifs.  

  LES MOYENS DE PREVENTION DES COMPLICATIONS BILIAIRES

4.1.   Le drain biliaire externe ou « drain en T » 

Historiquement, l’utilisation d’un drain biliaire externe (drain de Kehr ou « T-tube ») 

présentait plusieurs avantages théoriques : de pouvoir suivre qualitativement et 

quantitativement la production de bile, d’avoir un accès facile pour la cholangiographie, de 

réduire l’incidence des complications postopératoires anastomotiques en calibrant l’anastomose 

et de décomprimer le cholédoque, dans lequel la pression est augmentée après transplantation 

[9]. Dans notre centre, nous utilisions un drain caoutchoutique, drain silicone en T avec la 

branche principale doublée d’un manchon de latex (Kehr Vankemmel - Coloplast) [89]. 

Techniquement, le drain était inséré après la réalisation de l’hémi suture postérieure, à travers 

le cholédoque du receveur avec la branche horizontale placée en transanastomotique (Figure 

I-8 A). Certaines équipes utilisent un trajet rétropéritonéal pour limiter le risque de fistule à 

l’ablation [90]. Le drain est extériorisé à travers la paroi abdominale au niveau de 

l’hypochondre droit, fixé à la peau et connecté à une poche de recueil. Dans la littérature, des 

résultats contradictoires concernant l’utilisation du drain en T sont apparus à partir des années 

1990, rendant son utilisation est aujourd'hui controversée. (Comparaison des différentes études 

résumé en Annexe I-3). Un bon nombre de séries rétrospectives ne rapportent soit aucun 

avantage [74,91], soit une diminution du risque de sténose biliaire [17,92], soit une 

augmentation d’environ 15% du nombre de complications avec l’utilisation d’un drain en T, 

notamment une majoration des infections et des fuites biliaires après ablation du drain [11,93–
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98]. Plusieurs essais contrôlés prospectifs randomisés ont été réalisés, ne permettant pas plus 

de trancher avec certitude. Certains confirment respectivement l’absence de bénéfices [67], ou 

l'augmentation du taux de complications avec l’utilisation du drain en T [99–101]. D'autres 

objectivent un taux de sténose biliaire significativement inférieur avec le drain en T [101–103]. 

Afin d'augmenter la puissance des études prospectives, deux méta-analyses ont récemment été 

réalisées. Sotiropoulos et al. [18], puis Rieddiger et al. [19] concluent que bien que le drain en 

T soit un facteur pronostique favorable pour les sténoses biliaires, son utilisation ne garantit pas 

moins d'interventions. De plus le drain en T est un facteur de risque de cholangite et de 

péritonite. Il n’y a donc pas de preuve claire en faveur de son utilisation routinière.  

A.   Cholédochocholédochostomie 

termino-terminale 

avec drain en T 

B.   Cholédochocholédochostomie 

 termino-terminale 

avec drain biliaire interne 

Figure I-8 : Différents types de reconstruction biliaire en TH avec drainage. 
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4.2.  Le Drain biliaire interne 

C’était donc pour pallier les faiblesses de la fistulisation biliaire externe du drain en T, 

que certaines équipes ont utilisé un drain biliaire interne - Internal Biliary Stent (IBS) (Figure 

I-8 B) pour la première fois un peu avant les années 2000 [104,105]. Il était initialement placé 

en transanastomotique pour faciliter la réalisation de la face antérieure de l’anastomose et en 

transpapillaire afin de décomprimer la voie biliaire, sans velléité de calibrer l’anastomose en la 

chemisant [104]. S'il ne s'était pas évacué spontanément, le drain était ensuite retiré facilement 

par cathétérisme rétrograde endoscopique sans sphinctérotomie. Ce n’est que quelques années 

plus tard que l’équipe canadienne de Barkun [20] rapporte l’intérêt du IBS pour la prévention 

des complications biliaires. Avec un intérêt en particulier lorsque le diamètre des voies biliaires 

était de petite taille, ou lorsque l’anastomose était particulièrement à risque de complication 

[21]. Le IBS était alors implanté de façon à véritablement chemiser la paroi interne du 

cholédoque au niveau de l'anastomose, afin de servir de tuteur. C’est la technique que nous 

utilisons, et qui a deux avantages potentiels : assurer la perméabilité de l’anastomose biliaire 

pendant la cicatrisation et prévenir l’apparition de SBA à long terme [21]. Ces hypothèses sont 

étayées par le fait que l’implantation endoscopique de prothèses couvertes a fait ses preuves 

dans le traitement des complications biliaires et que leur utilisation pour la prévention est 

communément acceptée dans la communauté de la transplantation [81,106].  

Dans la littérature, il n'y a encore que très peu de recul sur cette technique, avec 

seulement quelques séries comparatives de petits effectifs, qui évaluent ce dispositif 

(comparaison des différentes études en Annexe I-4). Les résultats sont discordants, parfois non 

significatifs, avec selon les études une augmentation ou une diminution des complications 

biliaires liées au IBS [23, 86–88]. Le manque d’uniformité concernant la méthodologie entre 

ces études comparatives explique probablement les résultats discordants. Les éléments 

principaux qui diffèrent sont : l’adaptation ou non du diamètre du drain à celui des voies 

biliaires, le shunt ou non de la papille et la date de l’ablation du drain. Dans notre série, 

l’utilisation du IBS permet de réduire significativement le taux de complications principales 

par rapport au groupe sans drain, avec 6% versus 18% de FBA (p=0,036) et 12% versus 33% 

de SBA (p=0,02) [22]. Un essai contrôlé randomisé multicentrique français est en cours afin 

de déterminer avec un fort niveau de preuve l’utilité de ce type de drainage.  

L’objectif de l’implantation du IBS étant de prévenir les principales complications 

biliaires, nous pensons important d’adapter la taille du drain au diamètre des voies biliaires, de 
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façon à réellement chemiser l’anastomose pour limiter les FBA et calibrer l’anastomose pour 

prévenir les SBA. Il s’agit du même principe que pour le traitement endoscopique des 

complications biliaires, les prothèses mises en place pour être efficaces doivent mouler la paroi 

biliaire [77,108]. Concernant la mise en place du IBS, l’idéal est de le laisser au-dessus de la 

papille. Si le passage transpapillaire permet de décomprimer la voie biliaire principale [109], la 

décompression des voies biliaires n’a jamais fait la preuve d’un intérêt dans la prévention des 

complications biliaires [110,111]. En revanche, le passage transpapillaire peut modifier la 

microflore endobiliaire ce qui pourrait prédisposer aux complications septiques à type de 

cholangite [112,113]. Lors de son implantation, le drain doit être multiperforé, puisqu’il a été 

décrit des cas d’obstacle biliaire secondaire à l’impaction de l’extrémité distale du IBS dans un 

diverticule cholédocien [51].  

4.3.   Drain en T versus IBS 

Qu’en est-il de la comparaison entre le IBS et le drain en T ? Dans la littérature, à notre 

connaissance, il n’existe qu’une seule étude comparative rétrospective publiée par Johnson en 

2000 qui comparait l’utilisation d’un IBS (n=66) avec un drain en T (n=18) [105] (Annexe I-

4). Il y avait dans cette étude significativement moins de complications biliaires dans le groupe 

IBS par rapport au drain en T (18% versus 50%, p=0.005).  

4.4.  Autres moyens de prévention des complications biliaires anastomotiques 

4.4.1.  Le drain transcystique 

À partir du moment où l’utilisation du drain en T a été remis en question à cause d’un plus 

grand nombre de complications biliaires, en particulier un taux de fistule biliaire à l’ablation 

élevé, certaines équipes ont opté pour la mise en place d’un drain transcystique [13,114,115]. 

Ce type de drainage décrit initialement par Escat en 1978 pour les calculs de la voie biliaire 

[116], est dans ce contexte de transplantation, placé en transanastomotique lors de la réalisation 

de la cholédococholédocostomie, extériorisé à la peau via le canal cystique du greffon (Figure 

I-9). À l’instar du drain en T, le drain trancystique permet de monitorer l’excrétion biliaire, 

d’avoir un accès facile à une cholangiographie, et de réduire les complications anastomotiques 

en réduisant la pression dans la voie biliaire principale. Dans les 2 seules études comparatives 

réalisées avec le drain en T, il n’y avait pas de différence significative en termes de taux de 

complications anastomotiques entre les 2 groupes [114,115]. En revanche il y avait moins de 
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complications biliaires globales, avec notamment moins de complications liées à l’ablation du 

dispositif. Ces études sont très limitées, puisque rétrospectives réalisées sur des très petits 

effectifs. De plus les techniques et les indications d’implantation sont variables ce qui rend 

difficile l’interprétation des résultats. Aucun essai comparatif contrôlé randomisé n’a été réalisé 

sur le sujet. L’utilisation du drain transcystique semble plutôt anecdotique en transplantation 

hépatique.  

Figure I-9 : Anastomose cholédococholédocienne termino-terminale 
avec drain transcystique transanastomotique. 

4.4.2.  L’épiploplastie 

L’épiploplastie ou patch omental consiste à réaliser une écharpe d’épiploon pédiculisé 

autour de l’anastomose biliaire. L’épiploon est un repli péritonéal qui relie la grande courbure 

gastrique au côlon transverse. On lui décrit ainsi deux parties, l’une supérieure, le ligament 

gastro-colique, l’autre inférieure, communément appelée tablier omental. C’est ce tablier 

graisseux qui recouvre normalement les intestins qui est utilisé pour l’épiploplastie, après 

section longitudinale, une partie d’épiploon peut être enroulée autour de l’anastomose biliaire. 

L’épiploon est une structure richement vascularisée, qui permet de cloisonner certaines 

infections intraabdominales. Son utilisation comme « patch » pour traiter certaines fistules 

digestives est largement utilisée, en premier lieux pour les fistules sur ulcère gastroduodénal 

perforé [117,118] ou les fistules après chirurgie bariatrique [119]. Pour la chirurgie 

	  	  Drain	  transcystique	  

	  Canal	  cystique	  du	  receveur	  
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hépatobiliaire, cette technique a été initialement décrite après hépatectomie, en recouvrant la 

tranche de résection par de l’épiploon [120–122]. Si cette technique permet de réduire la 

gastroparésie pour les hépatectomies gauches [122] elle ne permet pas de réduire de façon 

significative le taux de fistules biliaires sur la tranche [120]. L’épiploplastie utilisée comme 

substitut tissulaire à une perte de substance de la voie biliaire semble être efficace, mais 

seulement décrit dans un case report ou chez l’animal [123,124]. En transplantation, son 

utilisation est très restreinte mais potentiellement prometteuse. L’équipe chinoise de Ye décrit 

une réduction du taux de fistule biliaire après épiploplastie sur 14 cas [125]. L’équipe de 

Montpellier en France l’utilise d’une façon un peu détournée cette technique, en effet ils 

réalisent une épiploplastie en interposition autour de l’artère pour réduire les complications 

artérielles secondaires aux complications biliaires [126].  

4.4.3.  Colle chirurgicale & procédés biliostatiques 

Tous les produits d’étanchéités sont initialement des procédés hémostatiques, qui ensuite 

ont été transposés pour la biliostase. Ce sont des produits (colles liquides, éponges, 

compresses…) fabriqués soit à partir de dérivés plasmatiques humains ou animaliers 

(fibrinogène, thrombine), à partir de composés synthétiques (aldéhydes, cyanoacrylates ou 

PEG), ou d’origine végétale (alginate, cellulose, polysaccharides). La transposition de 

l’hémostase à la biliostase n’est pas forcement évidente, puisque ses produits interagissent avec 

les éléments sanguins pour former une étanchéité, alors que cette interaction n’est pas présente 

avec la bile. Néanmoins plusieurs auteurs semblent décrire une efficacité de ces produits 

d’étanchéité sur la biliostase [127–131]. Le premier essai prospectif randomisé sur le sujet à 

propos de 300 patients réalisé par Figueras et al., publié dans Annals of Surgery en 2007 conclut 

à l’absence d’utilité des produits d’étanchéité après hépatectomie [132]. Il y a aucune différence 

significative en termes de morbidité post opératoire par rapport au groupe contrôle. De Boer en 

2012 dans une revue de la littérature ne recommande pas l’utilisation des colles en chirurgie 

hépatobiliaire, puisque même si leur efficacité d’hémostase peropératoire est prouvée, leur 

utilisation ne permet pas de réduire les complications biliaires ou même la morbidité 

postopératoire globale [133]. Dans un essai prospectif randomisé, Martin & Au confirment que 

l’application de colle ne permet pas de réduire l’incidence des complications anastomotiques 

biliaires après duodénopancréatectomie [134]. Même si aucun essai de grande ampleur n’a été 

réalisé spécifiquement pour les complications biliaires après transplantation hépatique, 

l’utilisation de produits d’étanchéités ne semble pas justifiée.  
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B- Voies d’innovations de prévention des complications biliaires 

 

 

  CONCEPTION D’UN DISPOSITIF A PARTIR D’UNE STRUCTURE DE 

POLYMERE RESORBABLE 

 

Afin de sécuriser l’anastomose biliaire en transplantation, nous avons fait le choix de 

développer un IBS résorbable (RIBS). Pour être utilisable et efficace, ce RIBS doit être conçu 

à partir d’un matériau qui respecte une liste importante d’exigences, qui formeront un cahier 

des charges. Nous avons donc pris le parti de travailler avec des copolymères pour synthétiser 

le RIBS, ce qui permet de faire correspondre la structure du matériau aux différentes exigences. 

Nous avons travaillé sur des copolymères PLA-PEG (poly(lactide)-poly(éthylène glycol)). Les 

critères de choix de ces copolymères seront évoqués dans chapitre 2. Dans une moindre mesure, 

nous avons également travaillé sur des additifs radio-opaques à base de poly(caprolactone) 

(PCL). Dans cette section, après nous être intéressés aux notions de biomatériaux, nous 

décrirons les différents copolymères d’intérêts pour l’application.  

 

 

1.1.  Intérêt des biomatériaux dégradables synthétiques  

La Société Européenne des Biomatériaux a défini en 1986 puis 1991, lors des 

conférences de Chester, un biomatériau comme « un matériau non vivant utilisé dans un 

dispositif médical et conçu pour interagir avec des systèmes biologiques, qu’il participe à la 

constitution d’un appareillage à visée diagnostique ou à celle d’un substitut de tissu ou 

d’organe, ou encore à celle d’un dispositif de suppléance (ou d’assistance) fonctionnelle ». De 

par sa définition, un biomatériau interagit avec les systèmes biologiques. Par contre, il ne doit 

pas induire d’effet adverse sur l’environnement biologique, on parle alors de matériau 

biocompatible. En revanche, un biomatériau ne doit pas être essentiellement inerte, l’enjeu est 

d’obtenir une bonne tolérance et une réponse adaptée de l’organisme vis à vis du dispositif 

médical, voire une réponse adaptée du biomatériau vis-à-vis de l’organisme. Dans ce dernier 

cas, on parle alors de bioactivité du biomatériau. Un dispositif médical constitué d’un 



CHAPITRE I : CONTEXTE ET ÉTAT DE L’ART 

49 

biomatériau ne doit donc pas être cytotoxique, immunogène, tératogène, mutagène, 

proinflammatoire, etc., tout en supportant les contraintes mécaniques, chimiques et 

biochimiques imposées par l’organisme. En effet, la réponse induite de l’organisme lors de 

l’implantation du biomatériau ne doit pas altérer les propriétés du biomatériau, et ce tout au 

long de sa présence dans l’organisme. Dans le cas d’un biomatériau dégradable, les produits de 

dégradation doivent également être biocompatibles. On désigne également la biofonctionnalité 

comme l’aptitude du biomatériau à remplir la fonction recherchée pour l’application.  

Tout d’abord, il est nécessaire de faire un choix sur le type de biomatériau à utiliser 

selon l’application. On distingue différents biomatériaux selon leur nature : les céramiques, les 

métaux et alliages métalliques, les polymères d’origine naturelle et les polymères synthétiques 

dégradables ou biostables (permanents). Dans le cas du développement d’une prothèse biliaire 

pour prévenir les complications anastomotiques, nous nous sommes concentrés sur l’utilisation 

de polymères synthétiques dégradables. En effet, depuis les années 1960, leur utilisation dans 

le domaine de la santé s’est largement popularisée puisqu’ils permettent la conception de 

prothèses à usage temporaire et notamment de supports de régénération pour l’ingénierie 

tissulaire [135]. 

Les polymères synthétiques dégradables se dégradent par voie hydrolytique, 

enzymatique, ou mécanique (érosion).  Parmi les polymères synthétiques dégradables, on 

trouve les polymères synthétiques biorésorbables dont les produits de dégradation sont connus 

pour être éliminés par métabolisation ou par filtration rénale. Parmi eux, la classe la plus notable 

est celle des polyesters aliphatiques (composés organiques non-cycliques), tels que les 

poly(glycolides) (PGA), PLA, et dans une moindre mesure la PCL. Leur intérêt majeur réside 

dans la variété de propriétés que l’on peut obtenir en modulant la structure, la masse molaire et 

la cristallinité du polymère. De plus, ils possèdent une bonne biocompatibilité. Ils sont 

approuvés par les agences de santé telle la FDA (Food and Drug Administration) ou l’EMA 

(European Medicines Agency). 

Il existe de très nombreux polymères biodégradables polyesters ou non-polyesters. Dans 

le cadre de notre étude, nous ne présenterons que les principaux polyesters aliphatiques 

présentant un intérêt pour l’application. Pour une revue plus exhaustive des différents 

polymères dégradables utilisés en tant que biomatériaux, le lecteur peut consulter les références 

suivantes : Nair et Laurencin 2007 [136], Chen et al. 2013 [137]. 
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1.2.   PLA et PCL, polyesters aliphatiques d’intérêts pour l’application 

Le PLA et la PCL sont des polyesters aliphatiques linéaires de la famille des 

thermoplastiques, considérés comme biodégradables et compostables. Ce sont des polymères 

hydrophobes dont les propriétés varient en fonction de leur structure et de leur masse molaire. 

Autorisé par la FDA et l’Union Européenne pour les emballages alimentaires et pour leur 

utilisation comme implant ou comme système de libération contrôlée de principes actifs, le 

PLA et la PCL figurent parmi les polyesters aliphatiques les plus utilisés dans le domaine 

biomédical. 

1.2.1.  Synthèse 

Ces polymères peuvent être est obtenu par polycondensation ou par polymérisation par 

ouverture de cycle (POC) [138]. La polycondensation ne permet cependant d’obtenir que des 

masses molaires relativement faibles. On préfèrera donc la POC puisque cette méthode permet 

l’obtention de chaînes de PLA ou de PCL de masses molaires élevées et de dispersité faible.  

Dans le cas du PLA, il est intéressant de noter la possibilité de faire varier la 

stéréochimie du polymère grâce à la stéréochimie des monomères utilisés. On distingue trois 

stéréoisomères du lactide (Figure I-10) de par la présence de deux atomes de carbone 

asymétriques : le L-lactide, le D-lactide et le méso-lactide qui correspondent respectivement aux 

conformations (S,S), (R,R) et (R,S). Il existe également le D,L-lactide qui correspond à un 

mélange racémique de L-lactide et de D-lactide. En fonction des stéréoisomères de lactide 

utilisés lors de la POC, la structure des chaînes de PLA varie. La nomenclature veut que l’on 

note PLAx  un PLA contenant x pourcent de motif L-lactide [135]. Par exemple, un PLA50 est 

composé de 50% de motifs L-lactide et 50% de motifs D-lactide. Les motifs D- et L-lactide sont 

répartis de manière aléatoire au sein des chaînes de PLA50, il s’agit d’un polymère atactique et 

amorphe. En revanche, le PLA100 est composé de 100% de motif L-lactide. Les motifs sont 

répartis de manière ordonnée ce qui rend le polymère essentiellement isotactique et semi-

cristallin. La composition en stéréoisomères au sein des chaînes de PLA entraîne donc des 

variations des propriétés du polymère. En fonction des masses molaires des chaînes de PLA et 

de leur cristallinité, donc de leur composition en motifs D et L-lactide, il est possible de moduler 

les propriétés mécaniques, thermiques et le temps de dégradation du polymère.  
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Figure I-10 : Stéréoisomères du lactide. a. L-lactide b. D-lactide c. méso-lactide. 

 

Cette possibilité de varier la stéréochimie des unités constitutives de la chaîne n’est pas possible 

dans le cas de la PCL, mais des approches simples de modifications chimiques post-

polymérisation permettent de facilement moduler ses propriétés. En particulier, dans le cadre 

de ce mémoire on s’intéressera à la modification chimique de la PCL par une méthode 

combinant activation anionique et substitution nucléophile développée au sein du Département 

des Biopolymères Artificiels de l’IBMM pour générer des familles de PCL fonctionnelles 

[139].  

 

1.2.2.  Propriétés mécaniques et thermiques  

Les propriétés mécaniques et thermiques du PLA et de la PCL (Tableau I-2), sont 

fortement liées aux différents paramètres macromoléculaires.  

Dans le cas du PLA, ces propriétés sont essentiellement dépendantes de la cristallinité 

du polymère et par conséquent de sa masse molaire et de sa stéréochimie. Le PLA est en effet 

un polymère dont la cristallinité varie très fortement en fonction de sa teneur en motifs 

stéréoisomères : le PLA100 est par exemple semi-cristallin tandis qu’à partir d’environ 12 % de 

motifs D-LA, on estime que le PLA est totalement amorphe. L’augmentation de la cristallinité 

du PLA va se traduire mécaniquement par une augmentation du module d’Young, de la limite 

d’élasticité et de la contrainte de rupture (E, sy et sr), mais aussi par une diminution des 

déformations élastique et de rupture (ey et er) [140]. Les propriétés thermiques varient avec 

l’introduction de motif D-lactique au sein de la composition. Par exemple, la température de 

transition vitreuse (Tg) est comprise entre 54°C et 65°C pour un PLA100. La Tg tend à diminuer 

avec la baisse de cristallinité. La température de fusion (Tf ) du PLA100 est aux alentours de 159-
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181°C. Cette dernière diminue avec l’introduction de motif D-lactique dans la structure jusqu’à 

devenir absente lorsque le polymère devient amorphe [141,142]. Pour rappel Tg et Tf sont des 

températures frontières existant pour la plupart des polymères, marquant une frontière entre 

deux états caractéristiques. La Tg est la température au-delà de laquelle la mobilité des chaînes 

au sein des zones amorphes est accrue. Lorsque les polymères sont semi-cristallins, il existe 

également une Tf correspondant à la disparition des structures cristallines. 

Le deuxième facteur influant les propriétés de ces polymères est la masse molaire, elle 

aura sur les propriétés mécaniques des conséquences similaires à celles d’une cristallisation 

importante, c’est-à-dire une augmentation de E, sy et sr et une diminution de ey et er [140–142]. 

Dans le cas de la PCL (Tableau I–2), l’absence de carbone asymétrique ne permet pas 

de jouer sur la stéréorégularité de la chaîne macromoléculaire, mais sa forte cristallinité est un 

paramètre clé, avec la masse molaire, pour expliquer les propriétés du polymère. La PCL est un 

polymère semi-cristallin dont la cristallinité diminue avec l’augmentation de masse molaire 

(taux de cristallinité de 80 % avec une masse molaire 5 000 g/mol et de 45 % pour 60 000 

g/mol) [142]. La PCL est globalement plus souple que le PLA et peut donc s’avérer plus 

intéressante pour des applications nécessitant une certaine élasticité. La PCL est par ailleurs 

plus hydrophobe et plus cristalline que le PLA, ce qui lui confère une dégradation plus lente.  

Polymères 
Propriétés mécaniques Propriétés thermiques Temps de 

dégradation total 
E (MPa) sr (MPa) er (%) Tg (°C) Tf  (°C) 

PLA 

PLA100 

PLA75 

PLA62,5

PLA50 

3 600 

3 300 

2 800 

3 200 

58 

46 

41 

48 

2,1 

3,2 

2,9 

8,7 

54 à 65 

50 à 60 

159 à 181 

x 

x 

x 

1,5 à 5 ans (PLA100) 

1 à 2 ans (D,L-PLA) 

PCL PCL (44 000 g/mol) 

PCL (200 000 g/mol) 

400 

549 

16 

20 

80 

576 

-62 à -60 57 à 64 2 à 4 ans 

Tableau I-2 : Propriétés thermiques et mécaniques du PLA et de la PCL [138,141–144]. 
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1.2.3.  Propriétés de dégradation 

Les termes dégradation et résorption sont, la plupart du temps, utilisés sans distinction 

dans la littérature. Nous définirons plus précisément la dégradation comme le processus de 

scission des chaînes polymériques, se décomposant ainsi en oligomères et monomères, 

conduisant au final à une diminution de la masse molaire du matériau. La dégradation entraîne 

l’érosion qui est la perte de matière par le matériau.  

Pour le PLA, la dégradation est essentiellement hydrolytique mais aussi, dans une bien 

moindre mesure, enzymatique [145]. Pour la PCL, la dégradation in vivo est uniquement 

hydrolytique. La dégradation hydrolytique s’effectue par hydrolyse des liaisons esters. Pour le 

PLA et la PCL, elle conduit à la formation respective d’acide lactique et d’acide 6-

hydroxyhexanoïque qui ont l’avantage d’être des métabolites, c’est-à-dire des produits 

naturellement présents dans l’organisme, ce qui assure leur excellente biocompatibilité. 

L’hydrolyse du PLA peut conduire à la libération d’acide L-lactique, constituant du cycle de 

l’acide citrique, et d’acide D-lactique éliminable par filtration rénale.  

Lorsqu’un polymère est immergé en milieu aqueux, ou implanté in vivo, l’eau pénètre 

dans le réseau des chaînes de polymère, entraînant une absorption d’eau du matériau puis une 

hydrolyse des liaisons esters. Pour le PLA, l’hydrolyse des liaisons esters entraîne une 

augmentation du nombre de fonctions acide carboxylique en bout de chaînes. Ces fonctions 

acides peuvent catalyser l’activité hydrolytique lorsqu’elles sont retenues au sein du matériau, 

et on peut observer un phénomène d’autocatalyse interne en fonction de l'épaisseur de l'objet 

[146]. Plus le matériau contient des oligomères, plus le phénomène d’autocatalyse sera accentué 

et la cinétique de dégradation sera accélérée [147]. Au cours du processus de dégradation du 

PLA, la coupure des chaînes se traduit par la libération et la diffusion d’oligomères d’acide 

lactique à travers la surface de l’objet. Les oligomères sont solubles dans le milieu 

physiologique entraînant une diminution du pH de la solution d’immersion et une diminution 

des masses molaires moyennes des chaînes de PLA.  

La dégradation altère les propriétés mécaniques du matériau et l’on observe également 

une perte de masse [148]. Cependant, la dégradation d’un matériau est dépendante de sa mise 

en forme. La cinétique de dégradation d’un matériau de PLA est hétérogène avec une 

dégradation plus rapide en son centre qu’à la surface du matériau lorsqu’un phénomène 

d’autocatalyse se produit. La dégradation est donc plus rapide pour un objet massif que pour 
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des objets plus petits. En effet, un objet massif va retenir les produits d’hydrolyse en son centre, 

avec le phénomène d’autocatalyse au cœur du matériau [146,149,150]. 

La cinétique de dégradation est également dépendante de la structure des chaînes. Un 

matériau amorphe se dégrade plus rapidement qu’un matériau cristallin [149]. En effet, le 

volume libre disponible pour accueillir des molécules d'eau au sein des zones amorphes est plus 

important que dans les zones cristallines. Plus la température de transition vitreuse est basse, 

plus la mobilité des chaînes est importante. Ainsi l’eau y pénètre plus facilement et l’hydrolyse 

est donc facilitée. Par ailleurs, l’augmentation de la cristallinité s’accompagne d’une 

augmentation de l’hydrophobie [151]. 

La dégradation d’un polymère est également dépendante de la masse moléculaire des 

macromolécules, et du traitement qu’il subit, qu’il soit traité par rayonnement pour être stérilisé 

(cf. chapitre 5 §1.11.3.), ou bien thermique pour permettre sa mise en forme. 

Plusieurs techniques de mise en forme des polymères (procédé d’injection/extrusion) 

incluent une étape de fusion/écoulement du matériau. Plusieurs mécanismes peuvent expliquer 

la dégradation thermique du PLA pendant cette étape. Les chaînes peuvent se dégrader par des 

réactions de transestérifications intramoléculaires entraînant la formation d’oligomères 

cycliques d’acide lactique et de lactide, suivie d’une recombinaison des oligomères cycliques 

avec les chaînes linéaires à travers une réaction d’insertion [152]. Des réactions de 

transestérifications intermoléculaires peuvent également avoir lieu entre deux fonctions esters 

pendant le processus de fusion, mais l’hypothèse de transestérifications intermoléculaires est 

moins évidente. On distingue également la dégradation des chaînes par scission aléatoire des 

chaînes. En fonction de la teneur en eau du matériau, il peut également se produire une 

hydrolyse des chaînes par clivage des liaisons esters. Enfin, la décomposition pyrolytique peut 

intervenir ainsi qu’une dégradation radicalaire à température élevée [152]. L’ensemble de ces 

mécanismes de coupures de chaînes peut être à l’origine d’une diminution des masses molaires 

du matériau. En fonction de la température de mise en forme et de la vitesse de refroidissement, 

le taux de cristallinité d’un polymère semi-cristallin peut également varier. Une modification 

de la cristallinité entraîne inévitablement des modifications dans les propriétés mécaniques du 

matériau. L’Annexe I-5 présente toutes les techniques de mise en forme que nous avons testé 

au cours de la thèse. 

Concernant la dégradation enzymatique, la protéinase K (Tritirachium album) fut l’une 

des premières enzymes permettant une dégradation enzymatique des chaînes de PLA, 

notamment dans les zones amorphes riches en unités L-lactique. Depuis, de nombreux groupes 
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utilisent la protéinase K pour comprendre les mécanismes de dégradation du PLA in vitro [153]. 

Les protéases alcalines s’avèrent également avoir une activité enzymatique envers les chaînes 

de PLA [154]. En ce qui concerne notre application, il n’y a pas de protéases dans la bile, 

capables de dégrader les polyesters aliphatiques (cf. composition de la bile §2.4.2).  

 

1.3.   Le PEG, polyéther d’intérêt pour l’application  
 

1.3.1.  Synthèse du PEG  

Le poly(éthylène glycol) (PEG) appartient à la famille des polyéthers, largement utilisés 

en santé, du fait de leur biocompatibilité et de leurs propriétés hydrophiles. Le PEG est un 

polyéther linéaire non dégradable de masse molaire variable. Le PEG n’est pas dégradable mais 

bioéliminable par filtration rénale lorsque sa masse molaire n’excède pas 20 000 g/mol. On 

distingue le poly(éthylène glycol) (PEG) de masse molaire inférieur à 20 000 g/mol obtenu par 

polycondensation de l’éthylène glycol, et le poly (oxide d’éthylène) (PEO) de masse molaire 

supérieure à 20 000 g/mol, obtenu par ouverture de cycle de l’oxyde d’éthylène.  

 

1.3.2.  Propriétés du PEG  

Le PEG est biocompatible avec une faible toxicité. Autorisé par la FDA, le PEG est 

utilisé dans de nombreuses applications comme système de délivrance de principes actifs [155], 

en ingénierie tissulaire [156], pour la cicatrisation tissulaire [157] et comme barrière anti-

adhérentielle [158]. Il est également omniprésent en formulation pharmaceutique et 

cosmétologique comme viscosifiant ou cosolvant [159,160]. La capacité d’absorption d’eau du 

PEG est remarquable, et celle-ci varie en fonction de la masse molaire. Cependant, les 

hydrogels de PEG purs sont peu utilisés puisqu’ils n’ont que peu de propriétés mécaniques, ils 

se solubilisent rapidement en milieu aqueux et sont éliminés rapidement par l’organisme.  

Pour moduler les propriétés mécaniques et augmenter son temps de résidence dans 

l’organisme, le PEG est souvent utilisé dans des réactions de polymérisation avec différents 

polyesters hydrophobes afin de former des copolymères amphiphiles, par exemple des triblocs 

de poly(lactide)-b-poly(éthylène glycol)-b-poly(lactide) (PLA-b-PEG-b-PLA) [161].  

La présence de PEG apporte également des propriétés anti-adhérentielles au matériau 

avec une réduction de l’adhésion cellulaire de par son caractère hydrophile et la grande mobilité 

des chaînes de PEG hydratées exposées en surface [162].  



CHAPITRE I : CONTEXTE ET ÉTAT DE L’ART  

 56 

1.4.   Synthèse de copolymères triblocs de PLA-PEG-PLA  

La synthèse d’une famille de copolymères triblocs de PLA-b-PEG-b-PLA par 

polymérisation par ouverture de cycle (POC) (Figure I-11) permet de combiner les propriétés 

du PLA (dégradabilité, propriétés mécaniques, hydrophobie) et du PEG (résorbabilité, 

souplesse, hydrophilie). La POC permet d’obtenir un copolymère amphiphile. La variation en 

composition en unités EG (hydrophiles) et unités LA (hydrophobes) au sein du copolymère 

permet de contrôler les propriétés de mécaniques du copolymère ainsi que son temps de 

résorption. La forte hydrophilie du polyéthylène glycol permet de favoriser la diffusion de l’eau 

au sein du polymère et donc permet d’accélérer la dégradation.  

 

 
 

Figure I-11 : Schéma réactionnel de la synthèse de copolymères triblocs PLA-b-PEG-b-PLA  

 

 

Ce type de copolymère a été très largement étudié dans le cadre d’applications 

biomédicales dans des domaines aussi divers que la délivrance de principes actifs ou 

l’ingénierie tissulaire. Au sein du Département des Biopolymères Artificiels de l’IBMM, ces 

structures polyester-polyether ont en particulier était utilisées pour la conception d’hydrogels 

pour libération d’actifs (faibles masses molaires, balance fortement hydrophile, technologie 

Bepot® de MedinCell), la conception de patchs ligamentaires (fortes masses molaires, balance 

fortement hydrophobe [163–165]) ou encore la conception de barrière antiadhérentielles (fortes 

masses molaires, balance fortement hydrophile, technologie développée par la start-up 

Womed). Les lecteurs peuvent également se référer à des articles de revues récents concernant 

les copolymères PLA-PEG pour applications en libération d’actifs [166–168], ou les 

applications en ingénierie tissulaire [169,170] 
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  VOIES DE RECHERCHES DANS LA PREVENTION DES COMPLICATIONS BILIAIRES 

 

2.1.  Utilisation de prothèses biliaires biodégradables dans la littérature 

 L’utilisation de prothèses ou de stents est devenue incontournable en pratique clinique. 

L’ablation des prothèses posant parfois des difficultés, des prothèses biodégradables ont été 

développées depuis quelques années pour de nombreuses spécialités [171], avec pour certaines 

applications (vasculaires) des implantations chez l’homme [172], traduisant l’innocuité de ces 

dispositifs.   

 Pour le système biliaire, plusieurs études ont été menées ces dernières décennies, le 

Tableau I-3 présente les principaux résultats comparatifs. Deux types de recherches sont à 

différencier, soit le développement d’un stent auto-expansible (AE), placé par voie percutanée 

ou endoscopique, dont l’objectif est de traiter une fistule ou une sténose biliaire bénigne, soit 

le développement d’un stent tubulaire, inséré chirurgicalement lors de la réalisation d’une 

anastomose, dont le but est de prévenir les complications anastomotiques. Les recherches 

concernant les stents auto-expansibles sont un peu plus avancées que le tube chirurgical 

« préventif », avec notamment des premiers essais chez l’homme. Le stent est obligatoirement 

mis en œuvre sous forme de mailles, qui peuvent être couvertes par un second revêtement 

imperméable.  

 Dès 2003, Ginsberg a testé in vivo chez le porc la mise en place par voie endoscopique 

d’un stent auto-expansible en PLA96, avec une bonne faisabilité et une bonne tolérance de la 

prothèse [173]. Plusieurs auteurs ont testé la dégradation in vivo chez l’animal de dispositifs en 

PLA. Laukkarinen décrit en 2007 l'utilisation d'un stent biliaire biodégradable auto-expansible 

radio-opaque en PLA96-Sulfate de baryum (BaSO4), dans un modèle de fuite biliaire chez le 

cochon [174]. Sur le même principe Yamamoto en 2011 test des stents en PLA100 chez le chien 

[175]. Le PLA sous cette forme est très cristallin, avec comme inconvénient une durée de 

dégradation plutôt longue (>10 mois), avec difficulté pour les cellules de coloniser le matériau. 

En effet sur les études histologiques, il n’y avait pas à 10 mois d’endothélialisation ni 

intégration du stent [173,176]. L’autre inconvénient du PLA, en particulier les PLA semi-

cristallins, est que les propriétés mécaniques sont inadaptées, avec une raideur trop importante. 

Dans ces cas-là, on peut incorporer dans le polymère d’autres composants (Poloxamer, PEG) 

afin d’améliorer les propriétés visco-élastiques du stent [148,177], avec également un impact 

sur la durée de dégradation. D’autres équipes ont préféré l’utilisation de la polydioxanone 

(PDS) pour l’implantation des stents dans les voies biliaires [178–182]. C’est d’ailleurs avec ce 
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polymère que les premiers essais dans les voies biliaires chez l’homme ont été réalisés pour 

traiter des sténoses bénignes, en sachant que ce type de stent avait déjà été utilisé chez l’homme 

dans le colon, l’œsophage ou la trachée [183–185]. Petrtýl en 2010, Mauri en 2013 puis Jones 

en 2014 décrivent leur expérience de mise en place par voie percutanée d’une prothèse auto-

expansible en PDS à propos de quelques cas [179,180,182]. L’équipe de Siiki publie ensuite en 

2015 la première implantation endoscopique du même type de stent [181]. Toutes ces études 

chez l’homme ont permis de confirmer la faisabilité avec une implantation optimale, sans 

complications au décours, et sans besoin de nouveaux traitements invasifs dans les mois 

suivants l’implantation. La durée de dégradation du PDS est très rapide, comme constaté dans 

l’étude de Grolich, qui a implanté des stent auto-expansibles en PDS chez le porc, avec une 

dégradation complète en moins de 13 semaines [178]. De plus la PDS perd rapidement ses 

propriétés mécaniques au cours de la dégradation [186,187]. Le monofilament perd 50% de la 

force rupture à 4 semaines [143]. L’équipe de Zheng en 2013 développe un stent métallique 

résorbable, un alliage Magnésium-Zinc (Mg-6Zn). La dégradation a été testée in vivo chez le 

lapin après implantation par voie transpapillaire après laparotomie et duodénotomie [188]. Il 

n’y avait pas de complications liées à l’implantation lors des 3 semaines de suivi. À trois 

semaines, une partie des dispositifs n’était plus visualisée traduisant la résorption ou la 

migration des stents. L’avantage de ces dispositifs métalliques est la visualisation radiologique 

spontanée. La visualisation des dispositifs par les moyens d’imagerie conventionnels, en 

particulier par les rayons X, est essentielle pour le suivi après implantation. Les polymères 

synthétiques sont radio-transparents, plusieurs solutions sont proposées. Première possibilité, 

l’ajout d’un marqueur biocompatible radio-opaque sur le stent [175,180,181]. Ces marqueurs 

généralement métalliques, en or ou en platine, permettent uniquement de visualiser la position 

du stent et non le stent lui-même, sans information sur la dégradation en cours. Le risque est 

que les marqueurs se détachent du dispositif au cours de la dégradation. La deuxième possibilité 

est d’ajouter des composés radio-opaques lors de la synthèse des polymères, tels que des 

poudres de sels métalliques, comme rapporté par Ginsberg, Xu et Laukkarinen dans leurs études 

avec le mélange respectif de PLA96-BaSO4 (20 wt%), PLGA-BaSO4 (20 wt%) et PLA96-BaSO4 

(25 wt%) [173,177,189]. Là encore, l’addition de ces sels peut entraîner des modifications des 

propriétés de dégradation et mécaniques des polymères, avec également des risques de 

migration des additifs pouvant conduire à une perte de fonctionnalité (visibilité dans ce cas). 

Afin de contourner le problème de la toxicité liée aux additifs métalliques [190], des radio-

opacifiants organiques de faible masse molaire contenant des atomes de brome ou d’iode ont 

été développés. On peut à ce titre citer le dérivé d’acide S-2-hydroxy-3-(4-
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iodobenzyloxy)propanoïque développé par Wang et al. pour jouer le rôle de plastifiant 

radiopaque de matrices PLA [191]. Dans le même esprit, mais pour en plus éliminer tout risque 

de migration nous avons décrit et évalué en 2015 la synthèse de poly(e-caprolactone-co-a-

triiodobenzoate-e-caprolactone)s (PCL-TIB) comme agent de contraste additif à un polymère 

[192] (Annexe I-6). 

 Plusieurs équipes ont également développé des prothèses biliaires résorbables, implantées 

lors de la réalisation de l’anastomose, afin de prévenir les complications anastomotiques. Meng 

en 2006 évalue in vivo chez le chien la dégradation d’un stent hélicoïdal en PLA100 après 

anastomose cholédoco-cholédocienne termino-terminale [176]. De la même manière 

Montalvo-Javé en 2015, évalue chez le cochon un tube de collagène recouvert d’une couche de 

PCL afin d’assurer l’étanchéité et prévenir également le risque de fistule anastomotique [193]. 

Laukkarinen en 2010 ou Fan en 2011 étudient la dégradation in vivo chez le chien de stents en 

PLA96-BaSO4 ou PLA100-PLGA respectivement après la réalisation d’une anastomose 

hépaticojéjunale. 

 Toutes les études permettant de tester in vivo la dégradation d’une prothèse dans les voies 

biliaires ont été réalisées sur le gros animal (lapin, chien ou cochon). Toutes ont démontré une 

bonne biocompatibilité et l’absence d’obstruction du stent par de la boue biliaire 

[174,175,178,188,193–197], il n’y avait pas sur les analyses biologiques régulières d’ictère ou 

de cholestase. Dans la plupart des études, aucune fistule anastomotique n’est décrite [193,198–

200]. Aucune sténose anastomotique n’est décrite non plus, en sachant que les durées de suivis 

sont souvent trop courtes pour révéler des sténoses. Le principal biais est le petit effectif de cas 

dans chaque étude. Quelques équipes ont réalisé des études comparatives, en réalisant une 

anastomose avec ou sans stent, dont l’équipe de Xu dans une étude en 2008 portant sur 160 

voies biliaires de rat [199,201]. Dans ces études comparatives, il n’y avait pas de différence 

significative quant au nombre de complications anastomotiques. Xu décrit dans son étude la 

séquence de dégradation du tube PLGA (LA/GA 71/29) dans la voie biliaire [201]. Les prothèses 

étaient correctement déployées dans les voies biliaires les 2 premières semaines 

postopératoires. Elles commencent à se déformer à partir de la 3e semaine, mais permettent un 

drainage optimal de la bile. Au début de la 4e semaine, la prothèse commence à se fragmenter. 

Les fragments s’étant progressivement évacués, la prothèse à complètement disparue après la 

5e semaine. Cette évolution par fragmentation survient alors que l’épithélialisation de la 

prothèse n’a pu se faire, soit en raison d’une résorption trop rapide du polymère, soit en raison 

d’un matériau trop cristallin ne favorisant pas la colonisation tissulaire. 
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AE : Auto-expensible, * étude comparative versus témoin, **radio marqueur. 

 

Tableau I-3 : Comparatif des études évaluant la dégradation de prothèses biliaires 

résorbables 

	  

Etude	  

	  

Polymère	  

	  

Type	  de	  
stent	  

	  

Sujet	  

	  

N	  

	  

Histo	  

	  

Radio	  

Dégrad.	  

(mois)	  

Suivi	  

(mois)	  

Voie	  d’abord	  

Type	  d’insertion	  

Ginsberg	  	  	  
2003	  [173]	  

PLA96-‐BaS04	   AE	   Chien	   8	   -‐	   0	   10-‐12	   12	   Endoscopie	  

Cathétérisme	  rétrograde	  

Meng	  	  	  	  	  	  	  	  	  
2006	  [176]	  	  

PLA100	   Hélicoïdal	   Chien	  

+in	  vitro	  

3	   O	   -‐	   >	  3	   3	   Laparotomie	  

Anast.	  Cholédococholédocienne	  

Laukkarinen	  

2007	  [174]	  	  

PLA96-‐BaSO4	   AE	   Chien	   50*	   O	   O	   1,5	  

	  

18	   Laparotomie	  

Anast.	  Hépaticojejunale	  

Laukkarinen	  

2007	  [189]	  

PLA96-‐BaSO4	   AE	   Cochon	   12*	   O	   O	   3-‐6	   6	   Endoscopie	  

Cathétérisme	  rétrograde	  

Xu	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
2008	  [177]	  

PLGA	   Tube	   Rat	  

+in	  vitro	  

160*	   -‐	   -‐	   1	   2	   Laparotomie	  

Anast.	  Cholédococholédocienne	  

Tashiro	  	  	  	  	  	  	  
2009	  [198]	  

PLA100-‐PCL	   Tube	   Cochon	   3	   O	   -‐	   3-‐6	   6	   Laparotomie	  

Anast.	  Cholédococholédocienne	  

Xu	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
2009	  [201]	  

PLGA-‐BaSO4	   Tube	   Chien	  

+in	  vitro	  

6	   O	   0	   1	   2	   Laparotomie	  

Insertion	  longitudinale	  

Xu	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
2010	  [202]	  

PLA	   Tube	   Chien	   9	   -‐	   -‐	   >	  3	   3	   Laparotomie	  

Insertion	  longitudinale	  

Laukkarinen	  

2010	  [203]	  

PLA96-‐BaSO4	   AE	   Cochon	   9	   O	   O	   1,5-‐3	   6	   Laparotomie	  

Anast.	  Hépaticojejunale	  

Fan	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
2011	  [204]	  

PLA100-‐PLGA	   Tube	   Chien	   ?	   O	   	   >	  3	   3	   Laparotomie	  

Anast.	  Hépaticojejunale	  

Yamamoto	  
2011	  [175]	  

PLA100	  

+platine**	  

AE	   Chien	   12	   -‐	   0	   >9	   9	   Laparotomie/duodénotomie	  

Cathétérisme	  rétrograde	  

Mauri	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
2013	  [180]	  

PDS	  

+platine**	  

AE	   Humain	   10	   -‐	   O	   3-‐6	   16	   Percutané	  

Sténose	  postchirurgicale	  

Chen	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
2013	  [137]	  

Mg-‐6Zn	   Tube	   Lapin	   12	   -‐	   O	   >	  1	   1	   Laparotomie/duodénotomie	  

Cathétérisme	  rétrograde	  

Siiki	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
2015	  [181]	  

PDS	  

+or**	  

AE	   Humain	   1	   -‐	   O	   3-‐6	   6	   Endoscopie	  

Cathétérisme	  rétrograde	  

Montalvo-‐Javé	  

2015	  [193]	  

Collagène+PCL	   Tube	   Cochon	   15	   O	   -‐	   >	  6	   6	   Laparotomie	  

Anast.	  Cholédococholédocienne	  

Grolich	  	  	  	  	  	  	  
2015	  [198]	  

PDS	   SE	   Cochon	   23	   O	   -‐	   2-‐3	   5	   Endoscopie	  

Cathétérisme	  rétrograde	  
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 L’équipe de Tashiro et al. [195] en 2009, a été la première à s’intéresser à l’utilisation de 

ces dispositifs biodégradables pour la transplantation hépatique. Ils ont évalué la résorption et 

la biocompatibilité avec succès d’une prothèse biliaire en copolymère PGA-PCL sur un modèle 

de transplantation chez le porc : pas de fistule biliaire sur les 7 expériences, ni de cholestase 

obstructive. La prothèse était absorbée totalement en six mois. L’analyse histologique de la voie 

biliaire à l’endroit de l’absorption de la prothèse retrouve une fibrose minime, avec une réponse 

inflammatoire négligeable. 

 Xu et al. ont étudié la dégradation d’un stent biodégradable PLGA-BaSO4 en comparaison 

in vitro dans de la bile et in vivo dans 2 études successives, chez le rat en 2008 et chez le chien 

en 2009 [194,201]. Selon les auteurs, la période de fonctionnement et la durée de dégradation 

du stent répondaient aux exigences concernant la durée de réparation et de reconstruction de la 

voie biliaire. La durée de dégradation complète du PLGA était de l’ordre de 4-5 semaines. Cette 

durée de dégradation nous parait trop faible pour sécuriser l’anastomose biliaire en 

transplantation hépatique, puisque les fistules peuvent apparaitre dans les 4 premières semaines, 

et les sténoses à partir des premiers mois suivant la transplantation. Lorsque l’on compare la 

dégradation in vitro à la dégradation in vivo, on constate que la durée de dégradation est jusqu’à 

1/3 plus rapide in vivo que in vitro. En effet, même si les modèles in vitro reproduisent au 

maximum les conditions du vivant, ils ne prennent pas en compte certains phénomènes qui 

influent sur la dégradation, en particulier les phénomènes d’oxydation des radicaux libres 

produits par les polynucléaires neutrophiles et les macrophages, ainsi que la dégradation par 

effet mécanique (boulottement, grattage…). 

 Sur toutes les études répertoriés (Tableau I-3), celle de Xu et al. de 2008 est la seule à 

étudier le comportement mécanique du stent PLGA au cours de la dégradation [201]. Le PLGA 

se dégradant rapidement, les tests de traction et de flexion ont été réalisés quotidiennement. Il 

existe une phase de maintien des propriétés mécaniques pendant les 4 premiers jours (contrainte 

et module de tension, contrainte et module de flexion), puis une décroissance linéaire rapide 

jusqu’au 12e jour. Les propriétés mécaniques disparaissent à partir d’une certaine de période de 

dégradation (12 jours pour le PLGA), date qui est importante pour le rôle de prévention des 

complications.  

 La dernière étude de Xu et al. publiée sur le sujet en 2010 à propos de l’étude de la 

dégradation in vivo chez le chien d’un stent en PLA étudiait la pression de rupture dans la voie 

biliaire [202]. Le niveau de pression était augmenté significativement de 30 KPa à 140 KPa de 
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la première à la 12e semaine de dégradation. Ces résultats prouvent que la force des voies 

biliaires s'améliore, avec la VBP qui est donc cicatrisée et fonctionnelle. 

 

2.2.  Voies biliaires artificielles et ingénierie tissulaire 

 L’ingénierie tissulaire est en plein essor avec la création de tissus artificiels humains 

fonctionnels. Pour les voies biliaires, plusieurs équipes travaillent sur le sujet. La synthèse d’un 

néo-tissu biliaire par ingénierie tissulaire ne permettrait pas forcement de prévenir les 

complications biliaires, mais plutôt de réparer les voies biliaires dans certaines indications, les 

nécroses de la voie biliaire, les sténoses ischémiques, ou même les atrésies des voies biliaires 

chez les enfants. Cet outil thérapeutique pourrait éviter des transplantations ou des re-

transplantations.  

 Heistermann et al. [203] décrivent en 2006 une nouvelle technique de reconstruction de 

la voie biliaire sur un modèle porcin, à l’aide d’un greffon veineux autologue protégé par une 

prothèse biodégradable endoluminale en PLA100. Au bout de 4 mois, la prothèse est 

complètement dégradée, avec l’apparition d’un néo épithélium biliaire au niveau du greffon 

veineux. La propriété de néo-épithélialisation biliaire par colonisation cellulaire du polymère a 

été mise en évidence. L’équipe japonnaise de Aikawa [204] confirme ce résultat en 2007 en 

testant une prothèse polymérique biorésorbable en copolymère PLA-PCL pour traiter des plaies 

des voies biliaires chez le porc. L’implantation de cette prothèse permettait une cicatrisation de 

la voie biliaire sans fistule ni sténose, avec colonisation du biomatériau par les cellules 

épithéliales biliaires. Miyazawa avait déjà publié une étude en 2005 sur la possibilité de 

fabrication d’un substitut de voie biliaire, avec le remplacement d’une perte de substance de la 

voie biliaire par une prothèse tubulaire PLA-PCL renforcée par des fibres PGA réalisée par 

électrospinning [205]. Sur le plan histologique, cette néo voie biliaire avait toutes les 

caractéristiques de la voie biliaire native. Palmes en 2009 réalise une étude comparative chez 

le porc [206], en réalisant la même technique de reconstruction avec un greffon veineux 

jugulaire autologue, avec ou sans prothèse PLA (Figure I-12). Dans le groupe avec stent PLA, 

le développement d’une néo voie biliaire était systématiquement observé, sans aucune morbi-

mortalité. Par contre, dans le groupe sans prothèse PLA, 70% des cochons étaient décédés d’une 

péritonite biliaire et/ou cholangite. Liang en 2012, décrit avec succès la réalisation du même 

type de reconstruction sur cochon à l’aide d’un stent en poly[acide sébacique-co-(1,3-

propanediol)-co-(1,2-propanediol)] entouré d’un patch épiploïque vascularisé [124]. Aucune 

complication n’est observée lors du suivi. L’étude histologique à 3 mois postopératoire ne 
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révèle pas d’obstruction de la voie biliaire, ni de fragmentation du stent. Une néo voie biliaire 

est observée avec une néo structure collagénique semblable à la voie biliaire native. 

 

 

Figure I-12 : Technique de reconstruction de la voie biliaire, à l’aide d’un greffon veineux 
autologue protégé par une prothèse biodégradable endoluminale, selon Palmes [206]. 

 

 

Très récemment, grâce à la combinaison d’ingénierie tissulaire et de transplantation 

cellulaire, les scientifiques de l’équipe du Pr L. Vallier à Cambridge  ont généré et transplanté 

des voies biliaires humaines artificielles à partir de cholangiocytes primaires humains, en 

associant une matrice en polymère dégradable et culture de cellules souches [207]. À partir de 

prélèvements de voies biliaires extra hépatiques humaines, ils ont réussi à isoler des 
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cholangiocytes et à les cultiver. Les cellules épithéliales de l’arbre biliaire ont pu se développer 

in vitro tout en conservant leur signature transcriptionnelle et leurs caractéristiques 

fonctionnelles. Lors des cultures in vitro, le nombre de cholangiocytes primaires a augmenté, 

traduisant la possibilité de régénération tissulaire. In vitro, les cellules se sont développées sous 

forme de structures 3D, sortes d’organoïdes biliaires appelés ECOs (extrahepatic 

cholangiocyte organoids). Une fois transplantés chez la souris, les ECOs se sont assemblés en 

structures tubulaires complexes ressemblant à des voies biliaires. Une fois ensemencés sur des 

scafflods de PGA ou de collagène, les ECOs forment une structure tubulaire tout en gardant les 

caractéristiques de l’épithélium biliaire. Ces voies biliaires artificielles pourraient être une 

solution thérapeutique pour traiter les complications biliaires après TH, en particulier les 

sténoses ischémiques. 

 

2.3.  Les anastomoses sans sutures 

Des techniques d’anastomoses sans suture tendent à se développer en particulier pour les 

anastomoses vasculaires [208,209]. Le concept est de manchonner les structures à anastomoser 

de chaque côté des extrémités d’un tube, et de resserrer les vaisseaux sur le tube à l’aide d’un 

fil circulaire ou d’un anneau extraluminal. Des techniques plus poussées ont ensuite été 

développées avec des anneaux magnétiques par exemple. Les avantages rapportés sont une 

diminution de la durée opératoire, une augmentation de la résistance à la pression et une 

diminution de la morbidité postopératoire [209]. Quelques auteurs ont testé la réalisation de ce 

type d’anastomoses sur les voies biliaires [210–212]. Aucune étude ne permet actuellement de 

prouver que ces anastomoses seraient moins à risque de complications, mais cette technique 

présente un biais majeur pour la voie biliaire. La paroi artérielle n’a pas de vascularisation 

propre, elle est nourrie par imbibition à partir de la lumière artérielle. À l’inverse, la paroi de la 

voie biliaire est richement vascularisée avec des plexus épicholedociens et intramuraux (cf. 

figure I-9, chapitre I §2.3.1), tout système d’anneau ou de bague comprimant la voie biliaire 

circulairement au niveau d’une anastomose va entrainer une nécrose de celle-ci, et donc 

engendrer des complications. 
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CHAPITRE I : CONTEXTE ET ÉTAT DE L’ART 

C- Bilan et cadre de la thèse 

 

Les complications biliaires anastomotiques sont les principales causes de morbi-mortalité 

après transplantation hépatique. La mise en place d’un drain biliaire interne lors de la réalisation 

de l’anastomose biliaire semble être la meilleure solution pour réduire le taux de complications 

biliaires anastomotiques.  

La mise en place d’un drain biliaire interne résorbable (RIBS) permettrait en plus des 

avantages d’un IBS « classique » d’éviter un geste d’ablation du dispositif avec les 

conséquences qui en découlent et de favoriser la cicatrisation anastomotique grâce aux 

propriétés du polymère utilisé.  

L’objectif de ce travail était la conception et le développement de cette prothèse biliaire 

résorbable (RIBS) de A à Z, en partant de la réalisation du cahier des charges jusqu’à envisager 

le marquage CE et la mise sur le marché. 

En concertation avec tous les protagonistes travaillant sur le projet, chirurgiens, 

chimistes des matériaux et biomécaniciens, et à partir des données de la littérature, nous avons 

défini un cahier des charges au RIBS (Tableau I-4).  

 

Après avoir sélectionné le matériau et le procédé de mise en forme, nous avons utilisé 

la méthodologie suivante en trois étapes pour caractériser et tester le RIBS : étude in vitro dans 

des conditions biliaires simulées, étude in silico avec modélisation de la voie biliaire puis étude 

in vivo chez l’animal pour évaluer la cinétique de dégradation et la visualisation radiologique.  

 

L’objectif étant la conception et le développement du RIBS pour sécuriser l’anastomose 

biliaire en TH vers une phase d’industrialisation, les études étant réalisées en tenant compte des 

aspects règlementaires imposés par le développement d’un dispositif médical classe III. 
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Sécuriser l’anastomose biliaire 
Éviter l’apparition de complications telles que fistule ou 

sténose 

Être stérilisable 
Avoir des propriétés matériau qui ne sont pas altérées par 

l’irradiation 

Être biorésorbable Se dégrader en 6 mois, en métabolites biocompatibles  

Être biocompatible 

N’induire aucun effet délétère sur l’organisme 

 Ne pas induire de réaction immunitaire ou tumorale, ni de 
réaction inflammatoire démesurée 

Conserver ses propriétés mécaniques 
au cours du temps 

Calibrer de l’anastomose  

Conserver ses propriétés mécaniques pendant au moins 8 
semaines pour éviter les sténoses 

Avoir une élasticité compatible avec 
l’implantation 

Être suffisamment souple pour être implanté 

Se rouvrir en cas de fermeture temporaire de la lumière 

Être imperméabilité 
Maintenir ses propriétés imperméables au moins 4 semaines 

pour éviter les fistules 

Maintenir le fonctionnement normal 
du système biliaire 

Ne pas être pro-lithiasique, ne pas obstruer les voies 
biliaires en se dégradant 

Être visible radiologiquement 
Être visible par imagerie médicale conventionnelle (Rayons 

X) pendant toute la durée de la dégradation 

 

Tableau I-4 : Cahier des charges du drain biliaire interne résorbable 
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CHAPITRE II : ÉVALUATION DE COPOLYMÈRES PLA/PEG 

POUR L’APPLICATION BILIAIRE  

 

 

 

INTRODUCTION DU CHAPITRE II 

 

 

Dans la perspective d’utilisation du RIBS chez l’homme, il est nécessaire en premier lieu 

de pouvoir déterminer ses propriétés physico-chimiques et de caractériser son comportement 

mécanique au cours de la dégradation in vitro.  

Le matériau constituant le RIBS doit répondre à une liste importante d’exigences listées 

dans le cahier des charges. Nous avons pris le parti de travailler avec des copolymères pour 

pouvoir faire correspondre la structure du matériau aux différentes exigences. Le polymère 

finalement sélectionné est un copolymère tribloc PLA50-b-PEG-b-PLA50. Les critères de choix 

de copolymère ont fait l’objet d’études préliminaires, ces critères seront évoqués dans ce 

chapitre.  

Concernant la mise en forme du RIBS, plusieurs techniques ont été réalisées en étude 

préliminaire (Annexe I-5). Pour cette étude, la technique de film par évaporation de solvant 

puis collage a été retenue. Le milieu biliaire dans lequel le RIBS doit être implanté possède des 

spécificités qui doivent être prises en compte dans une étude de dégradation in vitro, en 

particulier le pH qui peut avoir un rôle de catalyseur de la dégradation. Pour différentes raisons, 

l’étude de la dégradation in vitro dans de la bile humaine ou animale n’était pas envisageable 

(sécurité biologique, laboratoire inadapté, difficultés de recueil, coût). Nous devions donc 

reproduire une solution de dégradation simulant le milieu biliaire. 

Pour confirmer l’intérêt et la faisabilité de l’implantation du RIBS, l’étude de la 

dégradation in vitro devait valider les éléments suivants du cahier des charges : une dégradation 

complète en 6 mois sans macro-particules, une imperméabilité pendant minimum 4 semaines, 

une conservation des caractéristiques mécaniques pendant 8 semaines. Deux groupes 

expérimentaux ont été réalisés. Un groupe « témoin » avec une solution à pH 7,2, et un groupe 
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« biliaire » avec une solution reproduisant la composition hydro-électrolytique de la bile avec 

un pH de 8,4.  

Ce deuxième chapitre est donc une étude in vitro, consacrée à la conception et 

l’évaluation de la dégradation dans des conditions biliaires simulées d’un RIBS. Avec 

évaluation des propriétés mécaniques et physico-chimiques au cours de la dégradation par 

rapport aux exigences liées au cahier des charges.  

 

Ce chapitre est un projet d’article :  

E. Girard, G. Chagnon, A. Moreau-Gaudry, C. Letoublon, D. Favier, S. Dejean, B. 

Trilling, B. Nottelet. Evaluation of a biodegradable PLA-PEG-PLA internal biliary 

stent for liver transplantation: in vitro degradation and mechanical properties. 
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  INTRODUCTION 

Biliary complications in Liver Transplantation (LT) are a significant source of 

postoperative morbidity and mortality, induce a severe financial burden and may eventually 

compromise outcomes [12,13,213]. Complications arising from the biliary anastomosis 

(leakage, stricture) are usually considered as the technical Achilles heel of LT. In the literature, 

incidence of anastomotic biliary complications remains high, ranging from 10% to 50% [214]. 

Duct-to-duct reconstruction with an external stent implantation (T-tube) has been used to lower 

pressure in the biliary system, provide easy postoperative radiological access to the biliary tree, 

and decrease anastomotic complications [103,213,215,216]. Although the debate is still open, 

a growing number of centers have abandoned T-tube placement along with accumulating 

evidence pointing out at specific T-tube induced morbidity and showing safe, efficient and cost-

effective outcomes without T-tube placement [18,19,36,96,99,100]. The use of internal biliary 

stenting (IBS) has been reported as a safe alternative to T-tube placement in LT, allowing to 

decrease anastomotic biliary complications [20–22,105]. The main advantage of IBS is the 

absence of choledochotomy which is a major source of biliary leakage after T-tube placement 

[215,217]. Although IBS is an interesting option, several technical issues such as the nature of 

the material (silastic, rubber) require further refinement. In particular, the main disadvantage of 

the materials currently used is their non-degradability, which leads to an additional surgical 

procedure for ablation, involving potential complications and an additional cost. 

The ideal technique might be to perform a duct-to-duct with intraoperative insertion of 

a Resorbable Internal Biliary Stent (RIBS). This, unlike the silastic stent, avoids a gesture of 

device ablation. To be usable and useful, RIBS must comply with following specifications. 

RIBS or its degradation metabolites must be biocompatible without inducing immune or tumor 

reaction, or an excessive inflammatory response. Based on incidence of anastomotic biliary 

leakage and anastomotic biliary stricture in literature [218–220], to prevent bile leak, RIBS 

must be impermeable for a minimum of 4 weeks. To avoid bile duct strictures, it must keep its 

mechanical properties to calibrate the anastomosis for 8 weeks. Finally, it must be completely 

degraded in 6 months, without macro-particles. Last, on a practical aspect, RIBS must be 

flexible enough to be implanted. Many biodegradable polymers such as polyglycolide, 

polylactide, and their copolymers are used for the manufacture of implantable medical devices 

such as surgical suture, bone fixation, drug delivery, stents, and tissue scaffolds [143,221–224]. 

The use of biodegradable stent is developing in clinical practice for many applications, 

particularly vascular, reflecting safety of these devices [223,225]. For the biliary system, 
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several studies have been conducted since 2006. Xu et al in 2009 investigated degradation of a 

biodegradable poly-L-Lactide-co-Glycolide (PLGA) stent in vitro in bile [177]. 

Physicochemical and mechanical characteristics were compatible with bile duct implantation, 

but material complete degradation duration was about 4 or 5 weeks, which is not long enough 

for a LT application. Several studies experimented stent degradation in large animals’ bile ducts 

(dog or pig). All demonstrated good biocompatibility and no bile sludge stent obstruction 

[174,194–196]. Tashiro was the first in 2009 to focus on the use of these biodegradable devices 

for LT [195]. They evaluated the successful resorption and biocompatibility of a PGA-PCL 

copolymer biliary stent on a porcine transplant model, without biliary leak or obstructive 

cholestasis. Device was totally absorbed in six months. Histologic analysis of the bile duct at 

the site of prosthesis absorption revealed minimal fibrosis, with negligible inflammatory 

response. The main disadvantage was a too rigid stent, technically difficult to implant in liver 

transplantation. 

Kinetics of degradation and mechanical properties are crucial data for material selection. 

Due to their large range of mechanical properties and degradation times, and their approval by 

the regulatory agencies, biodegradable and biocompatible copolymers of aliphatic polyesters 

and polyethers, such as poly(lactide)/poly(ethylene glycol) copolymers (PLA/PEG) are 

excellent candidates for tissue engineering [226]. In this frame, the polymer was used as a 

“scaffold”,	   that is	   a physical temporary support for the tissular reconstruction. Tremendous 

amounts of recent research have therefore focused on the use of PLA/PEG copolymers in tissue 

engineering applications ranging from vascular grafts, to nerve guides or bone scaffolds [227–

231]. In particular, some of us demonstrated that PLA-Poloxamer and PLA-Poloxamine 

triblock copolymers can be good candidates for ligament tissue engineering as, besides ease of 

processability, their mechanical and degradation properties can be easily tuned to meet the 

application requirements [163,164,232,233]. In an effort to produce degradable copolymers 

matching the mechanical properties of softer tissues, we also investigated another family of 

poly(lactide)-b-poly(ethylene glycol)-b-poly(lactide) (PLA-b-PEG-b-PLA) by focusing on the 

modelling of their mechanical behavior over degradation that  was fitted with a non-linear 

viscoelastic model [148,234]. Hydrolysis is the main degradation mechanism of aliphatics 

polyesters. There are no bile enzymes that can degrade it. However, pH variations can be a 

catalyst for degradation. Bile pH can vary from 7 to 8.4, because under the influence of secretin 

hormone, bicarbonates concentration increases, at the expense of chlorine and bile acids [235].  
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The aim of the present work, is to design a RIBS based on a selected PLA-b-PEG-b-PLA 

to secure biliary anastomose during healing and avoid complications such as bile leak and 

stricture. In more details, the objectives are to evaluate the mechanical properties of a RIBS 

prototype with respect to the common bile duct stenting requirements in liver transplantation. 

For this purpose, the mechanical properties and the permeability are evaluated under simulated 

biliary conditions to explore the usefulness of a PLA-b-PEG-b-PLA RIBS to secure biliary 

anastomosis. This article unfolds as follows: after discussing the selection criteria of polymer, 

we will study physico-chemical properties with permeability test and pH influence, and finally 

mechanical properties. 

 

 

  MATERIAL AND METHODS  

2.1.  Material  

All chemicals were purchased from Sigma-Aldrich (St-Quentin Fallavier, France) with 

exception of phosphate-buffered saline (PBS) that was purchased from Invitrogen (Cergy 

Pontoise, France), and D,L-lactide (D,L-LA) that was purchased from Purac (Lyon, France). All 

chemicals and solvents were used without purification. 

 

2.2.  Physicochemical characterization 

1H NMR spectra were recorded at room temperature using an AMX300 Bruker 

spectrometer operating at 300 MHz. Deuterated chloroform was used as solvent, chemical shifts 

were expressed in ppm with respect to tetramethylsilane.  

Number average molecular weight (Mn) and polydispersity (PD) of the polymers were 

determined by exclusion chromatography (SEC) using a Viscotek GPCMax auto sampler 

system fitted two Viscotek LT5000L Mixed Medium columns (300 mm x 7.8 mm), a Viscotek 

VE 3580 RI detector. The mobile phase was tetrahydrofuran (THF) at 1 mL/min flow and 30°C. 

Typically, the polymer (20 mg) was dissolved in THF (2 mL) and the resulting solution was 

filtered through a 0.45 µm Millipore filter before injection of 20 µL of filtered solution. Mn was 

expressed according to calibration using polystyrene standards.  
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2.3.  Copolymers synthesis and RIBS prototype manufacturing 

PLA-b-PEG-b-PLA triblock copolymer was synthesized following a procedure previously 

described by Leroy et al [232]. Typically, predetermined amounts of D,L-LA and PEG were 

introduced in a flask. Sn(Oct)2 (0.1molar % with respect to LA units) was then added. After 

degassing, the flask was sealed under vacuum and polymerization was allowed to proceed at 

110°C. After 5 days, the copolymer was recovered by dissolution in dichloromethane (DCM) 

and precipitation in cold diethyl ether. Finally, the product was dried under reduced pressure to 

constant mass. The copolymer was obtained with a yield of 90%. DP of each PLA block is 

defined as:  

(1)  𝐷𝑃)*+ % =
.

/
×

1)234
34

56

 

with EG/LA being the ratio of ethylene oxide and lactyl units calculated from 1H NMR spectra, 
1H NMR: (300MHz; CDCl3): δ (ppm)=5.1 (q, 1H, CO-CH(CH3)-O), 3.6 (s, 4H, CH2-CH2-

O), 1.5 (m, 3H, CO-CH(CH3)-O). Mntribloc=345 000 g/mol, LA/EG=10/1. 

The molecular weight of the synthesized triblock copolymers is defined as: 

(2)  𝑀789:;<=> % = 2× 𝐷𝑃)*+×72 +𝑀7)BC  

With MnPEG = 20 000 g/mol. 

Polymer films with a targeted thickness of 0,6 mm (based on commercially available 

stents) were manufactured by solvent evaporation. A predefined quantity of polymer was 

solubilized in acetone, the solution was poured in a small dish and placed for 36h under an 

extractor hood for evaporation. Final solvent removal was obtained by further drying in vacuum 

under 1.10-3 mbar for 3 days. A 0.5 mm thick film was obtained. 

RIBS was then fabricated by film-rolling and gluing by means of a partial dissolution 

of the polymer film surface. A 45 mm x 1.5 mm rectangular plate was cut from the film and 

then wound around a metallic tube with 4.6 mm external diameter. The gluing was achieved 

using acetone. RIBS dimensions were: external diameter 5.6 mm, internal diameter 4.6 mm, 

length 45 mm, an illustration is presented in Figure II-1. 
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A   B   C 

Figure II-1: RIBS manufacturing. A- Films made by solvent evaporation. B- Film-rolling and 
gluing thanks to a partial dissolution of the polymer film edges. C- Finalized RIBS. 

 

 

2.4.  In vitro degradation studies  

PLA-b-PEG-b-PLA hydrolytic degradation was investigated under physiological 

conditions at 37 °C, under stirring 100 rpm, and protected from light.  

In more details, a “control group” was degraded under classical conditions, i.e. in PBS (pH 7.2) 

while a “biliary group” was degraded in a simulated bile fluid reproducing bile composition 

and pH (pH 8.4). Biliary pH physiologically being oscillatable between 7 and 8.4. To increase 

probability of finding difference, if any, the most basic pH was chosen, which corresponds to 

the worst case scenario in terms of degradation kinetics. 

This simulated bile fluid was made according to a Sörensen model by mixing 96.5 mL of 

Na2HPO4 133 mM (23.67 g Na2HPO4 per liter of water) with 3.5 mL of KH2PO4
 133 mM (18.10 

g of KH2PO4 per liter of water) to 100 mL of solution. The pH of solutions was tested weekly, 

and solutions were replaced when it fell below a threshold value (pH <7 for the control group 

and pH <8 for biliary group).  

Measurements at predefined degradation time points were performed in triplicate and 

expressed as mean values ± SD. 

For mass loss measurement, RIBS of 20 mm long, 10 mm perimeter and 0.5 mm thick 

were prepared. They were then placed in 20 mL test tubes and submitted to 12 weeks of 

degradation the selected fluid (PBS or ‘biliary’ fluid according to the group) at 37°C within an 
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agitator/incubator. The initial mass (m0) was measured in the initial state. At given time-points, 

films were taken out of the solution, weighted, dried and weighted again to obtain the hydrated 

mass (mhyd) and the dry mass (md). Mass loss and water uptake were then calculated according 

to: 

(3)     Mass	  loss	  (%) =
LMNLO

LM
×100 

(4)   𝑊𝑎𝑡𝑒𝑟	  𝑢𝑝𝑡𝑎𝑘𝑒	  (%) =
LZ[ONLM

LM
×100   

 

Finally, in addition to molecular weight and mass loss measurements, macroscopic 

RIBS observation were made at each degradation time, and degradation solutions were filtered 

with a 0.45 µm pore size and 47 mm diameter cellulose acetate membrane filter. The membrane 

filter was then analyzed by microscopy imaging (x40 magnification) to measure the size of 

particles that may were retained. 

 

2.5.  Permeability test 

Samples used were 0.5 mm thick and 25 mm diameter circular polymer films. 

Permeability of samples was tested using a horizontal diffusion chamber as presented in Figure 

II-2. Two 5 mL glass compartments were separated by the film to be tested. Seal was made by 

apposition of a cellulose joint on either side of the polymer film. First chamber was filled with 

degradation solution, which was maintained at 37 °C. A water column of 20.3 cm was disposed 

on the first chamber in order to exert on the plate a 15 mmHg pressure (simulating internal 

pressure of bile duct). Pressure of 15 mmHg was maintained 24 hours on the plate. To assess 

porosity, amount of liquid in the second chamber was measured. 
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Figure II-2: Horizontal diffusion chamber. A: water column, B: diffusion chamber with 
degradation fluid, C: 37°C independent liquid circuit. D: Sample to test, surrounded by 

cellulose joints. 

 

 

2.6.  Mechanical properties measurement 

RIBS samples were put in degradation medium following the protocol described in §2.4. 

At defined time-points, compressive mechanical tests were realized at a controlled temperature 

of 37°C on the RIBS samples (5 mm length) over the degradation period. At least three 

specimens were used for each test. Mechanical tests consisted in 3 successive cycles, load at 

10, 20 and 50% respective strain level, with a loading speed rate of 6 mm/min followed by an 

unload with a speed rate of 0.05 mm/min. Mechanical tests were performed with a Gabo 

Eplexor mechanical test machine with a load cell of 25 N at 0, 1, 2, 3, 4, 6, 8 and 10 weeks of 

degradation. To measure the strain field, a Digital image correlation software Vic2D was used 

to measure the section deformation of the RIBS. During mechanical tests, images of the 

specimens were recorded with a camera at a frequency of 30Hz. The mechanical work (N.m) 

to deform the RIBS was evaluated it was calculated by means of the area under the force-

displacement curve. 
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  RESULTS AND DISCUSSION 

3.1.  Syntheses 

In an attempt to provide an alternative to RIBS that have poor mechanical properties or 

inadequate degradation rate (too low for PCL or crystalline PLA, too fast for PLGA), we 

synthesized in a preliminary study multiblock copolymers made of amorphous PLA50 (also 

known as PD,L-LA) and Pluronic®, Poloxamer® or PEG by ring-opening polymerization of 

lactide (Table II-1). As described in our previous study, this strategy leads to a family of 

copolymers with good control of the macromolecular parameters (molecular weight, linear vs. 

star block copolymers, crystallinity) [232]. This control allows one to find the best match 

between the copolymer candidate and the application requirements. Based on preliminary 

evaluation and previous studies (resumed on Table II-1), PLA50-b-PEG-b-PLA50 was selected 

for RIBS development as it showed mechanical and degradation properties corresponding to 

specifications (flexibility after drying, low Young's modulus and in vivo estimated degradation 

time of about 6 months for a complete resorption). 

 

Composition Theoretical 
block Mn  

(g/mol) 

Theoretical 

Overall Mn  

(g/mol) 

Successful 
filming 

Behavior 
after drying 

E 
(MPa) 

Estimated 
degradation 
time in vivo 

Ref 

PLA94-PEG- 
PLA94 

44 000-12 
000-44 000 

100 000 Yes Rigid ++ > 400 1.5 à 5 years [236] 

PLA94-PEG- 
PLA94 

90 000-20 
000-90 000 

200 000 No - > 400 1.5 à 5 years [236] 

PLA94-Pluronic- 
PLA94 

44 000-12 
600-44 000 

100 000 Yes Rigid ++ > 400 1.5 à 5 years [163,164] 

PLA94-Pluronic- 
PLA94 

94 000-12 
600-94 000 

200 000 Yes Rigid ++ > 400 1.5 à 5 years [163,164] 

PLA50-Pluronic- 
PLA50 

30 000-8 
400-30 000 

70 000 Yes flexible ++ ± 10 < 3 months [232] 

PLA50-PEG- 
PLA50 

80 000-20 
000-80 000 

180 000 Yes flexible + ± 10 < 6 months [148,151] 

PLA50-Pluronic- 
PLA50 

60 000-12 
600-60 000 

125 000 Yes flexible + ± 10 < 4 months [232] 

E: Young’s modulus; in bold: selected polymer for RIBS manufacturing. 

Table II-1: Preliminary analysis, order of magnitude of copolymers properties. 
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Molecular weights of the copolymers were firstly determined by 1H NMR spectroscopy, 

by means of Eqs. (1) and (2). Mntribloc was 345 000 g/mol. Results were close to theoretical 

values mentioned in methods section, although a little higher. On the opposite, SEC analyses 

gave molecular weight values about two times lower than those calculated by NMR, with an 

average Mntribloc at 179 000 g/mol. This difference was explained by the use of polystyrene 

standards for SEC calibration causing inaccurate measurements with aliphatic polyesters 

[237,238]. Moreover, the amphiphilic nature of the copolymers can modify their hydrodynamic 

volume and increase their retention time, giving underestimated results.  

 

 

3.2.  In vitro degradation 

3.2.1.  Morphological change 

From a macroscopically point of view, during the degradation period, RIBS color 

gradually changed from an initial translucent state to a whitish color during the first week, and 

turned opaque white from the second week. This color change is due to the presence of water 

domains in the polymer matrix whose size and number affects the whitening effect that 

increases with immersion/degradation time [239]. From a surgical qualitative point of view, 

although initially relatively flexible before the degradation, the material gradually became more 

stiff until the 3rd week, before becoming fragile and brittle from the 6th week. This initial 

stiffening is due to microphase separation in PLA-b-PEG-b-PLA copolymers that will be 

discussed in more details in the paragraph 3.3 dealing with the evolution of the mechanical 

properties. After 8th week, still brittle, it became slightly deformable. Its shape and integrity 

could not be fully maintained from the 12th week, evolving to a friable and labile consistency, 

making tests impossible. 

In order to evaluate the risk of bile duct obstruction the degradation medium was filtered 

to track the presence of small polymer particles leaching out of the stent bulk upon degradation. 

No particles were visualized on the filters under optical microscope observation at ×40 

magnification. The Oddi sphincter size was about a millimeter. There was thus no production 

of millimeter particles during degradation that could potentially be responsible for a biliary 

obstacle. 
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3.2.2.  Mass loss, water uptake and molecular weight 

The mass loss and the water uptake are presented in Figure II-3 with an exponential 

function being observed for the polymer water uptake over time. Water uptake was 25% at 2 

weeks, 50% at 4 weeks, 100% at 6 weeks, reaching more than 1000% at 12 weeks.  

The mass loss gave information about water soluble oligomers generated during the 

hydrolysis process and released out of the polymer bulk. Two distinctive periods are visible. 

During the three first weeks, the mass loss rate was relatively low (about 3% per week) 

compared to the following weeks (about 10% per week). This induction period is commonly 

observed during the degradation of aliphatic polyesters and is due to the difficulty, at first, for 

the degraded chains to diffuse out of the sample [232,240]. After this period, the lower 

molecular weight and therefore lower entanglement allow the leaching of the degradation 

products in the degradation medium, which leads to a quasi linear weight decrease.  

 

 

 

Figure II-3: Mass loss and water uptake of PLA-b-PEG-b-PLA triblock copolymer during 12 
weeks of degradation at 37°C. Solid line: ‘control group’ with PBS (pH 7.2) as degradation 
solution, dotted line: ‘biliary group’ with bile like serum (pH 8.4). (Data are represented as 

means ± SD with n=3) 
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After the 12th week, even if polymers were not fully degraded, weight loss 

measurements were impossible to perform because of their friable consistency. Polyester-

polyether block copolymers degradation is known to proceed via a bulk erosion, with random 

polymer chains scissions. The chains became progressively shorter during degradation, 

releasing soluble oligomers in the media. While keeping its original shape, polymer became an 

increasingly hollow structure, explaining the observed increase of brittleness. 

Interestingly, over the degradation period studied, no significant differences were 

observed for the water uptake and weight loss for the “control group” and the “biliary group”. 

Unlike mass loss, the molecular weight decrease was very important during the two first 

weeks as illustrated in Figure II-4 with a 60% decrease. This trend is explained by the highest 

concentration of ester bonds per volume unit leading to a greater ability of long chains to be 

hydrolyzed [241]. In the latter stages, concentration of ester bonds is very low, making scission 

probability and hydrolysis rate almost non-existent. Dispersity index presented in Figure 4 is 

defined as the ratio of the mass average molecular weight and the number average molecular 

weight and describes the distribution of molecular mass in a given polymer sample. As 

expected, the increase of dispersity index follows the decrease of molecular weight. These 

results highlight the rise of dispersion of chain lengths due to the random scissions of polymer 

chains that occur during the degradation process. Again, over the degradation period studied, 

no significant differences were observed for the water uptake and weight loss for the “control 

group” (pH 7.2) and the “biliary group” (pH 8.4). This absence of difference both in terms of 

mass loss and molecular weight decrease indicate that the selected PLA-b-PEG-b-PLA 

copolymer can stand the more alkaline conditions found in the common bile duct. 

 

3.2.1.  Permeability evolution 

The material was impermeable until the 8th week of in vitro degradation. There was no 

fluid diffusion from 1st to 2nd chamber, for both groups (control group and biliary group). 

From the 10th week, the tests were not practicable because of the fragility of the material at this 

stage of degradation. Based on incidence of anastomotic biliary leakage in literature [218–220], 

to prevent bile leak, RIBS must be impermeable for a minimum of 4 weeks. Specifications were 

respected on this point. 
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Figure II-4 : Molecular weight and dispersity index evolution of PLA-b-PEG-b-PLA triblock 
copolymer during 12 weeks of degradation at 37°C. Solid line: ‘control group’ with PBS (pH 
7.2) as degradation solution, dotted line: ‘biliary group’ with bile like serum (pH 8.4). (Data 

are represented as means ± SD with n=3) 

 

 

 

3.2.2.  Influence of pH variations 

Based on the reported degradation results for RIBS, no significant difference was 

identified between the two experimental groups. Whether for mass loss, water uptake or 

molecular weight, as well as for permeability or mechanical behavior. 

The pH difference between the 2 study groups (i.e. "control group” with a 7.2 pH 

solution vs “biliary group” with an 8.4 pH solution) was too small to induce basic catalysis in 

biliary group. These results are confirmed by literature data, for acid or basic catalysis, pH 

differences must be higher, respectively less than 3 or more than 10 [242,243]. Physiological 

bile pH variations are between 7 and 8.4 [235]. As a result, these biliary pH variations have no 

impact on RIBS degradation kinetics. 
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3.3.  Mechanical properties evolution 

 

The Figure II-5A presents a typical result of a compression test on a RIBS, the 

illustration is proposed for 1 degradation week. All curves have the same general appearance. 

Each deformation cycle was characterized by a load (10, 20 or 50%) followed by an unload to 

zero stress. There was a strength plateau above a strain of 10% and stiffening after a strain of 

30%. Unload could be decomposed into two phases: an instantaneous relaxation corresponding 

strength fall for a constant strain, and springback to zero stress. Regardless of degradation time, 

springback phase was constant for all samples, systematically starting at 1 N force (end of the 

instantaneous relaxation). Springback was 8% for 10% strain load, 15% for 20% strain load, 

and 40% for 50% strain load. For very large displacement a strain hardening can be observed 

meaning that the closures of the RIBS would need a large amount of force. The same 

mechanical test was applied on a silicone stent (Tubular drain
Ò

 – Péters Surgical, external 

diameter 5.3 mm, internal diameter 4.8 mm, length segment 5 mm) currently used in liver 

transplantation [22], the result is presented in Figure II-5B. The curve presents a similar level 

of force for similar deformation, the main difference is that the initial slope is greater for the 

PLA-b-PEG-b-PLA and that the material presents more hysteresis. The silicone stent is efficient 

to solve the clinical problem but not perfect, the PLA-b-PEG-b-PLA having closed stiffness 

must be also a good candidate, but with different mechanical properties as hysteresis and the 

stress plateau. 

 

The PLA-b-PEG-b-PLA curve evolves with the degradation process. The slopes of curves 

(represented by red arrows on Figure 5A) was evaluated for each deformation cycle at 10, 20 

and 50% and measured for each degradation time. The results are presented in Figure II-6. It 

appears that the stiffness of the RIBS is first increasing during three weeks due to microphase 

separation in copolymers and is then continuously decreasing until 10 weeks, illustrating the 

normal degradation process.  
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Figure II-5: Mechanical compression tests: 3 successive cycles with load at 10, 20 and 50% 

strain level, followed by an unload to zero strain.  
A. Typical result of radial compression test on a RIBS. Stiffness (slope of curve at the origin 

in red) was evaluated for each deformation cycle.  
B. Same mechanical test applied on a silicone stent segment.  
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Figure II-6: Stiffness (K) for RIBS mechanical compression tests during degradation, for 
different strain cycles. 

 

 

The observed evolution of stiffness, but also color changes can be explained as follows. In 

triblock copolymer PLA-b-PEG-b-PLA, PEG short blocks have a role of plasticizer and chains 

mobility and phase separation are facilitated by the water uptake which plasticizes the polymer. 

In the case of PLA-b-PEG-b-PLA, this water uptake leads to microphase separation of the PLA 

and PEG blocks, which results in the fact that the plasticization of long PLA blocks by the short 

PEG blocks (more flexible with lower transition temperature) loses its effectiveness at the 

beginning of degradation [244,245]. Evolution of polymer properties during the first 3 weeks 

can therefore be explained by 2 phenomena. First, water uptake causes material whitening and 

a little plasticization [239]. In the present case, this plasticization effect is not perceptible 

because it is associated with the second phenomenon of microphase separation. This 

phenomenon in the triblock copolymers, results in a loss of plasticization of the PLA long 

blocks by the PEG short blocks, and in a stiffening of the structure [245]. This stiffening 

continues during degradation until separations phases are complete, or until degradation 

becomes preponderant. This last point is eased by the molecular weight decrease observed 

during the first 3 weeks (Figure II-4, 50% decrease) that facilitate microdomains 

rearrangements.   
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To measure the influence of the hysteresis of the material, the evolution of the work necessary 

to load and unload the material at 10, 20 and 50% was calculated, the result is presented in 

Figure II-7. As for the stiffness, the amount of work becomes greater after some weeks before 

drastically decreasing, illustrating the loss of mechanical properties. Work curves decrease was 

more important than the stiffness one. During degradation, polymer chains were shortened, but 

kept a good stiffness modulus. While properties with large deformation (illustrated by work) 

were lowered because of untangled chains. 

The loss of mechanical properties is not important between the first and the tenth week ensuring 

the keep of enough mechanical properties of the RIBS and its efficiency. But as seen previously 

(Figure II-4), after 10 weeks, the polymer has lost more than 90% of its initial molecular weight, 

making mechanical tests impossible due to the extreme brittleness of the specimens. Finally, 

after 10 weeks, the material would lose the main part of the mechanical properties, meaning 

that the mechanical resistance should be performed by the constructs composed of infiltrated 

cells and remaining components of the RIBS. 

 

 

 

Figure 7: RIBS compressive mechanical tests. Work evolution during degradation for RIBS 
(R) in black, compare to work for silicone stent (S) in red. 

 
 

0

2

4

6

8

10

12

14

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

W
o
rk
	  (J
)

Degradation	  time	  (weeks)

R	  All	  cycle	  (10+20+50%	  strain)

R	  50%	  strain	  cycle

R	  20%	  strain	  cycle

R	  10%	  strain	  cycle

S	  All	  cycle	  (10+20+50%	  strain)

S	  50%	  strain	  cycle

S	  20%	  strain	  cycle

S	  10%	  strain	  cycle



CHAPITRE II : ÉVALUATION DE COPOLYMÈRES PLA/PEG POUR L’APPLICATION BILIAIRE  

 86 

 
 
 

 

  CONCLUSION 

In present study, we chose PLA-b-PEG-b-PLA as RIBS due to mechanical and degradation 

properties corresponding to the specifications required for biliary stents. We found no influence 

of pH on the kinetics of degradation for PBS (pH 7.2) and simulated bile fluid (pH 8.4), with 

in particular the material remaining impermeable for at least 8 weeks, and keeping its 

mechanical properties for 10 weeks. In vitro degradation was complete at 6 months. Results of 

present study proved that PLA-b-PEG-b-PLA RIBS had the required in vitro degradation 

characteristics to secure the biliary anastomosis in liver transplantation. In vitro results will be 

used as a guideline for planning later in vivo studies. 
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CONCLUSIONS DU CHAPITRE II 

 

Ce chapitre a permis d’étudier les propriétés mécaniques et physico-chimiques du RIBS 

PLA50-b-PEG-b-PLA50 au cours de la dégradation in vitro dans un milieu biliaire simulé. 

Aucune influence du pH en termes de cinétique de dégradation n’a été mise en évidence entre 

les 2 groupes (pH « témoin » à 7,2 et pH « biliaire » à 8,4). Cette étude a permis de valider les 

éléments suivants du cahier des charges : une dégradation complète en 6 mois sans macro-

particules, une imperméabilité pendant minimum 4 semaines, une conservation des 

caractéristiques mécaniques pendant 8 semaines.  

Néanmoins, cette étude ne permet pas de répondre à toutes les exigences du cahier des 

charges. La biocompatibilité, la stérilisation, l’élasticité compatible avec l’implantation, ou 

encore la visibilité radiologique seront traités dans le chapitre IV.  

Les analyses mécaniques réalisées dans cette étude concernent uniquement la structure 

(c’est à dire le RIBS mis en forme) et non le matériau en lui-même. La caractérisation du 

comportement mécanique du matériau au cours de la dégradation, à partir d’éprouvettes de 

traction normalisées, sera réalisée dans le chapitre IV.  

Nous avons considéré dans ce chapitre que la perte des propriétés mécaniques du RIBS 

survenait à partir du moment où les tests n’étaient plus réalisables à cause de la trop grande 

fragilité du matériau. Les propriétés mécaniques du matériau changent au cours du temps, et il 

est difficile d’établir une limite à partir de laquelle considérer que le RIBS n’aura plus d’effet 

mécanique sur la voie biliaire, c’est à dire qu’il ne permettra plus d’éviter les sténoses en 

calibrant l’anastomose biliaire. Afin d’appréhender le comportement synergique de la voie 

biliaire et du RIBS, l’étude du comportement mécanique de la voie biliaire s’avère nécessaire. 

Ce sera l’objet principal du chapitre suivant.	  

 

  



CHAPITRE III  

 88 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

CHAPITRE III 

 

ÉTUDE BIOMÉCANIQUE DE LA VOIE 
BILIAIRE 
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CHAPITRE III : ÉTUDE BIOMÉCANIQUE DE LA VOIE 

BILIAIRE  

 

 

INTRODUCTION DU CHAPITRE III 

 

Après avoir étudié le comportement mécanique du RIBS, et dans l’optique de son 

implantation chez l’homme, l’étude du comportement mécanique de la voie biliaire nous 

paraissait indispensable, d’autant qu’il n’existe que très peu de données sur le sujet dans la 

littérature.  Un des points importants du cahier des charges du RIBS est le maintien des 

propriétés mécaniques. Une fois implanté, il doit exercer sur la voie biliaire une contrainte 

suffisante pendant 8 semaines pour éviter une cicatrisation sténosante de l’anastomose. Il est 

donc nécessaire d’évaluer la réponse mécanique de la voie biliaire à un stimulus afin 

d’appréhender le comportement synergique du RIBS et de la voie biliaire. Par analogie avec les 

expressions in vitro, in vivo et ex vivo, le terme in silico a été introduit pour qualifier les 

méthodes mises en œuvre pour réaliser des simulations numériques centrées sur la biologie. Il 

s’agirait donc dans notre cas, à partir de la caractérisation expérimentale, de réaliser une 

modélisation numérique du comportement mécanique de la voie biliaire. Dans la démarche du 

développement de notre dispositif, il nous paraissait important d’intercaler cette partie in silico 

entre les études in vitro et in vivo. Nous avons donc réalisé la caractérisation expérimentale de 

la voie biliaire.  

Afin de pouvoir interpréter les données expérimentales mécaniques, et dans l’optique 

de la modélisation, la connaissance de la microstructure de la voie biliaire est importante. 

N’ayant que peu d’informations disponibles dans la littérature, le premier objectif de cette étude 

était de décrire cette microstructure à partir d’observations histologiques.  

De toute évidence, l'expérimentation sur des tissus humains in vivo est impensable pour 

des raisons éthiques, et l’utilisation de pièces anatomiques, c'est-à-dire les tissus humains post 

mortem, est une alternative. Les expérimentations sur tissus frais sont non seulement difficiles, 

mais les résultats ne sont souvent pas reproductibles, à cause de l’imprévisibilité des dons de 

corps, ainsi que du délai légal et moral entre le décès et l’arrivée au laboratoire d’anatomie pour 

expérimentation. Différents procédés de conservation sont couramment utilisés dans les 
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laboratoires d’anatomie, tels que la congélation ou la formolisation, afin d'éviter la dégradation 

des tissus avant les expérimentations. Néanmoins, les propriétés mécaniques des tissus mous 

sont affectées par ces procédures de conservation. Afin d’appréhender au mieux le 

comportement mécanique de la voie biliaire humaine à partir de pièces anatomiques, l’objectif 

de notre travail était également de comparer les différents procédés de conservation et d’étudier 

leur impact sur les propriétés mécaniques. 

 

Le troisième chapitre est donc un prérequis à une étude in silico, de modélisation du 

comportement mécanique de la voie biliaire et du comportement synergique lors de 

l’implantation de la prothèse. Nous avons décrit la microstructure de la voie biliaire humaine 

au moyen d'une analyse histologique. Puis nous avons caractérisé le comportement mécanique 

de la voie biliaire humaine et l'impact de différents processus de conservation des tissus mous 

humains. 

 

Ce chapitre est un projet d’article :  

 

E. Girard, G. Chagnon, J-C. Vial, J. Boutonnat, E. Gremen, M. Calvez, M. 

Dalecky, B. Hodaj, B. Nottelet. Biomechanical behaviour of human bile duct wall and 

impact of cadaveric preservation processes. 
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  INTRODUCTION 

In the field of biomedical engineering and surgical areas, the understanding of the 

mechanical macroscopic behavior of human soft tissues is primordial in order to design and 

develop novel treatment solutions. Nowadays, different in vivo characterization methods exist. 

Some have the benefit of being noninvasive, such as elastography which estimates the elasticity 

of the tissue [246]. Other techniques, like nano-indentation [247] or aspiration devices [248], 

are a bit more invasive. These methods, however, only allow for simple tests, unlike the 

classical ex vivo characterization which allows the observation of more complex behaviors, 

like large strain deformations or viscoelasticity.  

Obviously, experimentation on in vivo human tissues is unthinkable for ethical grounds, 

and animal testing is increasingly difficult both in terms of logistic and ethics reasons. Use of 

anatomical pieces, i.e. post mortem humans tissues is an alternative to the above 

experimentations. However, the inconsistency and unpredictability of the donated bodies, as 

well as time between tissues sampling and mechanical experiments play against us. Not only is 

the experiment on fresh tissues difficult but the results are often not reproducible. Difficulty on 

fresh soft tissues ex-vivo experimentations is that mechanical properties changes over time 

[249]. Different preservation processes are commonly used in anatomical laboratory such as 

freezing and embalming, in order to avoid tissue degradation before experimentation [250,251]. 

Mechanical properties of soft tissues are affected by these preservation procedures [251,252].  

The bile duct system is divided into intrahepatic and extrahepatic bile ducts. Human 

extra-hepatic bile duct tract is responsible for transporting, storing and releasing bile into the 

digestive tract to aid digestion of fats [253]. In terms of histological and morphological 

description, most of the biliary tract has already been investigated, i.e. the intra-hepatic bile 

ducts, the gallbladder [254], the sphincter of Oddi and the cystic duct. The data concerning the 

extrahepatic main duct are scarce. Bile duct is lined by a single layer of columnar cells and its 

wall consists of intermixed dense fibrous tissue, elastic and collagen fibers in different 

proportion [249,255,256], and muscle fibers in low quantity [257,258]. 

Diseases of the bile duct system rank third in the diseases of the digestive system after 

surgery. There is a close relationship between the mechanical performance of the bile duct and 

its physiological function. Also, most pathologies, such as biliary lithiasis, cirrhotic liver, 

cholestasis and cholangitis, are treated using medical devices that interact with the bile duct. 

Therefore, knowledge of its mechanical behavior can improve the design of such devices.  
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The mechanical behavior of most tissues and organs has already been extensively studied 

[259], but data on extra-hepatic main biliary tract remains scarce. Several studies on the 

modeling of the human biliary system have been carried out. This is mostly bile rheology or 

bile fluids dynamics studies [260,261]. The focus is usually given on the properties of the 

gallbladder or cystic duct [253,261,262]. To the authors’ knowledge, a single study by Li et al 

[254] provides data of biomechanical properties of human main bile duct. They studied 

compliance of cadaveric human bile duct by performing pressure tests. Apart from that, there 

are no experimental data available for mechanical behavior of the human extra-hepatic main 

biliary duct wall at the present time. All the other available data were produced on animals, on 

canine or porcine models [263,249,264,254]. The similarities between the human and the 

porcine bile duct were studied [254], and it was concluded that the pig’s bile duct properties 

match that of the human.  

The aims of this study were, on the one hand, to observe the microstructure of the human 

bile by means of histological analysis, on the other hand, to characterize the mechanical 

behavior and describe the impact of different preservation processes using comparative 

experimental tensile tests. The results of the mechanical tests are discussed and explained using 

the micro-structural observations. 

 

  EXPERIMENTAL METHODS 

2.1.  Anatomical description of extrahepatic biliary tract 

The biliary tract emerges from the liver and finishes with the major duodenal papilla. In the 

liver, the bile canaliculi merge into the segmental bile ducts. The left and the right hepatic duct 

unite merge into the common hepatic duct. A common distinction is made between intra- and 

extra-hepatic bile ducts. Figure III-1 represents an anatomic specimen of extrahepatic biliary 

tract after dissection (A) with an illustration of the corresponding parts of extrahepatic bile ducts 

(B). The extrahepatic bile duct starts right under the hepatic hilum. The gallbladder is located 

under the liver. From its medial side arises the cystic duct, which merges with the common 

hepatic duct to become the common bile duct. Gallbladder and the cystic duct form the 

accessory bile duct. The main bile duct includes common hepatic duct and common bile duct. 
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Figure III-1: A. Anatomic specimen of extrahepatic biliary tract after dissection; B. 
Illustration of the corresponding parts of extrahepatic bile ducts.  

RHD: right hepatic duct; LHD: left hepatic duct; CHD: common hepatic duct; CBD: common 

bile duct. 

 

2.2.  Sample extraction and methodology 

Cadavers were selected for anatomical dissection from the Anatomy laboratory, faculty 

of medicine, Grenoble, France (LADAF - Laboratoire d’Anatomie Des Alpes Françaises). This 

study was performed in compliance with French regulations on postmortem testing, and the 

protocol was approved by a local scientific committee of the Grenoble-Alpes University. In 

order to compare the different preservation process, three random groups were made, with 

frozen cadavers in the first group (G1), embalmed cadavers in the second group (G2) and fresh 

cadavers in the third group (G3). In the G1, cadavers were immediately entirely frozen on 

arrival to the LADAF. Cadavers randomized in G2 were embalmed with a formalin solution 

(ARTHYL®) injected into the carotid artery and drained from the jugular vein (9 L with a 

formaldehyde concentration of 1.3 %), and then preserved in a refrigerated room at 4°C. For 

G3, samples were collected on fresh cadavers immediately after their arrival in the LADAF. A 

maximum period of 48h was tolerated between the date of death and the biomechanical tests. 
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Preservation time is that between the beginning of the preservation process and the mechanical 

tests.  

The main peritoneal cavity was approached by a right subcostal incision. A section of 

the falciform ligament was realized if necessary. The hepatic pedicle was opened and its 

components separated. Then the biliary tract was severed in three spots: the cystic duct, the 

common bile duct upstream of the major duodenal papilla, and the hepatic duct downstream of 

intrahepatic bile ducts junction.   

Our study includes 12 anatomical dissections, without apparent hepato-biliary 

pathology, aged between 56 and 104 years (mean age 83 ± 6 years). Nine of the extracted 

samples were used for mechanical testing; demographical statistics are represented in Table 

III-1. Three samples were included in paraffin for histological observations.  

 

 Frozen 
(G1) 

Embalmed 
(G2) 

Fresh 
(G3) 

p 

Men 1/3 2/3 1/3 0,67 

Age (years) 88 ± 14 88 ± 8 76 ± 20 0,32 

BMI (kg.m
-2

) 20 ± 2 18 ± 1 19 ± 2 0,33 

Preservation time (hours) 84 ± 62 90 ±27 - 0,88 

Mean ± standard deviation. BMI: Body Mass Index. Preservation time is that between the beginning of the 

preservation process and the mechanical tests. 
 

Table III-1: Demographical statistics on cadavers used for mechanical experiments  

 

2.3.  Histology 

Three common bile duct removed on fresh cadavers were chosen for histological 

analysis. Axial and orthoradial sections of 1 cm on all samples were performed in the middle 

of the common bile duct. Samples were conserved in formaldehyde, fixed first in formalin 10% 

during 24 hours at 4°C and then embedded in paraffin according to usual protocol [265]. 

Sections of 3 µm were then realized with a microtome Leica RM 2245 (Wetzlar, Germany). 

The slides were then stained with Hematoxylin Eosin Saffron (HES) to see nucleic acids and 

connective tissue (amongst other collagen), or with Orscein staining to highlight elastin fibers. 

An immunohistochemistry staining against α smooth muscle actin was also performed in order 

to visualized the muscle layer. Sections were dewaxed, rehydrated, and the antigen retrieval 
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was performed with a preheated protease. Antibody binding was detected using the ultraView 

Universal DAB Detection kit (Automate Benchmark XT IHC/ISH (ROCHE–VENTANA) 

760–500) and 3,3-diaminobenzidine (DAB) as chromogen. Slides were then examined 

qualitatively by light microscopy focusing particularly on elastin and collagen fibers’ 

orientation. Pictures were acquired by a digital camera (Leica Microsystems) connected to an 

optical microscope (Leica Microsystems).  

2.4.  Mechanical tests 

Samples were tested as soon as possible after explantation, during which they were 

preserved in a saline solution. A maximum period of 48h was tolerated between the date of 

death and the biomechanical tests. Tests were carried out by means of a GABO Eplexor 500N 

mechanical test machine In order to respect physiological experimental conditions, an 

experimental thermo-regulated tank filled with 0.9% sodium chloride solution was design, it 

was previously presented in Breche et al [148]. The saline solution was heated to a temperature 

of 37 ± 1◦C.  

The bile duct was cut and unraveled along its axial direction, as illustrated in Figure 

III-2 A. Rectangular specimens of 48.2 ± 0.3 mm width, 0.5 ± 0.1 mm thickness and 10 mm 

height were gathered from the main bile duct along the axial directions, and 20.9 ± 0.4 mm 

width, 0.5 ± 0.1 mm thickness and 10 mm height for the orthoradial direction, as shown in 

Figure III-2 B. The samples were mounted in a rigid structure containing clamps outside the 

tank in order to ensure a consistent geometry for the samples, i.e., a fixed height of 2 mm and 

a width large enough (≥ 20 mm) so that the samples stay rectangular throughout the tests. 

Figure III-2 C shows the rigid clamps-sample assembly which was then transferred into the 

testing apparatus. During the test, it is supposed that the sample stays rectangular and border 

effects are neglected [266]. The test is described by the deformation gradient tensor 𝐹. Non-

porous soft tissues are classically considered incompressible [267], which translates into 

det(𝐹)=1. This implies that in planar tension condition 𝐹	  can be written as: 

(1)                𝐹 =

	  𝜆	  	  0	  	  0

	  0	  	  1	  	  0

	  0	  	  0	  	  
.

\

	        

where 𝜆 = 	  
<

<M
  is the stretch (l and l0 are the current and initial height of the specimen). Each 

sample underwent a cyclic planar tension test consisting of a series of loading and unloading 

phases then a loading until rupture at a constant strain rate of 5.10−3 s−1. For axial direction 
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tests, 2 cycles at 5% strain followed by 2 cycles at 10% strain were realized. For orthoradial 

direction tests, 2 cycles at 20% strain were realized. The tests are analyzed by measuring the 

nominal stress defined as: 

(2)                      Π =
]

+M
       

where F is the force and A0 the initial cross section. 

 

 

 

Figure III-2: A. Bile duct cut along its axial direction. B. Planar tension specimens gathered 
from the unfolded bile duct. C. Specimen inserted in the clamps before transfer into the 

thermostatic tank. 

 

 

2.5.  Statistical analysis 

Evidently, due to the nature of the present work based on post-mortem studies, the 

number of samples is limited for statistical analysis, but sufficient to ensure reproducibility. All 

data are presented as mean ± standard deviation. We compared continuous variables using the 

Mann–Whitney test or an ANOVA test for more than two modalities, and categorical variables 

using the Fisher exact test. A difference was considered to be statistically significant at p<0.05. 

 

 

 

 

 

A        B     C 
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  RESULTS 

 

3.1.  Histological analysis 

Starting from the lumen to the outer diameter of the tissue in the orthoradial plane, the 

bile duct is composed of four layers shown in Figure III-3-5: the mucous layer numbered 1, 

corresponding to a simple cylindrical epithelium measuring approximately 20 µm. Beneath a 

lamina propria (chorion), corresponding to submucosal connective tissue divided into internal 

submucosal layer, numbered 2, and external submucosal layer, numbered 3, of 60-80 µm thick 

for each. Everything is surrounded by an adventitia, numbered 4, composed of loose 

conjunctive tissue containing vascular and nervous axes. 

On HES staining (Figure III-3), cells were purple stained (dark purple for nucleus, light 

purple for cytoplasm). Bordering the lumen, the simple columnar epithelium was abraded. In 

the submucosal connective layer cells visualized corresponding to fibroblasts or lymphoid cells 

with a predominant distribution right under the basement membrane. Smooth muscle fibers 

were pink stained on HES. They had a specific orientation with a different distribution in the 

submucosal layers. On the axial section (Figure III-3 AB), they had a predominant distribution 

on the internal submucosal (layer 2), with longitudinal orientation. On the orthoradial section 

(Figure III-3 CD), fibers had a predominant distribution in the external submucosal (layer 3), 

with a transversal orientation. Concerning the conjunctive tissue, collagen fibers were orange 

stained on HES. They had a uniformly distribution in the lamina propria layer without specific 

orientation, whatever the section. The adventitious layer contained very thick collagen fibers 

with a predominant longitudinal orientation. 

The orcein staining enabled the visualization of the elastic fibers (deep blue) as 

illustrated in Figure III-4. These orcein stained sections confirmed the muscle fibers 

distribution in submucosal layers. Fibers were oriented longitudinally in the internal layer and 

transversely in the external layer, with a greater proportion of longitudinal fibers. 

Geometrically, although the angle of orientation of the fibers of the different layers in relation 

to the axis of the lumen was difficult to measure. However, it appears that the transverse and 

longitudinal elastic fibers are orthogonal. 
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Figure III-3: HES staining. 

A: axial section x4 ; B: axial section x20 ; C: orthoradial section x4 ; D : orthoradial section 
x20. Layers: epithelium (1), lamina propria with internal submucosa (2) and external 

submucosa (3) and adventitia (4). 

Cells were purple stained (dark purple for nucleus, light purple for cytoplasm). The collagen 

was orange stained, composed submucosal and adventitial layers without specific 

organization. Smooth muscle fibers were pink stained. They had a specific orientation with a 

different distribution in the submucosa layers. 

A B 

C D 
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Figure III-4: Orcein staining.  

A: axial section x4 ; B: axial section x20 ; C: orthoradial section x4 ; D : orthoradial section 
x20. Layers: epithelium (1), lamina propria with internal submucosa (2) and external 

submucosa (3) and adventitia (4). 

Elastic fibers were deep blue stained. Fibers were oriented longitudinally in the internal layer 

and transversely in the external layer, with a greater proportion of longitudinal fibers. 

 

 

 

The immunohistochemistry enabled the smooth muscle cells visualization in brown 

presented in Figure III-S1. This slide confirmed the scattered of muscle fibers distribution in 

submucosal layers, and their absence in the adventitia. 

Histological observations are resumed in the 3D illustration Figure III-5. 

 

 

A B 

C D 
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Figure III-5: 3D illustration of the main bile duct. Only the 4 main layers are represented 
along with the main fiber directions. 
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3.2.  Mechanical behavior 

3.2.1.  Description of the experimental curves. 

Histological observations proved that specimens were cut in the symmetry axes of the 

materials, ensuring that the planar tensile test hypotheses were respected. The Figure III-6 

compared the results of planar tension tests in the three studied groups (G1: frozen group, G2:

embalmed group, G3: fresh group), for both directions. Only one representative result is

presented in each figure as the results on the different anatomical dissections were very close. 

By observing the first loads only, tissues present a nonlinear response to an applied strain with 

a strain hardening at large deformation, which is typical of a soft tissue. A hysteresis is 

observed, highlighting the viscoelastic behavior of the bile duct. Considering two successive 

loading cycles, a stress softening can be observed between the first and second loading.   

Residual strain is also observed after each cycle, it is characterized by stress reaching zero while 

strain was still positive. This residual strain increases with the maximum strain applied to the 

material throughout the cycles. 

No conclusions could be deduced on the possibility to recover this residual strain due to the 

limited number of specimens. It is important to note that the value of the stress lower than 0 

should not be trusted as the specimen was compressed and local buckling occurs. Whatever the 

group, the bile duct presents a stiffer mechanical behavior in the axial direction compared to 

the orthoradial one. This anisotropy is well visualized on Figure III-S2, which compared 

results for both planar tension test directions of the common hepatic duct, for the fresh group. 

The ratio between stresses for both directions gives an idea about anisotropy, this ratio is about 

3 for G1 and G2 group but is largely greater for the G3 group and is largely increasing with 

strain increases.  
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Figure III-6: Experimental results of planar tension tests in the 3 studied groups for both 
directions. A: axial direction, B: orthoradial direction. 
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3.2.2.  Comparison of the three groups 

Different quantities were measured and calculated according to the curves of figure 6. 

The slope of the curves (engineering stress -  engineering strain) were evaluated, corresponding 

to the local elastic modulus of the tissue. They were calculated during the loads and the unloads 

on a 2 percent long interval. All these slopes were evaluated for the three groups (G1, G2 and 

G3) and for the two directions (orthoradial and axial), they are summarized in the Tables III-2 

and III-3 and illustrated in Figures III-7 and III-8.  

The observations are different according to the direction of the loading. In the axial 

direction, it appears that the values are very closed for the G1 and G2 groups but are far from 

the G3 group, the values are different from a factor 3 to 10. In the orthoradial direction, the G1 

and G2 groups are different and also far from the G3 group, the ratio is not so important as in 

the axial direction. 

The energy dissipated in the hysteresis cycle is evaluated for the different tests, the 

values are summarized in the Tables III-2 and III-3 and illustrated in Figure III-7 and III-8. 

As for the values of the stress, the energy dissipated for the G1 and G2 group is largely weaker 

than the G3 group. The effects are here more important in the axial direction than in the 

orthoradial one, but they are strongly affected by the preservation conditions. 



CHAPITRE III : ÉTUDE BIOMÉCANIQUE DE LA VOIE BILIAIRE 

104 

Axial	   1st	  load	   1st	  unload	   2nd	  load	   3rd	  load	   3rd	  unload	   4th	  load	   Hysteresis	  

0-‐2%	   2-‐4%	   	  0-‐2%	   2-‐4%	   0-‐2%	   2-‐4%	   8-‐10%	   8-‐10%	   8-‐10%	  

G1	   6,03	   5,86	   2,27	   5,26	   4,33	   6,79	   11,26	   15,88	   12,97	   121,91	  

(Frozen)	   (2,79)	   (3,75)	   (1,02)	   (2,77)	   (1,68)	   (3,61)	   (10,45)	   (12,47)	   (10,81)	   (52,20)	  

G2	   5,69	   6,21	   2,86	   5,59	   4,54	   6,76	   11,39	   15,73	   14,08	   129,51	  

(Embalmed)	   (2,33)	   (4,00)	   (2,07)	   (3,29)	   2,80)	   3,62)	   (6,50)	   (7,94)	   (7,38)	   (69,90)	  

G3	   19,50	   37,46	   8,91	   28,58	   16,31	   37,17	   132,72	   160,29	   151,87	   846,47	  

(Fresh)	   (14,78)	   (37,04)	   (6,57)	   (28,18)	   (13,16)	   (36,47)	   (170,47)	   (199,24)	   (196,88)	   (977,16))	  

Mean (standard deviation) (kPa) 

Table III-2: Modulus and hysteresis for 3 comparative groups experimental planar tension 
tests in axial direction. 

Figure III-7: Modulus representation for 3 comparative groups experimental planar tension 
tests in axial direction. 
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Orthoradial	   1st	  load	   1st	  unload	   2nd	  load	   Hysteresis	  

	   0-‐4%	   4-‐8%	   16-‐20%	   0-‐4%	   4-‐8%	   16-‐20%	   0-‐4%	   4-‐8%	   16-‐20%	   	  

G1	  	   1,27	   1,33	   1,89	   0,21	   0,40	   3,77	   0,36	   0,62	   2,75	   74,52	  

(Frozen)	   1,08	   1,18	   1,51	   0,24	   0,45	   3,10	   0,35	   0,61	   2,24	   58,74	  

G2	   1,90	   2,74	   3,91	   0,20	   0,59	   7,00	   0,38	   1,00	   5,31	   121,30	  

(Embalmed)	   2,69	   3,79	   4,96	   0,14	   0,62	   9,47	   0,28	   1,23	   6,69	   163,01	  

G3	  	   3,21	   4,27	   6,57	   0,26	   0,77	   11,87	   0,50	   1,35	   9,15	   198,10	  

(Fresh)	   3,02	   4,65	   5,68	   0,28	   0,99	   10,87	   0,53	   1,59	   8,05	   173,69	  

Mean (standard deviation) (kPa) 

 

Table III-3: Modulus and hysteresis for 3 comparative groups experimental planar tension 
tests in orthoradial direction. 

 

 

 

 
 

Figure III-8: Modulus representation for 3 comparative groups experimental planar tension 
tests in orthoradial direction.  

0

50

100

150

200

250

0,00

2,00

4,00

6,00

8,00

10,00

12,00

14,00

Load1	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
0-‐4%

Load	  1	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
4-‐8%

Load	  1	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
16-‐20%

Unload	  1	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
0-‐4%

Unload	  1	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
4-‐8%

Unload	  1	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
16-‐20%

Load	  2	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
0-‐4%

Load	  2	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
4-‐8%

Load	  2	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
16-‐20%

Hysteresis

H
ys
te
re
si
s	  
(k
P
a)

St
re
ss
	  (
kP
a)

G1 G2 G3



CHAPITRE III : ÉTUDE BIOMÉCANIQUE DE LA VOIE BILIAIRE 

106 

  DISCUSSION 

As evocated before, only few studies have analyzed the mechanical behavior of the 

human bile duct. The objectives of this work were therefore to characterize the mechanical 

behavior of the human bile duct and to test different preservation conditions.  

At first, a histological study was made in order to observe structure and orientation of 

the different components involved in main bile duct. Histological observations allowed 

mechanical tests interpretation. Globally, 3 types of fibers were to be differentiated because of 

their different mechanical properties, elastic fibers, muscular fibers and collagen fibers. The 

collagen fibers have a distribution in the lamina propria layer without specific orientation, but 

with an increasing centrifugal gradient density. Variously, the adventitia is exclusively 

composed by collagen fibers, mainly longitudinally oriented. Muscle fibers are present only in 

the lamina propria layer with a different orientation according to the sub-layers. They were 

oriented longitudinally in the internal sub-layer and transversally in the external layer with a 

greater proportion of longitudinal fibers. As muscle fibers, elastic fibers are present only in the 

lamina propria layer, with the same orientations, but with a different distribution according to 

the sub-layers. There is a greater proportion of longitudinal elastic fibers on internal submucosal 

layer compared to external submucosal layer.  

Anisotropic behavior of main bile duct can be correlated with histological observations. 

The stiffer mechanical behavior in the axial direction compared to the orthoradial one 

corresponded to the longitudinal orientation of the collagen fibers in the adventitious layer. 

Collagen provides tissues with tensile strength to resist deformation [268]. Conversely, elastic 

fibers provide tissues with elasticity to withstand repetitive stress [268]. The general behavior 

of the main bile duct in both directions can be explained by its physiological functions. The 

main bile duct stores the bile which is secreted continuously by the liver, to expel it only a few 

times a day during meals. During this storage period, main bile duct endures large radial 

distension, with an increased pressure in, which can explains its softer behavior in this direction 

[254,269]. This anisotropic behavior confirms the results of Li et al. obtained by performing 

pressure tests [254].  

Different preservation conditions were tested on biliary duct, the objective was to 

compare the values obtained after freezing or embalming in comparison to fresh specimens. 

The conclusions are summarized in Table III-4. The use of a preservation process, even if it 
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permits to keep the form of the organs, has important effects on the fiber structure of the biliary 

duct. Preservation process does not modify the shape of the mechanical response; however, 

they do not faithfully reflect biomechanical characteristics of fresh specimens. In this case, the 

mechanical properties are lost about 80% in the axial direction and 40 to 60% in the radial 

direction. The influence is more important in the axial direction because the collagen fibers, 

mainly present in the longitudinal orientation, are more impacted. This is confirmed by 

hysteresis differences, that mainly increased for fresh tissues in the axial direction.  

Modulus 

Hysteresis Relative variation 
means 

Relative variation 
Standard deviations 

Relative 

variation 
Direction test % % % 

G1 / G3 
Axial 82,0 8,3 85,6 

Orthoradial 54,2 19,1 62,4 

G2 / G3 
Axial 81,0 9,0 84,7 

Orthoradial 33,2 8,2 38,8 

Table III-4: Relative variation of modulus and hysteresis means, for G1/G3 and G2/G3, in 
both directions. 

Even if the two processes of preservation are different, they both affect the fiber 

network. The mechanical effects of embalming on connective tissues are complex, since on one 

hand the tissues are likely softened by partial denaturing of the collagen, while on the other 

hand, there are also effects of collagen cross-linking due to the formalin embalming solution 

[270]. The effects of collagen denaturing probably predominate over those of the formalin 

cross-linking. Muscle fibers modifications were also observed after embalming [271]. A 

fragmentation of the muscle proteins, probably caused by embalming solution, could explain 

the suppleness of the BD. Biomechanical studies on different tissues after embalming find echo 

to our, showing reduced mechanical performance of bone [272] or tendons [270] and a loss of 

80 to 96% of the mechanical properties for the spine [273]. 
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For preservation by freezing, the reasons are different but the mechanical properties 

modifications are also present. Regarding microstructural modifications, the mean diameter of 

collagen fibrils and the fibril non-occupation mean ratio are increased, while the mean number 

of fibrils decreased [274]. Mechanical changes related to freezing appear to affect different 

organs; tendons and bones in the first place [251,274].  

The results in the literature are nevertheless discordant, with several studies that 

demonstrate a stiffening related to embalming [252,275,276], and identical properties between 

fresh and frozen specimens tests [277,278]. The problem is that studies are not standardized, 

making comparison difficult. The results may change depending on many factors: the type of 

tested tissues, the embalming protocol, the freezing or defrosting protocols, the experimental 

conditions, the delay before experimentation, etc. The different studied tissues also differently 

respond to the embalmed, because the formalin solution penetration is different according to 

the tissues. When a cadaver is arterially perfused, highly vascular skeletal muscle will be more 

readily penetrated than less vascular bone, tendon or bile duct. The standardization of 

embalmed protocol could avoids inter studies variations. Indeed, the injected formalin quantity, 

the formalin concentration or the injection technique could modify the properties. Colman et 

al. recommended a minimal formalin concentration between 0.5 and 0.75% [279]. It was 

respected in this study, with an injection of 9L of solution for 500ml of formaldehyde (25%) at 

final concentration of 1.3%, that means only half of total volume could be used in others studies 

[280], knowing that a too high concentration can also damage the tissues.  

Defrosting protocol was also important. For example, Cartner and al. [281] 

demonstrated that the physical properties of bone may be detrimentally affected in 

biomechanical testing that exceeds the 50-hour time point after removal from the freezer. 

However, to our knowledge, there is no standardized protocol in the literature. For the future, 

it will be interesting to determine the mechanical behavior impact of defrosting variations on 

the tissues. Mechanical properties depend on hydratation state, with stiffening with drying 

[282]. In our study, all the tissues were preserved from dehydration by plunging them as far as 

possible into a physiologic solution. Experimentation were also realized in physiologic 

conditions, in a thermostatic immersed tank. 
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The present study has several limitations. First, in this study only samples from elder 

people have been analyzed. It is known that biological tissues loose water and collagen with 

age [283], and therefore, their mechanical properties can be affected, so, a wider experimental 

test with higher range of ages should be performed to drive non-age dependent conclusions. 

Secondly, the biliary tissues are in contact with the bile, which is responsible for a postmortem 

deterioration of the surrounding tissues. Mechanical properties on biliary tract changes over 

time with tissue deterioration [249]. Even though we have limited all delay between death and 

testing, the fact that they are not similar between the 3 groups induces a bias. Thirdly, the delay 

between death and the cadaver arrival in the laboratory is a limit that cannot be avoided because 

of the current legislation. To avoid this bias from impacting our study, cadavers must be treated 

less 48 hours after the death. Finally, there is a variability from different experimental data, fact 

that can be related with the different individual’s samples. Therefore, more samples would be 

necessary to draw more accurate conclusions. 

  CONCLUSION 

This study investigated the mechanical behavior of main bile duct and compare the impact of 

different preservation processes. After a histomorphological analysis of the tissue, a mechanical 

study in a controlled environment consisting of cyclic tests was made. The results show an 

influence of the loading direction, which is representative of an anisotropic behavior. A strong 

hysteresis due to the viscoelastic properties of soft tissues was also observed. This study 

confirmed that embalming and freezing preservation methods had an impact on the 

biomechanical properties of human main bile duct. That may further provide a useful 

quantitative baseline for anatomical and surgical training using embalming and freezing. Our 

work may improve our understanding of the mechanical properties of the main bile duct and 

will allow us in a further study to reproduce the bile duct behavior in computational models.  

That can help the digestive surgeon to detect anomalies and, when necessary, to choose the 

appropriate type of prosthesis in function of the specific patient. 
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  SUPPLEMENTARY DATA 

Figure III-S1: Immunohistochemistry staining against muscle fibers, axial section x4 

Figure III-S2: Experimental results of planar tension tests in both directions of the common 
hepatic duct for fresh group.  
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CONCLUSIONS DU CHAPITRE III 

 

Les objectifs de ce chapitre étaient de décrire les propriétés mécaniques de la voie biliaire 

principale chez l’homme, et d’étudier l’impact des différents procédés de conservation sur ces 

propriétés.  

L’étude histomorphologique de la voie biliaire a permis d’interpréter les résultats des 

essais mécaniques. Nous avons mis en évidence les propriétés d’anisotropie avec une influence 

de la direction soumis à la contrainte, ainsi qu’un comportement viscoélastique avec une 

hystérésis majeure. Cette compréhension des propriétés mécaniques nous permettra à l’avenir 

de reproduire le comportement mécanique à l’aide d’une modélisation numérique. 

Nous avons également mis en évidence l’impact de la congélation et de la formolisation 

sur les propriétés mécaniques. La perte des propriétés liée aux procédés de conservation serait 

due à une altération de la microarchitecture tissulaire. Cette étude comparative sur les procédés 

de conservation pourra nous servir de référence quantitative pour des études ultérieures 

réalisées sur des pièces anatomiques congelées ou formolées. 
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CHAPITRE IV : VALIDATION D’UN DRAIN BILIAIRE 

INTERNE RÉSORBABLE (RIBS) 

 

 

INTRODUCTION DU CHAPITRE IV 

 

Dans la perspective d’utilisation du RIBS chez l’homme, les chapitres II et III nous ont 

permis respectivement de caractériser le RIBS au cours de la dégradation in vitro et de 

déterminer le comportement mécanique de la voie biliaire. Dans le chapitre II, la caractérisation 

du comportement biomécanique au cours de la dégradation n’a été fait que sur la structure du 

RIBS, et non pas sur le matériau en lui-même. De plus, cette étude de dégradation in vitro ne 

permettait pas de répondre à toutes les exigences du cahier des charges.  

Ce nouveau chapitre a comme objectif d’évaluer les propriétés physico-chimiques et le 

comportement mécanique du matériau au cours de la dégradation in vitro et in vivo chez le rat. 

Cela nous permettra de valider les éléments manquants du cahier des charges, c’est à dire la 

visibilité radiologique au cours du temps, la biocompatibilité, ou encore l’élasticité compatible 

avec l’implantation. 

Le matériau étudié est toujours réalisé à partir d’une matrice copolymère tribloc PLA50-

b-PEG-b-PLA50, auquel nous avons rajouté un additif radio-opaque, le poly(e-caprolactone-co-

a-triiodobenzoate-e-caprolactone) (PCL-TIB). Nous avons démontré dans une étude 

préliminaire la capacité de la PCL-TIB à générer des mélanges stables au cours du temps avec 

les copolymères PLA/PEG et à générer une radio-opacité suffisante avec de faibles 

pourcentages d’iode dans les mélanges [192]. Cette étude préliminaire sera évoquée plus en 

détail dans le chapitre, elle est également est présentée en Annexe I-6. 

La biocompatibilité sera évaluée dans ce chapitre grâce à l’implantation des éprouvettes 

chez l’animal, et l’analyse histologique après explantation. Avant l’implantation chez l’animal, 

des tests de cytocompatibilité ont été réalisés avec succès pour le copolymère implanté (PLA50-

b-PEG-b-PLA50/PCL-TIB) [192], ils seront exposés plus en détail dans ce chapitre. 

Concernant la mise en forme du RIBS, dans le chapitre II nous avons utilisé le procédé 

de film par évaporation de solvant puis collage. Ce procédé n’est pas du tout reproductible ou 
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industrialisable. Plusieurs techniques ont été testées en étude préliminaire, c’est la technique de 

moulage par injection qui a été finalement sélectionnée (Annexe I-5). 

Des prototypes de RIBS ont été réalisés, et nous avons demandé à des chirurgiens 

expérimentés en transplantation hépatique de tester leur implantabilité ex vivo chez l’homme, 

notamment afin de répondre au point du cahier des charges concernant l’élasticité compatible 

avec l’implantation. 

 

Ce quatrième chapitre est donc une étude in vivo chez le rat, évaluant le comportement 

mécanique, radiologique et histologique du polymère PCL-TIB / PLA-PEG-PLA au cours de 

la dégradation afin d'explorer son utilité pour la confection d’un RIBS. Nous avons ensuite 

évalué l'implantabilité ex vivo du prototype de RIBS chez l’homme. 

 

Ce chapitre est un projet d’article :  

E. Girard, G. Chagnon, A. Broisat, S. Dejean, A. Soubies, H. Gil, T. Sharkawi, F. 

Boucher, B. Trilling, B. Nottelet. Radiopaque and resorbable internal biliary stent for 

liver transplantation: from in vitro to in vivo studies and human ex vivo validations. 
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  INTRODUCTION 

Biliary reconstruction during liver transplantation (LT) may be viewed improperly as 

the easy step of a difficult operation. Biliary complications are a source of postoperative 

morbidity and mortality, may eventually compromise outcomes [12,13,213]. Complications 

arising from the biliary anastomosis (leakage, stricture) are usually considered as the technical 

Achilles heel of LT. In the literature, incidence of anastomotic biliary complications remains 

high, ranging from 10% to 50% [214]. Duct-to-duct reconstruction with T-tube placement has 

been advocated to lower pressure in the biliary system and decrease anastomotic complications 

[103,213,215,216]. A growing number of centers have abandoned T-tube placement along with 

accumulating evidence pointing out at specific T-tube induced morbidity and showing safe, 

efficient and cost-effective outcomes without T-tube placement [18,19,36,96,99,100]. The use 

of internal biliary stenting (IBS) has been reported as a safe alternative to T-tube placement in 

LT, allowing to decrease anastomotic biliary complications [20–22,105]. The main advantage 

of IBS is the absence of choledochotomy which is a major source of biliary leakage after T-

tube placement [215,217]. Although IBS is an interesting option, several technical issues such 

as the nature of the material (silastic, rubber) require further refinement. In particular, the main 

disadvantage of the materials currently used is their non-degradability, which leads to an 

additional surgical procedure for ablation, involving potential complications and an additional 

cost. 

The ideal technique might be to perform a duct-to-duct with intraoperative insertion of 

a Resorbable Internal Biliary Stent (RIBS). This, unlike the silastic stent, avoids a gesture of 

device ablation. To be usable and useful, RIBS must comply with following specifications. 

RIBS or its degradation metabolites must be biocompatible without inducing immune or tumor 

reaction. Based on incidence of anastomotic biliary leakage and anastomotic biliary stricture in 

literature [218–220], to prevent bile leak and to avoid bile duct strictures, RIBS must keep its 

mechanical properties to calibrate the anastomosis for 8 weeks. Moreover, on a practical aspect, 

it must be flexible enough to be easily implantable during liver transplantation, so as not to 

complicate the biliary anastomosis realization. RIBS visualization by conventional imaging 

techniques during the postoperative period is also essential, in order to be able to diagnose or 

eliminate a biliary complication related to the device (an obstruction for example). Finally, it 

must be completely resorbed in approximately 6 months, without inducing an excessive 

inflammatory response. 
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To fulfill these requirements, one can think of resorbable polymers. Indeed, many 

biodegradable polymers such as polyglycolide, polylactide, and their copolymers are 

industrially used for the manufacture of implantable medical devices such as surgical suture, 

bone fixation, drug delivery, stents, and tissue scaffolds [143,221–224]. Biodegradable stent 

are also developing in clinical practice for many applications, particularly vascular, reflecting 

safety of these devices [223,225]. For the biliary system, several studies have been conducted 

since 2006. Xu et al in 2009 investigated degradation of a biodegradable poly-L-Lactide-co-

Glycolide (PLGA) stent in vitro in bile [177]. Physicochemical and mechanical characteristics 

were compatible with bile duct implantation, but material complete degradation duration was 

around 4-5 weeks, which is not long enough for a liver transplantation application. Several 

studies experimented stent degradation in large animals’ bile ducts (dog or pig). All 

demonstrated good biocompatibility and no bile sludge stent obstruction [174,194–196]. These 

examples highlight the fact that kinetics of degradation and mechanical properties are crucial 

data for material selection. To match both of these criteria, poly(lactide)/poly(ethylene glycol) 

copolymers (PLA/PEG) are excellent candidates as they offer a large range of mechanical 

properties and degradation times, while being approved the regulatory agencies, Tremendous 

amounts of recent research have therefore focused on PLA/PEG copolymers in tissue 

engineering applications ranging from vascular grafts, to nerve guides or bone scaffolds [227–

231]. In particular, some of us developed PLA-b-Poloxamer and PLA-b-Poloxamine triblock 

copolymers for ligament tissue engineering [163,164,232,233], and studied the non-linear 

viscoelastic behavior of PLA-b-PEG-b-PLA over degradation in an effort to produce 

degradable copolymers for softer tissues [148,234].  

However, on strong limitation of such copolymers is their intrinsic X-rays transparency. 

They are generally made radiopaque by addition of an X-ray absorbing additive such as metal 

powders, metal salt based on tantalum, barium, bismuth, gold etc. [284–286]. For example, 

Lamsa et al. reported on a radiopaque stent composed of PLA96 with 25 wt% of BaSO4 that 

was used as radiopaque bioabsorbable biliary stents [287,288]. To circumvent the problem of 

potential toxicity encountered with metallic additives [190], organic radio-opacifiers containing 

heavy atoms such as bromine or iodine were proposed. However, the resulting polyester/radio-

opacifier blends also suffer from leaching problems that result in the loss of imaging capabilities 

and potential toxicities [191]. To avoid leaching, two strategies are described. The first one 

relies on covalent grafting of radio-opacifiers (generally iodinated molecules) to polymer 

backbone either by using radiopaque initiators or by post-polymerization modification. In a 



CHAPITRE IV : VALIDATION D’UN DRAIN BILIAIRE INTERNE RÉSORBABLE (RIBS)  

 117 

second approach, radiopaque monomers (generally iodinated monomers) are copolymerized to 

yield radiopaque copolymers. These methodologies have been applied to various polymeric 

materials (cellulose, poly(meth)acrylates, polyurethanes, etc. [289–291]). However, only few 

studies report on functional aliphatic polyesters for X-ray modalities. To the best of our 

knowledge, the first radiopaque polyester bearing iodine was described by some of us [292]. 

Poly(e-caprolactone-co-a-iodo-e-caprolactone) (PCL-I) was synthesized by introducing iodine 

in the a	  position of the carbonyl group of PCL thanks to an anionic activation of PCL followed 

by substitution with iodine. Copolyesters containing from 10% to 25% of iodized-units were 

thus obtained. The X-rays opacity was assessed, and appeared high enough to be of interest for 

biomedical applications although stability of aliphatic carbone–iodine bond could be improved. 

Other groups focused on the use of radiopaque initiator or chain ends to yield X-ray visible 

(co)polyesters, a strategy that leads to low overall contents of the radiopacifier (maximum of 

one initiator per chain) [293,294]. To tackle this limitation, some of us described the synthesis 

and improved stability of a new cytocompatible radiopaque PCL-based additive for X-ray 

imaging, poly(e-caprolactone-co-a-triiodobenzoate-e-caprolactone) (PCL-TIB) [192]. The 

advantage of TIB substitution compared to direct iodine substitution was the higher iodine 

content that is reachable even at low substitution degrees of the PCL backbone. This family of 

macromolecular X-ray contrast agents could be blended in (co)polyester matrices to induce X-

ray opacity. In this previous study, we assessed blends of PCL-TIB3,5 and PLA-PEG 

copolymers [192]. We demonstrated a stable over time radio-opacity, compatible with in vivo 

clinical application, with an optimal iodine ratio 2,5 wt%. Mechanical properties of the blends 

were not significantly impacted by PCL-TIB3.5 compared to the raw polymer matrices. 

 

Taking advantage of the good mechanical properties of the PLA-PEG-PLA with respect 

to IBS application, while adding clinical imaging possibilities thanks to the PCL-TIB 

macromolecular agent, we aim in the present work to evaluate the feasibility of RIBS 

implantation in human bile duct for liver transplantation. For this purpose, PCL-TIB/PLA-

PEG-PLA RIBS have been prepared and studied, both in vitro and in vivo, to evaluate their 

properties over degradation. In more details, we focus here (1) on the assessment of mechanical, 

radiological and histological behavior of this radiopaque biomaterial in vivo degradation after 

rat implantation over a 6 months’ period, and (2) on the ex vivo evaluation of human 

implantability and imaging of RIBS prototype on human cadavers. 
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  METHODS 

2.1.  Chemicals 

Poly(e-caprolactone) (PCL, 𝑀" = 32 000 g.mol-1, Ð = 1.8), 2,3,5-triiodobenzoic acid 

(TIBA, 98%), thionyl chloride (97%), lithium diisopropylamide (LDA, 2 M in 

THF/heptane/ethylbenzene), poly(ethylene glycol) (PEG, 𝑀" = 20 000 g.mol-1) and tin(II) 2-

ethylhexanoate (Sn(Oct)2, 95%), were purchased from Sigma-Aldrich (St-Quentin Fallavier, 

France). D,L-lactide (D,L-LA) was purchased from Purac (Lyon, France). Ammonium chloride 

(NH4Cl, >99%) was obtained from Acros Organics (Noisy-le-Grand, France), technical grade 

magnesium sulfate (MgSO4) from Carlo Erba (Val de Reuil, France), Harris’s haematoxylin 

from VWR International (Fontenay-sous-Bois, France), saffron dye from Microm Microtech 

France (Brignais, France), methanol (MeOH, ³99.8%), dichloromethane (DCM, ³99.9%), 

anhydrous tetrahydrofuran (THF, ³99.9%) and erythrosin extra bluish from Sigma-Aldrich (St-

Quentin Fallavier, France). Physiologic serum was purchased from Ecoflacâ B. Braun (Saint-

Cloud, France). Phosphate Buffered Saline (PBS), was purchased from Invitrogen (Cergy 

Pontoise, France). THF was dried using a Pure Solv Micro Single Unit (Inert®) system. 

 

2.2.  Synthesis  

The PLA50-b-PEG-b-PLA50 triblock copolymer was synthesized following a procedure 

previously described by some of us [232]. Typically, predetermined amounts of D, L-LA and 

PEG were introduced in a flask. Sn(Oct)2 (0.1molar % with respect to LA units) was then added. 

After degassing, the flask was sealed under vacuum and polymerization was allowed to proceed 

at 110°C. After 5 days, the copolymer was recovered by dissolution in DCM and precipitation 

in cold diethyl ether. Finally, the product was dried under reduced pressure to constant mass. 

The copolymer was obtained with a yield of 90%. Polymerization degree (DP) of each PLA 

block was calculated using equation (1):  

(1)  𝐷𝑃)*+ % =
.

/
×

1)234
34

56

 

with EG/LA being the ratio of ethylene oxide and lactyl units calculated from 1H NMR 

spectrum. 
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The overall molecular weight of the synthesized triblock copolymers was calculated using 

equation (2): 

(2)  𝑀789:;<=>^ % = 2× 𝐷𝑃)*+×72 +𝑀7)BC  

with Mn PEG theoretical = 20 000 g.mol-1. 

1H NMR: (300MHz; CDCl3): δ (ppm)=5.1 (q, 1H, CO-CH(CH3)-O), 3.6 (s, 4H, CH2-CH2-

O), 1.5 (m, 3H, CO-CH(CH3)-O). Mn NMR = 320 000 g.mol-1 with central block PEG Mn PEG 

theoretical = 20 000 g.mol-1and side blocks PLA50 Mn PLA50 NMR = 175 000 g.mol-1, LA/EG=9/1. 

 

Poly(e-caprolactone-co-a-triiodobenzoate-e-caprolactone) (PCL-TIB) was synthesized 

following a procedure previously described by some of us using a post-polymerization 

functionalization of PCL by 2,3,5-triiodobenzoyl chloride (TIBC) [192]. Typically, PCL (35 

mmol of CL unit, 4 g) was dissolved in anhydrous THF (400 mL) in a four-necked reactor 

equipped with a mechanical stirrer and kept at -50 °C under argon atmosphere. A solution of 

LDA (0.5 eq./CL unit, 8.8 mL) was injected with a syringe through a septum and the mixture 

was kept at -50 °C under stirring for 30 min. After this activation step, TIBC (0.3 eq./CL unit, 

5.6 g) was added, the mixture was kept under stirring for 30 min at a temperature raising from 

-50 °C to -30°C. The reaction was then stopped by addition of a saturated solution of NH4Cl 

(300 mL) and pH was adjusted to 7 with 1M HCl. The polymer was extracted with 

dichloromethane (3 × 150 mL). The combined organic phases were washed three times with 

distilled water (3 × 150 mL), dried on anhydrous MgSO4 and filtered. After partial solvent 

evaporation under reduced pressure, the polymer was recovered by two precipitations in cold 

methanol and dried overnight under vacuum. The polymer PCL-TIB11 was obtained with a yield 

of 80 % and 11 % substitution with respect to CL units. 

1H NMR: (300 MHz; CDCl3): δ (ppm) = 8.3 and 7.4-7.6 (2H, CH), 4.0 (2H, CH2-O), 2.3 (2H, 

C(O)CH2), 1.6 (4H, C(O)CH2-CH2-CH2-CH2-CH2-O), 1.4 (2H, C(O)CH2-CH2-CH2-CH2-CH2-

O) (Figure IV-S1). 𝑀" = 24 000 g.mol-1, Ð = 1.7  
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2.3.  Physico-chemical characterizations  

Degradation of the copolymer blend was followed by size exclusion chromatography 

(SEC) and 1H NMR analyses. The number average molecular weight ( Mn   ) and dispersity (Đ) 

of the polymers were determined by SEC using a Viscotek GPCMax auto sampler system fitted 

two Viscotek LT5000L Mixed Medium columns (300 x 7.8mm), a Viscotek VE 3580 RI 

detector. The mobile phase was THF at 1 mL.min-1 flow and 30°C. Typically, the polymer (20 

mg) was dissolved in THF (2 mL) and the resulting solution was filtered through a 0.45 µm 

Millipore filter before injection of 20 µL of filtered solution. Mn   was expressed according to 

calibration using Polystyrene standards. 1H NMR spectra were recorded at room temperature 

using an AMX300 Bruker spectrometer operating at 300 MHz. Deuterated chloroform was used 

as solvent, chemical shifts were expressed in ppm with respect to tetramethylsilane (TMS).  

 

2.4.  Implant preparation 

Two types of implants were prepared, i.e. Films for rat in vivo implantation and stents 

(tube shape) for the studies of implantability in anatomical specimen. For all samples, blends 

were prepared from PLA50-b-PEG-b-PLA50 (Mn NMR = 320 000 g.mol-1) and PCL-TIB11 (PCL-

TIB11 = 24 000 g.mol-1). Ratios of PCL-TIB11 and PLA50-PEG-PLA50 were adjusted to yield 

polymer blend containing 2.5 wt% of iodine, which corresponds to PCL-TIB11 weight ratio in 

blend of 10 wt%. 

Polymer films with a targeted thickness of 0.6 mm (based on commercially available 

stents) were manufactured by solvent evaporation. A predefined quantity of polymer was 

solubilized in acetone, the solution was poured in a small dish and placed for 36h in dark under 

an extractor hood for evaporation. Final solvent removal was obtained by further drying in 

vacuum under 1.10-3 mbar for 3 days. A 0.5 mm thick film was obtained, and implants 

(corresponding to a Dogbone-style tensile specimen: 40 x 6 x 0.5 mm3) were then realized from 

it (Figure IV-S2). 

Resorbable internal biliary stents (RIBS) were obtained from the blend by injection 

molding. They were made by a specialized company (confidentiality agreements not allowing 

this partner to be quoted) according to the following protocol. After preheating the blend to 

120-130 °C in an injection chamber, the melt blend was injecting into a mold with an insert (the 

thickness of the tube is controlled with the dimensions of the insert). The tube was finally 
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demolded after nitrogen cooling. Dimensions were selected based on commercial silicone 

internal biliary stent (IBS) (3.5 mm external diameter, 150 mm length, 0.5 mm thickness).  

All implants were then sterilized by gamma radiations (radiation sources of 60 Co, 

ARC-nucleart, CEA Grenoble, France) with gamma doses of 25 kGy. The adequate gamma 

dose for sterilization was previously studied by some of us [295]. 

 

2.5.  Experimental design: in vitro and in vivo degradation 

Experimental design was illustrated in Figure IV-S3. Samples were implanted in the 

rats (surgical procedure hereafter) to evaluate their in vivo degradation. Radiological 

acquisitions, physicochemical characterization and mechanical analyzes were realized at 

different time points. Each analysis was conducted on a minimum of 3 samples. The different 

time points were: baseline, 1 week, 1 month, 2 months, 3 months and 6 months. Additionally, 

histological analyses were performed at 3 months and 6 months post-implantation. 

In parallel, an in vitro degradation study was carried out to compare with the in vivo 

degradation data. Samples were placed in 20 mL test tubes in PBS at 37°C within an 

agitator/incubator. Physicochemical characterization and mechanical analyzes were realized at 

the same different time points. 

 

2.6.  Animals and Surgical procedures 

Male rats aged of 7 weeks and weighing 250 – 300 g (Charles River, France) were 

housed in groups of 1-2 in metabolic cages under standard laboratory condition (12h light/dark 

cycle with lights off at 7:00 p.m. and controlled temperature in 22 ± 2 °C). Water and standard 

laboratory chow were provided ad libitum. For all experiments, rectal temperature was 

monitored and rats were maintained at 37.0 ± 0.5°C. Anesthesia was induced by the inhalation 

of 5% isoflurane (Abbott Scandinavia AB, Solna, Sweden), and maintained throughout all 

surgical and imaging procedures with 2% isoflurane through a facial mask in 50% air-50% 

oxygen.  

Surgical procedures were performed under sterile conditions in a veterinary surgical 

room. A median laparotomy was performed and one of the implants was inserted into the 

peritoneal space in left lateral position. The muscular abdominal wall and the skin were finally 

separately sutured and the animals were allowed to recover from anesthesia. After surgery, the 
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animals received a single subcutaneous injection of an analgesic (Rimadyl, 5 mg.kg-1). The rats 

were sacrificed under anesthesia (inhalation of 5% isoflurane), by intra-cardiac injection of 

sodium pentobarbital (100 mg). 

All animal procedures conformed to French government guidelines and were performed 

under the licence number #5612-2016060910392662v3 (for experimental and animal care 

facilities) from the French Ministry of Agriculture (Articles R214-117 to R214-127 published 

on March 31, 2017). This study is in compliance with the ARRIVE guidelines (Animal 

Research: Reporting in Vivo Experiments) [296] with the approval of the animal 

experimentation ethical committee of Grenoble, (“Comité d’éthique en expérimentation 

animale de Grenoble”, National agreement n°012).  

 

 

2.7.  Mechanical tests 

Polymer mechanical properties were determined by performing tensile mechanical tests 

on dogbone-style tensile specimens (Figure IV-S2), with a MTS Criterion® Electromechanical 

test machine, equipped with a 25 N cell force. In order to respect physiological experimental 

conditions, an experimental thermo-regulated tank filled with 0.9% sodium chloride solution 

was designed and used, as previously reported by some of us [148]. The saline solution was 

heated to a temperature of 37 ± 1 ◦C. Tests were realized at 0, 1, 4 and 8 weeks of degradation. 

Beyond 8 weeks, the loss of mechanical properties of the specimen were too important to be 

tested. 

Two types of mechanical tests were realized. First, cyclic loading tests that consist in a 

load at two strain levels (5% and 10%) followed by an unload to zero strain, with a constant 

strain rate of 1% per second. Secondly, relaxation tests that consist in a load at two strain 

levels (5% and 10%) with a strain rate of 1% per second, followed by a tensile relaxation test 

of 30 min each. Between the 5% strain and the 10% strain relaxation phases, an unload to 

zero strain and a 10 minutes waiting period were realized. Young's modulus (E, MPa), was 

expressed as the mean value of the three measurements. E was calculated using the initial 

linear portion of the stress/strain curves. 
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2.8.  In vivo Computed Tomography (CT) imaging  

The in vivo biodegradation of the implants was evaluated non-invasively using dynamic 

CT acquisitions. To that purpose, CT-scans were acquired at baseline, 1 week, 1 month, 2 

months and 3 months on a subset of 7 rats using a dedicated small-animal system (nanoCT, 

Mediso). At 3 months, 3 rats were euthanized for the ex vivo evaluation of the implants, and an 

additional CT-scan was performed at 6 months on the remaining 4 animals. 

The animals, anesthetized with 2% isoflurane in a mixture of air and oxygen (1:1) were 

placed on a heating bed and their respiratory rate was continuously monitored. For acquisition 

parameters, a rapid CT-SCAN was performed to image the whole abdomen and locate the 

implant. Then, a focused acquisition was performed at the level of the implant using the 

following parameters: medium zoom, 720 projections and 300 ms per projection at 70Kvp. The 

acquisition was reconstructed using dedicated software with isotropic voxels of 0.14mm 

(Nucline, Mediso). For image analysis, the implant was semi automatically segmented using a 

connected thresholding algorithm and 600 Housfield Units (HU) as the minimum threshold to 

discriminate the implant from the soft tissues (Vivoquant, Invicro). The obtained volume of 

interest (VOI) was used to determine the volume of the implant, as well as the mean and max 

signal intensity (HU). Moreover, the distribution of the signal intensity within the VOI was also 

visualized as a histogram. 

 

2.9.  Histological analyzes 

For histological analyzes, at 3 and 6 months postsurgery, animals were sacrificed, 

abdomen was open, and samples was remove in monobloc with neighboring structures. 

Samples were conserved in formaldehyde, fixed first in formalin 10% during 24 hours at 4°C 

and then embedded in paraffin. Subsequently, to obtain cross-sections of the implant and the 

surrounding adipose tissue, samples were sliced using CTM6 coverslipper microtome Thermo 

Fischer Scientific (Waltham, MA USA) into 50 µm slices. The sections were deparaffinized 

and stained with Hematoxylin Eosin Saffron (HES) according to standard protocols on a Leica 

ST5020 automated slide stainer (Wetzlar, Germany), and then examined qualitatively by light 

microscopy focusing particularly on inflammatory processes associated with the implant. 
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2.10.  Human cadaveric implantability tests 

RIBS implantability tests on the human bile duct were performed on cadavers by 4 

experienced liver transplant digestive surgeons. RIBS dimensions were similar to those of the 

silicone internal biliary stent (IBS) used in routine clinical practice (3,5 mm external diameter, 

150 mm length, 0,5 mm thickness).  

Formalin-fixed cadavers were selected for anatomical dissection from the Anatomy 

laboratory, faculty of medicine, Grenoble, France (Laboratoire d’Anatomie Des Alpes 

Françaises). Cadavers were embalmed with a formalin solution (ARTHYL) injected into the 

carotid artery and drained from the jugular vein, and then preserved in a refrigerated room. All 

the tests were performed in compliance with French regulations on postmortem testing, and the 

protocol was approved by a local scientific committee of the Grenoble Alpes University.  

A subcostal laparotomy was performed, with a main bile duct anterior approach. After 

bile duct radial section, biliary reconstruction was performed using a standardized duct-to-duct 

biliary reconstruction through an end-to-end choledoco-choledocostomy. The posterior face of 

the biliary anastomosis was made with a 6/0 polydioxanone running suture, and the anterior 

face with 6/0 polydioxanone interrupted sutures. A RIBS was inserted after construction of the 

posterior anastomotic suture. The stent length was tailored to bridge the whole common bile 

duct from the papilla to the hilar bifurcation. The subjective stiffness evaluation of RIBS 

compared to silastic IBS, the ease of implantation assessment, the used technique and the 

overall appreciation were evaluated by surgeons using a questionnaire. Then, the RIBS 

implantation on human bile duct was evaluated using CT acquisition of the anatomic piece.  

 

2.11.  Statistical analysis 

All data are presented as mean and standard deviation. Statistical analysis was 

conducted with CLSTAT (Addinsoft, Japan). Multiple time point data were evaluated by 

repeated measures ANOVA followed by a Student’s t-test. Max signals intensity determined 

by CT-scans were compared from baseline using one-way ANOVA corrected for multiple 

comparisons by Holm-Sidak method (GraphPad software, CA USA). A difference was 

considered to be statistically significant at p<0.05. 
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  RESULTS AND DISCUSSION 

3.1.  Characteristics of PCL-TIB/PLA-PEG-PLA blends 

The objective was to evaluate the feasibility of RIBS design and to study it in vitro and 

in vivo properties over degradation using a blend of PCL-TIB, used as degradable 

macromolecular contrast agent, and of a PLA/PEG copolymer, used as matrix biomaterial for 

the device. PLA50-b-PEG-b-PLA50 triblock was selected for RIBS development as it showed 

mechanical and degradation properties corresponding to RIBS specifications (flexibility after 

drying, low Young's modulus and in vivo estimated degradation time of about 6 months for a 

complete resorption), as described in chapter I and previous studies [148,234]. On the other 

hand, PCL-TIB was selected as a radiopaque macromolecular additive due to its demonstrated 

ability to generate homogeneous blends with PLA/PEG copolymers and to generate radiopacity 

even at low percentages of iodine in the blends. In more details, radiopaque PCL-TIB3,5/PLA50-

b-PEG-b-PLA50 blend with as low as 2,5 wt% iodine yielded good X-ray visualization in a 

preliminary study [192]. To reach this iodine content, blends were containing 25 wt% of PCL-

TIB3,5. Such a high ratio of low molecular weight PCL-TIB in the blend may however impact 

the mechanical and degradation properties of the targeted RIBS. For this reason, we targeted in 

the present work a PCL-TIB with higher substitution degree.   

The polymers were synthesized according to well-established methods described in the 

experimental part. The molecular weight of the synthesized PLA50-b-PEG-b-PLA50 triblock 

copolymer was firstly determined by 1H NMR spectroscopy, thanks to Eqs. (1) and (2). Mn NMR 

was 320 000 g.mol-1 in good agreement with the expected value (Mntheoritical = 300 000 g.mol-

1). On the opposite, SEC analyses gave molecular weight values about two times lower than 

those calculated by NMR, with an average molecular weight 𝑀7 = 179 000 g.mol-1. This 

difference is explained by the use of polystyrene standards for SEC calibration causing 

inaccurate measurements with aliphatic polyesters [237,238]. Moreover, the amphiphilic nature 

of the copolymers can modify their hydrodynamic volume and increase their retention time, 

giving underestimated results. Concerning PCL-TIB, post-polymerization reaction conditions 

were optimized to increase the substitution degree of the PCL backbone. A substitution degree 

of 11% of TIB with respect to CL units was calculated based on the NMR spectrum provided 

in Figure IV-S1, by comparing the integrations of the signals in the range 7.4-8.3 ppm 

corresponding to the aromatic protons of TIB with the integration of the proton at 4.0 ppm 

corresponding to the methylene group of PCL. An average molecular weight 𝑀7 = 24 000 

g.mol-1 with Ð = 1.7 was obtained by SEC analysis. 
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The two polymers where then blended to target a 2.5wt% iodine content. This was 

achieved with only 10 wt% of PCL-TIB11 within the blend (Figure IV-1). Preliminary film 

formation tests confirmed that this polymer mix was able to give homogeneous films with no 

visible phase separation. In addition, at this iodine content, PCL-TIB/PLA50-b-PEG-b-PLA50 

was found to be cytocompatible under the conditions recommended by International and 

European standards (ISO 10993-5:2009) using murine fibroblast for proliferation assay, which 

confirmed that this biomaterial may be suitable for the growth of fibroblasts and cell-contacting 

applications and may be used for the design of X-ray visible medical devices (Figure IV-S3).  

 

 

Figure IV-1: Schematic representation of the RIBS production. 
 
 

3.2.  Rats implantation and animal tolerance  

In order to conduct a comparative in vitro vs. in vivo study of the polymer degradation 

and evolution of the mechanical properties, flat samples under the shape of Dogbone-style 

tensile specimen were then prepared from the blend using the easy and reproducible solvent 

evaporation technique. Following careful removal of the residual solvent traces, specimens 

were punched out from films and sterilized prior to implantation. Specimen were implanted in 

17 male rats into the peritoneal space in left lateral position. All 17 implant samples were well-

tolerated as further confirmed by the histological analyses (see corresponding paragraph). All 

the 17 rats showed mild wound reactions surrounding the incision resolved few days after 

surgery, without postoperative pain. There were no signs of parietal or wound infection during 

the postoperative follow-up and no premature death to deplore. 
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3.3.  In vitro vs. in vivo degradation study 

Degradation of the copolymer blend was followed by size exclusion chromatography 

and 1H NMR analyses. Regarding molecular weight, the same trend was observed both in vitro 

and in vivo with fast and quasi-linear molecular weight decrease during the first 10 weeks before 

stabilization at ca. 15% of the initial value (Mw around 20 000 g.mol-1) (Figure IV-2A). 

Dispersity slightly increased until the 10th week before stabilization at Ð ̴2.3.  

The composition of the copolymer blend evolved during the degradation with again 

similar trends observed in vitro and in vivo (Figure IV-2B). LA/EG monomer unit’s ratio 

remained quasi constant over the degradation study. This was not the case for LA/CL ratio with 

an initial value of 12.5 that drastically decreased after 15 weeks to level off below 1.  

This combine information allows to draw the following degradation scenario. During 

the first 10 weeks, in accordance with the reported slow degradation of PCL, only the PLA-b-

PEG-b-PLA copolymer degrades. If it exists, the contribution of the PCL-TIB in the molecular 

weight distribution is not visible under the conditions used to study the degradation due to the 

rather large dispersity of the triblock (Ð = 1.64) and the low content of PCL-TIB (10 wt%) in 

the blend. In parallel, the overall composition does not change as a result of the low, if any, 

diffusivity of the degraded PLA-b-PEG-b-PLA chains whose molecular weight are still above 

20 000 g.mol-1. After 10 weeks, the molecular weight levels off at 20 000 g.mol-1 which 

corresponds to the molecular weight of the central PEG block and of PCL-TIB, whereas the 

LA/CL ratio drops as a result of the diffusion of the PLA oligomers.  

  



CHAPITRE IV : VALIDATION D’UN DRAIN BILIAIRE INTERNE RÉSORBABLE (RIBS)  

 128 

 

 

 

 

Figure IV-2: Comparative study of the degradation of PCL-TIB11/PLA-b-PEG-b-PLA in 

vitro (PBS at 37°C, solid line & square markers) or in vivo (in rat intraperitoneal cavity, 
dotted line & round markers).  

A. Molecular weight (Mw) (black color) and dispersity (Ð) (red color) evolutions.  
B. Evolution of LA/EG monomer units ratio (black color) and LA/CL monomer units ratio 

(red color). 
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In summary, up to 10 weeks, samples contain degraded PLA-b-PEG-b-PLA chains and 

PCL-TIB, and the degradation of PLA-b-PEG-b-PLA is not advanced enough to impact the 

overall composition. After 10 weeks, the diffusion of the shortest PLA segments and of the 

more hydrophilic PLA-b-PEG residues leaves samples enriched in PCL-TIB, explaining the 

drop-in LA/CL ratio, while the small population of less degraded and more hydrophobic PLA-

b-PEG-b-PLA that are still present in the samples explain the stable LA/EG ratio.  

 

3.4.  Mechanical properties evolution 

The Figure IV-3 presents the stress–strain curves of the material for the cyclic loading 

tests from zero to eight weeks. On the initial load, stress is first increasing between 0 and 1% 

strain up to the maximum stress, and decreased then during the rest of the load.  

In the course of degradation, the long polymeric chains were cleaved, leading to a decrease of 

molecular weight and mechanical properties. The shape of the curves was modified and the 

stress is decreasing for any strain, after 8 weeks, the polymer has lost almost 80% of its initial 

molecular weight, making mechanical tests impossible due to the extreme brittleness of the 

specimens. The Young’s modulus (E) was measured for each deformation cycle at 5 and 10% 

for each degradation time. The results were presented in Figure IV-4. It appeared that stiffness 

of material was exponentially decreasing until 8 weeks, in a way parallel to molecular mass 

decay (cf. Figure 2A), illustrating the degradation process. In vivo degradation presents a 

similar evolution than in vitro degradation, no significant difference was highlighted, with 

overlapping standard deviations. 

The viscoelastic properties of the material were studied by means of the relaxation 

analysis, Figure IV-5 present normalized relaxation test during in vivo degradation, at 5 and 

10% strain load, defined as: 

(3)  𝜎79 =
s`abcd

se
=

s`abcd

s`abcd(8fg)
 

sm is the static stress reached at the end of the load and srelax the stress recorded during 

relaxation at any time t. 

The normalized curves for relaxation at 5% and 10% were nearly similar during the 4 first 

weeks of degradation for the two values of maximal strain. In other words, it means that the 

temporal viscous component of the mechanical behavior was invariant during early stages of 

degradation. This means that, during this period, only instantaneous elastic properties degraded. 
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From week 8 results, some changes in the normalized relaxation curves are observed, 

corresponding also to the time when the specimens become very difficult to test.  

The mechanical tests ensure that the viscoelastic properties of the material are nearly 

not evolving during the first 8 weeks whereas the stiffness of the material is decreasing about 

70% after four weeks. Nevertheless, the material was chosen with mechanical properties largely 

greater that biliary duct, factor about 10 (cf. Chapter III) ensuring that the mechanical properties 

of the RIBS stay greater than the biliary duct after 4 weeks avoiding stenosing healing and 

permitting to keep the tube lumen open, to avoid a biliary obstruction. After 4 weeks, the 

properties continue to decrease but less rapidly and the tissue has started its regeneration, 

ensuring a good efficiency of the RIBS during the eight weeks. 

 

 

 

Figure IV-3: Stress–strain curves for cyclic loading tests at 0, 1, 4 and 8 degradation weeks. 
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Figure IV-4: Young's modulus on 5 and 10% strain load cycles during degradation, 
comparison between in vitro and in vivo degradation. 

 
 

 

 

Figure IV-5: Normalized relaxation test during in vivo degradation, 5% and 10% strain load. 
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3.5.  Computed Tomography imaging 

From baseline up to 3 months, no significant change was observed by CT-scan imaging 

quantification (Figure IV-6 A-C). Indeed, the volume and mean signal intensity were of 75.3 

± 9.4 mm3 and 1037 ± 155 HU at baseline, and similar values were observed at 3 months (74.0 

± 13.7 mm3 and 967 ± 89 HU). It could however be noticed that, at 3 months, the shape of the 

implant appeared more compact and rounded than at earlier time points (Figure IV-6 D). At 6 

months, the implants appeared to be fragmented. Even when considering the sum of the 

fragments, the volume was significantly reduced in comparison to baseline (47.3 ± 5.1 mm3, 

P<0.01) (Figure IV-6 A). Moreover, mean (1386 ± 154 HU, P<0.01) but even more 

dramatically maximum signal intensity (4556 ±707 vs 2100 ± 214 HU at baseline, P<0.0001) 

were found to be significantly increased (Figure IV-6 B-C). These focal increases in signal 

intensity were readily visualized on CT-scan images, and were also well identified on volumes 

of interest (VOIs) histograms (Figure IV-6 C-D). On Figure IV-6 D, each curve represents the 

average signal distribution within the VOIs at a given time point. All quantifications were 

performed based on VOIs. The Figure IV-6 D illustrated the CT-scan appearance of implants 

over time from the same animal, left images obtained with a semi-automated segmentation of 

CT-scans and right images by selected intensity scale from -1000 to 5000 HU. On these 

representative images, the shape of the implant appears to be less well defined at 3 months, and 

fragments are visible at 6 months (red and green colors). Moreover, focal hypersignals are 

visible at 6 months both on CT-scans and on the distribution curve (Figure IV-6 D) with voxels 

>2000HU (gray area). 

These results are consistent with degradation analysis. Up to 3 months, samples contain 

degraded PLA-b-PEG-b-PLA chains and PCL-TIB, and the degradation of PLA-b-PEG-b-PLA 

is not advanced enough to impact the implant volume. As visualized on Figure IV-2B overall 

composition was the same during this period. From 3 to 6 months, the diffusion of the shortest 

PLA segments and of the more hydrophilic PLA-b-PEG residues leaves samples enriched in 

PCL-TIB, explained by the drop-in LA/CL ratio on Figure IV-2B. This explains the implant 

fragmentation, and the loss of volume. The focal gains in signal intensity is due to the increased 

concentration of PCL-TIB in the remaining fragments.  
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Figure IV-6: Computed Tomography imaging. A. Volume of the implant from baseline to 6 
months. B. Mean and maximum signal intensity from baseline to 6 months. C. Average signal 
distribution within the VOIs at a given time point. All quantifications were performed based 

on VOIs. D. CT-scan appearance of implants over time from the same animal (D-left : 
obtained by semi-automated segmentation of CT-scans, D-right: scaled from -1000 to 5000 
HU). HU: Hounsfield unit; VOIs: Volumes Of Interest; CT: Computed Tomography. ** and 

*** P<0.01 and P<0.0001 vs baseline, respectively. 
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3.6.  Histological results 

Histopathological examinations of the implanted stents were performed at 3 and 6 

months postsurgery. All samples were removed and analyzed in monobloc with adipose 

neighboring structures. At 3 months (Figure IV-7 A), the exogenous material is intact, circled 

by a thin fibrotic line, bordered by a few multinucleated giant cells, without any inflammatory 

reaction. At 6 months (Figure IV-7 B-C), the exogenous material is fragmented, resorbed by a 

histiocytic and giant cell reaction, with a few lympho-plasma cells. This reaction is mild, well 

limited, circumscribed and does not spread to the adjacent adipose tissue, without chronic 

inflammation or intense fibrosis. Identically to radiologic observations, material was 

fragmented at 6 months of degradation. Almost all the PLA-b-PEG blocks were degraded, and 

remain only PCL-TIB fragments, that have a longer degradation time. Tissue integration seems 

optimal with a minimal inflammatory reaction, acceptable for this application, less important than 

that visualized for the resorption of suture for example. 
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Figure IV-7: Histopathological examinations of the implanted stents with HES staining.  
A. At 3 months postsurgery (x2 magnification). B. At 6 months post surgery (x2 

magnification). C. At 6 months post surgery (x200 magnification).  
àFibrotic line, *Exogenous material, **adipose tissue, †Histiocytic resorption, 

 ‡Lympho-plasma cells,          Multinucleated cell. 
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3.7.  Implantability on human bile ducts 

Four surgeons performed 4 anatomical dissections on human cadavers, without apparent 

abdominal pathology or scars, sex ratio 1:1, median body mass index 27 kg.m-2. For 25% of 

surgeons, RIBS was too rigid compared to the silicone drain, which could increase the difficulty 

of implantation. The RIBS was easily tailored with surgical scissors in 100% of cases, 70% of 

the surgeons succeeded in implanting the RIBS, thanks to a slightly modified biliary 

reconstruction technique. In fact, the usual technique was: the first made of the posterior face 

of the biliary anastomosis by a continuous suture, then the RIBS insertion and finally the 

anterior face made by interrupted sutures. The relative stiffness of RIBS compared to a silicone 

drain didn’t allow this usual technique to be performed. The modified technique was illustrated 

on Figure IV-8 AD. It consisted making posterior face with interrupted sutures, by passing the 

sutures without tying, then inserting the RIBS and tying sutures on it. Anterior face was finally 

realized as usual. This technique did not necessarily extend the operating time, and didn’t 

increase morbidity risk [40,297]. When the anastomosis was performed, the surgeon was 

satisfied in 100% of the cases. Seventy five percent of them would use RIBS if it was possible. 

The RIBS implantation on human bile duct was evaluated using CT acquisition of the anatomic 

piece. RIBS were easily visualized on the images (Figure IV-8 E), with sufficient density 

contrasting with surrounding soft tissues. The punctuality of air in the lumen prevented RIBS 

entire visualization. This was related to the absence of biliary flow on cadavers, which normally 

helps to air evacuation. RIBS was properly implanted, without bending, with an open lumen 

allowing to bile fluid circulation. 
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Figure IV-8: A. Illustration of choledococholedostomy with RIBS implantation. B. 
Intraoperative view of choledococholedostomy with RIBS implantation. C. Schematic 

illustration of figure B (1. Proximal bile duct, 2. RIBS, 3. Distal bile duct). D. RIBS prototype 
before implantation. D. CT-scan cross section after implantation with RIBS visualization 

(white arrow). 
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  CONCLUSION 

The aim of the present work was to evaluate the feasibility of RIBS implantation in human 

bile duct for liver transplantation. For this purpose, we chose PLA50-b-PEG-b-PLA50 as the 

RIBS material because its degradation characteristics matches the healing time required for bile 

duct support. The in vitro and in vivo degradation allowed to assess mechanical, radiological 

and histological behavior of this biomaterial. PCL-TIB11 radiopacifier additive did not impact 

RIBS properties, and was stable over time, allowing for an excellent CT-scan visualization of 

the implant throughout all degradation. No significant difference between in vivo and in vitro 

degradation evolution was observed. Mechanical tests proved the maintain mechanical 

properties for at least 8 weeks, matches the healing time required for the application. 

Histological observations indicated a compatible degradation with human implantation, without 

major chronic inflammation or significant fibrosis. The ex vivo evaluation of human 

implantability and imaging of RIBS prototype on human cadavers demonstrated the feasibility 

of RIBS in human bile duct for liver transplantation. 
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  SUPPLEMENTARY DATA 

 

 

 

 

Figure S1: 1H NMR (300 MHz; CDCl3) spectrum of PCLT-TIB11 (cross corresponds to 
residual solvent, arrows point out the traces of residual free TIB whose signal was not taken 

into account to calculate the percentage of iodine) 
 
 
 

 
 
 

 

Figure S2: Dogbone tensile specimen used for tensile mechanical testing, values in 
millimeters (thickness: 0.5 mm). Tested area was: 14 x 2 x 0.5 mm3, section 1.10-6 mm2. 
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Figure S3: Experimental design, provisional table of analyzes 

 
 
 

 

Figure S4: Cytocompatibility test. Proliferation at 1, 3 and 7 days of L929 murine fibroblasts 
on the radiopaque PCL-TIB/PLA50-b-PEG-b-PLA50 (2,5 wt% iodine) blends compared to 

pure PLA50-b-PEG-b-PLA50 (0 wt% iodine) and TCPS (Tissue Culture Polystyrene) positive 
control [192]. 
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CONCLUSIONS DU CHAPITRE IV 

 

Ce chapitre a permis d’évaluer la faisabilité de l’implantation du RIBS chez l’homme. 

L’étude de la dégradation in vitro et in vivo a permis de caractériser le comportement 

mécanique, radiologique et histologique du biomatériau sélectionné pour l’étude (PCL-

TIB11/PLA50-b-PEG-b-PLA50). Le PCL-TIB11 comme additif radio-opaque n’impacte pas les 

propriétés du matériau. Il reste stable au cours du temps, ce qui permet une excellente 

visualisation scannographique tout au long de la dégradation. Aucune différence entre la 

dégradation in vivo et in vitro n’a été mise en évidence. Les analyses histologiques confirment 

une dégradation compatible avec l’implantation humaine, sans inflammation ni fibrose trop 

importante.  Les tests mécaniques prouvent le maintien des propriétés mécaniques pendant au 

moins 8 semaines, ce qui coïncide avec la durée requise par l’application. Et pour finir, 

l’évaluation ex vivo de l’implantabilité chez l’homme et l’imagerie post implantation ont 

démontré la faisabilité de l’utilisation du RIBS chez l’homme pour la transplantation hépatique.  

Les analyses mécaniques réalisées dans cette étude ont permis de caractériser le 

comportement mécanique du matériau en lui-même, contrairement à celles réalisées dans le 

chapitre II qui évaluaient uniquement la structure (c’est à dire le RIBS mis en forme). Si les 

comportements mécaniques observés dans les 2 études présentent des similitudes (comme le 

maintien des propriétés mécaniques pendant au moins 8 semaines), nous avons également 

observé des discordances. En effet, dans le chapitre II, les propriétés mécaniques avaient 

tendance à se majorer au cours des 3 premières semaines de dégradation contrairement aux 

propriétés observées dans le chapitre IV, qui décroissaient de façon exponentielle à partir du 

premier temps de dégradation. Les 2 études ne sont pas comparables, puisque les échelles de 

volumes sont différentes. Dans le chapitre II, l’effet de structure entraine une dégradation qui 

n’est pas uniforme, avec une dégradation initiale de l’intérieur liée à l’autocatalyse. Sur un plan 

mécanique, l’échelle de la structure n’est pas propice à la compréhension des comportements 

matériau puisque l’on moyenne des éléments qui se dégradent à une vitesse différente, sans 

connaître la proportion de chacun. L’essentiel pour notre application est néanmoins assuré, c’est 

à dire un maintien des propriétés mécaniques au-delà de 8 semaines, et une élasticité initiale 

compatible avec l’implantation. 
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La stérilisation du dispositif est le seul point du cahier des charges qui n’a pu être étudié 

complètement dans ce chapitre. Nous avons utilisé une stérilisation par rayons gamma, avec 

des doses d’irradiation préalablement déterminées par des études antérieures réalisées dans 

notre laboratoire [295]. Après implantation, nous n’avons pas eu de problèmes liés à un manque 

de stérilisation du dispositif (abcès profond, sepsis, décès). En revanche, les procédés de 

stérilisations entrainent une dégradation du matériau. Nous étudierons ce phénomène dans le 

chapitre V. 
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CHAPITRE V : PRÉ-REQUIS EN VUE D’UNE VALORISATION 

INDUSTRIELLE 

 

INTRODUCTION DU CHAPITRE V 

 

Par définition, la prothèse biliaire interne résorbable (RIBS) est un dispositif médical 

(DM). La catégorie des DM regroupe une multitude de produits utilisés à des fins de 

diagnostics, de prévention, de contrôle ou de traitement. De la même façon qu’un médicament, 

le DM doit être testé d’abord in vitro, puis in vivo chez l’animal, puis chez l’homme avant son 

utilisation et sa mise sur le marché, afin de prouver sa sécurité, ses performances et son 

efficacité. Le DM est soumis à une réglementation spécifique avec un cadre légal pour lequel 

de nombreuses exigences doivent être respectées. 

L’objectif de ce chapitre est de présenter les éléments prioritaires requis en vue d’une 

valorisation industrielle de notre dispositif, pour in fine l’utilisation chez l’homme en pratique 

courante. Pour cela, ce chapitre sera divisé en 4 parties :  

-   Premièrement, nous présenterons le dossier de conception de notre DM, c’est à dire la 

synthèse démontrant la conformité des résultats de la conception et du développement 

par rapport aux exigences auxquelles le produit doit satisfaire. Nous présenterons en 

parallèle les éléments essentiels de réglementation du dispositif médical. Cette partie, 

même si elle est centrée sur le dossier de conception du RIBS, reste très générale et 

règlementaire. Nous la terminerons donc sur un bilan des éléments manquants à notre 

dossier de conception afin de satisfaire aux exigences essentielles.  

-   Ensuite, nous développerons les éléments d’industrialisation, à savoir tous les éléments 

de développement, de synthèse, ou de conditionnement nécessaire à la fabrication 

industrielle du dispositif tout en respectant les normes et règlementations applicables. 

-   Puis, nous détaillerons le dossier technique pour l’obtention du marquage CE. Le 

marquage CE est une étape essentielle avant la mise sur le marché, le dossier technique 

permet de démontrer la conformité du DM aux exigences essentielles.  

-   Enfin, nous présenterons deux éléments nécessaires règlementaires à réaliser après le 

marquage CE et avant la mise sur le marché. 
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  DOSSIER DE CONCEPTION – REGLEMENTATION DU DISPOSITIF MEDICAL  

 

Le dossier de conception est une synthèse démontrant la conformité des résultats de la 

conception et du développement par rapport aux exigences listées dans les données d’entrée. 

Les données d’entrées de conception et développement sont les exigences auxquelles le produit 

doit satisfaire, provenant de plusieurs sources :  

- Exigences fonctionnelles, de performance et de sécurité, selon l’usage prévu pour le 

produit et qui sont généralement définies dans une analyse fonctionnelle.  

- Exigences normatives et règlementaires  

- Exigences issues des résultats de l’analyse de risques.  

 

Dans ce chapitre, après quelques définitions, nous exposerons les données d’entrées du 

dossier de conception (analyse fonctionnelle du besoin, cahier des charges fonctionnel, gestion 

des risques), avec les exigences normatives et règlementaires (classification du DM, exigences 

essentielles et normes applicables). Ensuite nous détaillerons les données de conception 

(spécifications du produit et performances revendiquées, essais de biocompatibilité, 

stérilisation et aptitude à l’utilisation).  

 

1.1.  Constitution du dossier de conception 

Le dossier de conception est un livrable spécifique requis pour de développement des 

DM selon l’ISO 13485, dont l’objectif est d’inclure ou référencer les éléments permettant de 

démontrer la conformité aux exigences requises pour la conception et le développement, et les 

enregistrements des modifications de la conception et du développement. 

Ce dossier de conception est constitué dans la mesure du possible tout au long du cycle 

de vie du DM. Le dossier de conception peut contenir directement les informations ou indiquer 

des liens vers les documents contenant les données, le but étant de ne pas contenir 

d’informations en doublon mais d’avoir une vue d’ensemble synthétique et consolidée des 

données de conception et développement.  
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1.2.   Définition d’un dispositif médical 

Par définition, une prothèse biliaire interne résorbable est un dispositif médical (DM). 

Les dispositifs médicaux doivent répondre aux exigences essentielles du règlement de l’union 

européenne (UE) 2017/745 [298].  

Un DM est défini comme « tout instrument, appareil, équipement, logiciel, matière ou 

autre article, utilisé seul ou en association, ainsi que tout accessoire, y compris le logiciel 

destiné par le fabricant à être utilisé spécifiquement à des fins diagnostique et/ ou 

thérapeutique, et nécessaire au bon fonctionnement de celui-ci, destiné par le fabricant à être 

utilisé chez l'homme à des fins :  

- de diagnostic, de prévention, de contrôle, de traitement ou d'atténuation d'une maladie,  

- de diagnostic, de contrôle, de traitement, d'atténuation ou de compensation d'une blessure ou 

d'un handicap,  

- d'étude, de remplacement ou de modification de l'anatomie ou d'un processus physiologique,  

- de maîtrise de la conception,  

et dont l'action principale voulue dans ou sur le corps humain n'est pas obtenue par des moyens 

pharmacologiques ou immunologiques ni par métabolisme, mais dont la fonction peut être 

assistée par de tels moyens. »  

Ces définitions correspondent à des milliers de produits très divers par leur poids, leur 

taille, leur coût de production, mais répondant tous aux mêmes objectifs : prévenir, 

diagnostiquer, contrôler, atténuer une blessure, une maladie, un handicap. 

Le règlement est également différent s’il s’agit d’un DM implantable actif ou d’un dispositif 

médical de diagnostic in vitro, ce qui n’est pas le cas de notre dispositif. 

 

1.3.   Analyse fonctionnelle du besoin 

L'Analyse Fonctionnelle du Besoin (AFB) permet de décrire, aux différentes étapes du 

cycle de vie d'un produit, son environnement et les interactions entre l'environnement et le 

produit. L'analyse de ces interactions permet d'analyser et définir les besoins d'utilisation du 

produit afin d'optimiser son utilisation. L’AFB permet d'orienter le projet et est mis en forme à 

la fin de la phase de lancement d'un projet.  
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L’objectif est de modéliser les interactions d’un produit avec son environnement à 

différentes étapes du cycle de vie afin de déterminer le cahier des charges fonctionnel. 

L’Annexe V-1 présente l’AFB de notre dispositif. À partir de l’AFB et du cahier des charges 

fonctionnel pourra être réalisée l’analyse de risques (NF EN 16271). 

 

1.4.   Cahier des charges fonctionnel 

Tout DM, selon le règlement (UE) 2017/745, doit être en mesure de prouver que les 

performances revendiquées ont été atteintes. Afin de prétendre à ces revendications, le 

dispositif médical doit répondre en tout point au cahier des charges. Le cahier des charges est 

présenté sous la forme d’une liste des fonctions et contraintes associées.  

 

1.4.1.   Fonctions de service 

 

1.4.2.  Fonctions souhaitées 

 

Fonction 1 : 
Être stérilisable 
 

Descriptif : 
Le dispositif est soumis aux rayonnements 
gamma 

Contraintes : 
Avoir des propriétés matériau qui ne sont pas 
altérées par l’irradiation 

Fonction 2 : 
Être conforme aux exigences 

Descriptif : 
Le produit conçu respecte les règlementations 
applicables 

Contraintes : Identifier les références applicables 

Fonction 3 : 
Être utilisé sans danger 

Descriptif : Rédaction d’une notice d’utilisation, étiquetage 

Contraintes : 
Identifier de manière exhaustive les mauvaises 
situations d’utilisation potentielles 

 

 

 

 

Fonction 1 : 
Sécuriser l’anastomose 
biliaire en transplantation 
hépatique 

Descriptif : 
La pose du drain doit sécuriser l’anastomose 
biliaire   

Contraintes : 
Éviter l’apparition de complications telles que 
fistule ou sténose 



CHAPITRE V : PRÉ-REQUIS EN VUE D’UNE VALORISATION INDUSTRIELLE  

 148 

1.4.3.  Fonctions attendues 

 

Fonction 1 : 
Être biorésorbable 
 

Descriptif : 
Doit se dégrader complètement en métabolites 
biocompatibles en 6 mois 

Contraintes : 

Ne pas induire de réaction immunitaire ou 
tumorale ni de réaction inflammatoire 
démesurée, se dégrade sans macro-particules et 
sans obstruer les voies biliaires 

 

Fonction 2 : 
Être biocompatible 
 

Descriptif : N’induire aucun effet délétère sur l’organisme 

Contraintes : 
N’induit pas de réaction immunitaire ou 
tumorale ni de réaction inflammatoire 
démesurée 

Fonction 3 : 
Conserver ses propriétés 
mécaniques au cours du 
temps  

Descriptif : Doit permettre de calibrer l’anastomose  

Contraintes : 
Conserver ses propriétés mécaniques pendant au 
moins 8 semaines pour éviter les sténoses 

Fonction 4 : 
Avoir une élasticité 
compatible avec 
l’implantation  

Descriptif : 
Être suffisamment souple pour faciliter son 
implantation 

Contraintes : 
Se rouvrir en cas de fermeture temporaire de la 
lumière 

Fonction 5 : 
Être imperméabilité 

Descriptif : Être imperméable 

Contraintes : 
Maintenir ses propriétés imperméables au 
moins 4 semaines 

Fonction 6 : 
Ne pas perturber le 
fonctionnement normal du 
système biliaire 

Descriptif : 
Permet une fonctionnalité normale des voies 
biliaires 

Contraintes : Ne pas être pro-lithiasique 

Fonction 7 : 
Être visible par imagerie 
médicale conventionnelle 

Descriptif : Permet la visualisation du dispositif 

Contraintes : 
Les particules radio-opaques ne doivent pas 
migrer dans l’organisme 

 

 

1.5.   Gestion des risques 

L’objectif de l’analyse de risques est de présenter les dangers identifiés lors de la 

conception, la fabrication et l’utilisation du DM. Les risques sociétaux sont traités 

indépendamment de ceux du produit (ISO 14971 et ISO 31000). 
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Le diagramme d’Ishikawa (Figure V-1) est un outil visuel permettant de mettre en évidence 

les causes qui ont une influence sur le DM fabriqué, et ce, de sa conception jusqu’à sa livraison 

au client. Il est utilisé comme support de travail pour l’élaboration d’une analyse AMDEC 

(Analyse des Modes de Défaillance, de leurs Effets et de leur Criticité). Il s’agit d’une 

méthodologie d’analyse des problèmes potentiels de fiabilité. Elle permet de : 

-‐‑   Identifier les risques associés au produit et à son procédé de production ; 

-‐‑   Évaluer la criticité de ces risques ; 

-‐‑   Déterminer les outils, mesures ou actions à entreprendre pour abaisser cette criticité à 

des valeurs acceptables. 
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Figure V-1 : Diagramme d’Ishikawa, ou diagramme de cause à effet. 

Représente également le procédé de production avec les étapes où sont prélevés les 

échantillons pour la validation de la détermination de la bio-charge. 
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1.6.   Classification 

Les DM autres que les DM de diagnostic in vitro, sont répartis en quatre classes dénommées 

classe I, classe IIa, classe IIb et classe III (Tableau V-1). L'appartenance d'un dispositif à l'une 

ou l'autre de ces classes est déterminée conformément aux règles de classification du nouveau 

règlement européen 2017/745 [298]. Ces règles tiennent compte de la dangerosité des 

dispositifs médicaux quant à leur destination. Si une démonstration supplémentaire à celle du 

règlement venait à être nécessaire, le guide d’application des directives applicables aux DM « 

MEDDEV 2.4/1 Rev. 9/06/2010 » peut apporter une aide à la classification des dispositifs 

médicaux.  Notre dispositif selon le règlement (UE) 2017/745 est un DM de classe III.  

 

Evaluation du risque Classe du dispositif médical 

Risque potentiel faible Classe I 

Risque potentiel modéré Classe IIa 

Risque potentiel élevé Classe IIb 

Risque potentiel critique Classe III 

Tableau V-1 : Classification des dispositifs médicaux 

 

1.6.1.  Définitions (en souligné ce qui concerne notre dispositif) 

- La durée d’utilisation. On distingue les dispositifs médicaux utilisés en continu pendant 

moins d’une heure (temporaire), utilisés pendant une durée de 30 jours maximum (court terme) 

et utilisés pendant plus de 30 jours (long terme). 

 

- Le caractère invasif ou non, type d’invasivité. Les dispositifs médicaux peuvent être 

développés dans l’objectif de pénétrer partiellement ou en totalité dans l’organisme, soit par le 

biais d’un orifice ou bien par la surface du corps, il s’agit d’un dispositif médical invasif. Les 

dispositifs invasifs de type chirurgicaux sont présents dans l’organisme dans le cadre d’un acte 

chirurgical.  
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1.6.2.  Règles de classification, (selon le chapitre 5 - annexe VIII [298]) 

« 3.1. Les règles de classification s'appliquent en fonction de la destination des dispositifs ».  

« 3.5. Si plusieurs règles ou, dans le cadre d'une même règle, plusieurs sous-règles s'appliquent 

au même dispositif du fait de la destination de celui-ci, la règle ou la sous-règle qui s'applique 

est la plus stricte, le dispositif étant classé dans la classe la plus élevée ».  

« 3.6. Pour le calcul de la durée visée à la section 1, on entend par utilisation en continu :  

a) la durée totale d'utilisation du même dispositif sans tenir compte d'une interruption 

temporaire d'utilisation au cours d'une procédure ou du retrait temporaire pour le 

nettoyage ou la désinfection du dispositif. Le caractère temporaire de l'interruption de 

l'utilisation ou du retrait est établi au regard de la durée de l'utilisation avant et après la 

période pendant laquelle l'utilisation est interrompue ou le dispositif est retiré; et  

b) l'utilisation accumulée d'un dispositif destiné par le fabricant à être immédiatement 

remplacé par un autre du même type ».  

 

Règles 1 à 4 : Dispositifs non invasifs. Non applicable au RIBS qui est un dispositif invasif de 

type chirurgical. 

Règle 8 : « Tous les dispositifs implantables et les dispositifs invasifs de type chirurgical pour 

un usage à long terme relèvent de la classe IIb, sauf : s'ils ont un effet biologique ou sont 

absorbés en totalité ou en grande partie, auxquels cas ils relèvent de la classe III ». Notre 

dispositif est destiné à être absorbé en totalité par l’organisme. 

Règle 14 : « Tous les dispositifs incorporant comme partie intégrante une substance qui, 

utilisée séparément, peut être considérée comme un médicament, y compris un médicament 

dérivé du sang ou du plasma humain, et dont l'action est accessoire à celle des dispositifs, 

relèvent de la classe III ».  Non-applicable à notre dispositif. 

Règle 18 : « Tous les dispositifs fabriqués à partir de tissus ou de cellules d'origine humaine 

ou animale, ou de leurs dérivés, non viables ou rendus non viables, relèvent de la classe III, 

sauf si ces dispositifs sont fabriqués à partir de tissus ou de cellules d'origine animale, ou de 

leurs dérivés, non viables ou rendus non viables et sont des dispositifs destinés à entrer en 

contact uniquement avec une peau intacte ». Non-applicable à notre dispositif. 
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1.7.   Exigences essentielles/Normes applicables 

Les exigences essentielles auxquelles doivent répondre les dispositifs médicaux sont 

présentes dans l’annexe I de la directive. Elles découlent de la classification, impactant les 

données de conception relatives au DM. Les exigences essentielles sont les conditions 

techniques et cliniques auxquelles doivent répondre les DM. Elles permettent d’assurer la 

sécurité et la performance du dispositif médical et décrivent les modalités de mise sur le 

marché.  

1.7.1.  Généralités sur les directives européennes applicables 

La « naissance » de la réglementation du DM est très récente par rapport à celle du 

médicament. En 1985, est signé l'acte unique européen prévoyant que les Etats Membres de 

l'Union Européenne s'engagent à constituer un marché unique pour permettre la libre circulation 

des personnes, des biens, des capitaux et des services. Cet acte introduit une réglementation 

communautaire harmonisée garantissant un niveau de protection élevé en matière de sécurité et 

de santé. Il s’agit du concept de la « nouvelle approche » mis en œuvre par la Commission 

Européenne :  

-   La liberté de circulation des DM Communauté Européenne (CE) repose sur le 

principe de reconnaissance mutuelle entre les Etats membres. 

-   Le marquage CE matérialise la conformité à des exigences essentielles, en sachant 

que le respect des normes harmonisées européennes entraîne une présomption de 

conformité aux exigences essentielles correspondantes. 

-   Les procédures d'établissement de la conformité aux exigences essentielles 

imposent, dans certains cas, le recours à une tierce partie indépendante, appelée 

organisme notifié. 

Les Directives Européennes constituent les éléments de base de la législation applicable 

pour les pays de la Communauté européenne. Elles sont adoptées par les instances 

communautaires et sont destinées à servir de dénominateur commun aux législations de chaque 

Etat membre avant d 'être transposées en droit national.  
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1.7.2.  Exigences essentielles de sécurité et performances 

Notre DM doit obligatoirement répondre à des exigences générales en matière de sécurité 

et de performances. Ces exigences générales sont de trois types : 

-‐   Des exigences générales, applicables à l'ensemble des dispositifs ; 

-‐   Des exigences relatives à la conception et à la fabrication qui pourront ou non être 

applicables en fonction des caractéristiques du dispositif ; 

-‐   Des exigences relatives aux informations fournies avec le dispositif concernant 

l’étiquetage et la notice d’utilisation. 

La conformité aux exigences pourra être démontrée par l'application de normes 

harmonisées qui donnent présomption de conformité ou par d'autres moyens sous réserve de 

prouver que cela permet de répondre correctement aux exigences. 

Le marquage CE est le symbole visuel qui atteste de la conformité des dispositifs médicaux 

aux exigences générales en matière de sécurité et de performances qui leurs sont applicables. 

 

1.8.  Textes et normes applicables 

Les textes réglementaires et normes applicables relatifs à la conception, la production 

et l’utilisation de notre DM sont regroupés dans l’Annexe V-2.  

 

1.9.  Spécification du produit & performances revendiquées 

L’objectif est de renseigner certaines des spécifications demandées dans la documentation 

technique du produit (résumé des caractéristiques du dispositif médical). À partir d’une 

description clinique, les exigences fonctionnelles de sécurité et de performances du DM sont 

définies. Son contexte d’utilisation et les impératifs qui lui sont assignés doivent être spécifiés.  

 

Le Tableau V-2 présente les exigences fonctionnelles de performances et de sécurité dans 

l’environnement d’utilisation prévu du RIBS. Ces fonctions essentielles seront validées suite 

aux essais cliniques effectués sur le produit fini. 
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Fonctions Flexibilité Objectifs : performances attendus 

Sécuriser 
l’anastomose 

A 
Eviter l’apparition de complications telles que 

fistules ou sténoses 

Être imperméable A Être imperméable au moins 4 semaines 

Être élastique A 
Être suffisamment élastique pour l’implantation et se 

rouvrir si la lumière se bouche 
Être résorbable A Se dégrader en métabolites biocompatibles en 6 mois 

Ne pas obstruer A Ne pas engendrer de cholestase obstructive 

Être biocompatible A 
Ne pas induire de réaction immunitaire ou tumorale 

ni de réaction inflammatoire démesurée 

Être stérile A Être validé comme stérile 

Être visible par 
imagerie 

A Être visible par imagerie rayons X 

Dispenser 3 tailles B 
Être disponible en 3 tailles pour s’adapter au 

maximum à la morphologie 
Être conforme aux 

exigences 
règlementaires 

A Respecter les règlementations applicables 

Garder sa couleur C Garder la couleur du polymère ou autre 

 
Tableau V-2 : exigences fonctionnelles de performances et de sécurité dans l’environnement 

d’utilisation prévu du dispositif médical. La flexibilité des fonctions est divisée en 3 
catégories : A- La fonction doit être remplie, pas de dérogation possible ; arrêt du projet.       

B- La fonction peut être revue ; analyse avec recherche de solutions. C- La fonction ne remet 
pas en cause la sécurité ou les performances du dispositif. 

 

 

Le Tableau V-3 présente les performances cliniques revendiquées par notre DM, ainsi que les 

objectifs. Cela a permis de déterminer les essais à réaliser pour évaluer la conformité RIBS.  

L’entreprise fabricante du RIBS s’engagera à respecter ces spécifications en vue d’obtenir le 

marquage CE. 
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Performances Objectifs Preuves 

Être dégradable 

Le dispositif est biodégradable : 
il est complètement dégradé en 6 
mois, il possède une période 
initiale de minimum 4 semaines 
d’imperméabilité, il laisse 
perméable les voies biliaires en 
se dégradant 

Chap. II : Étude de 
dégradation in vitro ; 
caractérisation physico-
chimique et biomécanique ; 
Chap. IV : Visualisation 
radiologique de la dégradation 
du dispositif 

Être radio-opaque Développer une prothèse visible 
par rayons X 

Chap. IV : Visualisation du 
dispositif implanté dans une 
souris 

Garder sa tenue 
mécanique 

Le dispositif est élastique pour 
rétablir sa forme s’il se collabe, il 
est souple pour pouvoir être 
implanté, il conserve ses 
propriétés mécaniques pour 
calibrer l’anastomose pendant 8 
semaines 

Chap. III : Étude in silico 
Chap. IV : Essais de traction 
sur le dispositif ; Essais 
mécanique in vitro ; Essais 
mécanique post dégradation in 

vivo ;  

Ne pas perturber le 
fonctionnement normal 
du système biliaire 

Le dispositif n’est pas pro 
lithiasique, il ne migre pas, il ne 
crée pas de lésions par friction  

Chap. III : Étude in silico  
À prévoir :  Essais in vivo 
avec implantation biliaire 

 

Tableau V-3 : performances cliniques revendiquées et essais réalisés pour valider les 
objectifs 

 

1.10.   Évaluation de la conformité du DM et marquage CE 

L’évaluation préclinique est une étape indispensable pour s’assurer de la sécurité et de 

l’efficacité du DM. La norme internationale NF EN ISO 10993 traite de l’évaluation biologique 

des dispositifs médicaux, et décrit les essais appropriés à mettre en œuvre selon la nature du 

dispositif médical. Les essais biologiques, en particulier les essais de biocompatibilité sont 

présentés ensuite (§ 1.11. Essais de biocompatibilité). Concernant les tests mécaniques, les tests 

réalisés dans les chapitres précédents devront être réitérés par un organisme certifié sur des 

machines certifiées.  

Les règles d’évaluation de la conformité du DM aux exigences essentielles varient en 

fonction de la classe du DM et donc de leur niveau de risque. L’évaluation de la conformité des 

DM doit être réalisée par un organisme notifié, à l’exception des dispositifs de classe I où le 

fabricant s’auto-certifie.  
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Obligatoire et de nature réglementaire, le marquage CE représente l'engagement visible 

du fabricant que son produit respecte la législation européenne. Notre DM comptant parmi les 

classes III, un organisme notifié européen de certification devra s'occuper des procédures 

d'évaluation de conformité, conformément à l’annexe V du Règlement 2017/745 (conformité 

du DM, du système qualité du fabricant, et évaluer les sous-traitants ainsi que la documentation 

technique du dispositif médical). Le LNE/G-MED (« Laboratoire National de métrologie et 

d’Essais/Groupement pour l'évaluation des dispositifs médicaux ») est le seul organisme notifié 

qualifié en France au titre des directives européennes applicables au DM. Une fois obtenu, le 

marquage CE confère la libre circulation du dispositif sur l'ensemble du territoire de l'Union 

Européenne. Le certificat de marquage CE est valable 5 ans au maximum. Il est renouvelable. 

 

1.11.  Essais de biocompatibilité 

Conformément au cahier des charges élaboré pour ce produit, des essais de 

biocompatibilité sont à réaliser selon la norme ISO 10993, afin de prouver que notre DM ne 

présente aucun effet adverse sur l'organisme. 

 

1.11.1.  Principes généraux 

La biocompatibilité n’est pas une propriété du matériau mais la résultante de son 

interaction avec les tissus vivants auquel il est exposé. Il est essentiel de mettre en évidence la 

biocompatibilité du matériau utilisé dans le cadre d’une gestion des risques appropriée [299]. 

Les risques biologiques potentiels pris en compte pour cette évaluation incluent les effets à 

court terme et les effets toxiques à long terme ou spécifiques.  

Une étude de biocompatibilité a 2 objectifs principaux :  

-‐‑   Prouver l’absence vraisemblable d’effet délétère du matériau ou dispositif considéré, 

-‐‑   Accumuler les données prédictives du comportement in vivo du matériau ou dispositif 

considéré. 

Dans la stratégie globale d’évaluation de la biocompatibilité, il faut tenir compte non 

seulement des caractéristiques et des propriétés (chimiques, toxicologiques, physiques, 

électriques, morphologiques et mécaniques) des matériaux, mais aussi la tolérance de ces 

matériaux. Ces propriétés sont appréhendées au cours de l’évaluation biologique in vitro avant 

d’envisager les études in vivo chez l’animal.  
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La biocompatibilité générale regroupe donc 4 points :  

-‐‑   Études physico-chimiques du biomatériau (faits pour le RIBS, cf. chapitre II et IV), 

-‐‑   Études de cytotoxicité (faits pour le RIBS, cf. chapitre IV, Figure IV-S4) 

-‐‑   Des études du potentiel de mutagenèse (restent à faire pour le RIBS) 

-‐‑   Des études du potentiel de carcinogenèse, (restent à faire pour le RIBS). 

Ainsi des essais à court et à long terme sont destinés à évaluer les risques potentiels des 

matériaux et/ou des produits finis, à apprécier leur fonctionnalité et à prédire au mieux leur 

comportement en situation clinique.  

 

1.11.2.  Essais de cytotoxicité 

Lors d’une étude préliminaire, nous avons réalisé des essais in vitro de cytocompatibilité 

du polymère d'intérêt PCL-TIB/PLA50-b-PEG-b-PLA50 (teneur en iode 2,5), selon les 

recommandations (ISO 10993-5:2009). Nous avons réalisé un essai de prolifération de 

fibroblaste murin (souche L929), qui confirmait la croissance des fibroblastes et donc la 

cytocompatibilité (cf. chap. IV, Figure IV-S4 ou Annexe I-6 [192]). 

 

1.11.3.  Estimation des risques et choix des essais 

L’estimation des risques s’exprime en termes de matières premières (composition 

chimique et propriétés structurales) et de procédé de fabrication (utilisation d’additifs ou 

polluants, sites de fabrication etc.). Elle s’établie en fonction des données existantes sur le 

matériau, soit, le néant pour notre produit. 

Afin de couvrir ces risques, plusieurs actions sont nécessaires : 

-‐‑   Caractérisation (ISO 10993-18, -19 et ISO 10993-17) 

-‐‑   Tests biologiques (ISO 10993-3, -4, -5, -6, -10, -11, -12, -20 et ISO 17025) 

La caractérisation physico-chimique des matériaux est une étape préliminaire essentielle du 

processus d’évaluation biologique. L’étendue de la caractérisation chimique requise dépend des 

données de sécurité précliniques et cliniques et des données de toxicologie existantes, ainsi que 

de la nature et de la durée du contact du dispositif médical avec le corps. Notre dispositif étant 

constitué d’un matériau innovant, aucunes données précliniques, cliniques ou toxicologiques 

ne sont pré-existantes.  
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Les principaux risques biologiques à évaluer sur le dispositif médical dans le cadre d’une 

soumission aux autorités compétentes sont présentés dans le Tableau V-4. Dès lors que les 

données suffisantes à la preuve de l'innocuité de notre dispositif médical seront collectées, les 

tests in vivo seront proscrits. A résultat équivalent, les tests in vitro seront priorisés. 

 

 

ESSAIS BIOLOGIQUES DESCRIPTION DE L'ESSAI 

Cytotoxicité 
Détermination de la lyse cellulaire et de l'inhibition de la croissance 
cellulaire lorsque le DM est en contact avec les cellules [192] 

Sensibilisation 
Essais d'irritation liée au contact du DM sur la peau ou les muqueuses chez 
l'animal et chez l'homme 

Essai d'hypersensibilité retardée chez l'animal (ISO 10993-10) 

Irritation ou réaction intradermique Evaluation de la réaction locale du tissu aux extraits du DM (ISO 10993-10) 

Toxicité systémique aiguë 
Evaluation des effets néfastes dus à une exposition unique ou répétées du 
DM pendant une durée < 24H sur un modèle animal (ISO 10993-11) 

Toxicité subchronique et subaiguë 
Evaluation de l'exposition répétée due au DM chez l'animal pendant une 
période allant de 24H jusqu'à, au plus, 10% de la vie totale de l'animal (ISO 
10993-11) 

Génotoxicité 
Evaluation des mutations géniques, et de toutes altérations de l'ADN ou des 
gènes causés par le dispositif médical (ISO 10993-3) 

Implantation 
Evaluation des effets biologiques locaux sur tissus vivants du DM dans un 
site d'implantation ou un tissu approprié pour l'application prévue (ISO 
10993-6) 

Dégradation 
Identification et quantification de produits de dégradation de dispositifs 
médicaux à base de polymères (ISO 10993-13) 

 
Tableau V-4 : Principaux tests d’évaluation biologique d’un DM classe III. 

 

 

1.12.  Stérilisation 

La stérilisation de l’implant est nécessaire pour éviter une infection après implantation. 

Il est toujours difficile de choisir « la » méthode de stérilisation des dispositifs médicaux : 

chaque méthode a ses avantages et ses inconvénients. Pour notre application, l’autoclavage est 

proscrit car les polymères sont dénaturés par la chaleur. Les procédés chimiques ne peuvent 

également pas être utilisés car ils détériorent les polymères. Deux types de stérilisation à froid 

sont disponibles pour les dispositifs médicaux : celle utilisant le peroxyde d’hydrogène sous 

vide d’air et l’ionisation par des faisceaux d’électrons, de rayons X ou gamma. 
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La stérilisation basse température au peroxyde d’hydrogène (H202) est un procédé 

couramment utilisé en stérilisation centrale des hôpitaux pour les dispositifs médicaux 

implantables. Il remplace petit à petit la stérilisation à l’oxyde d’éthylène dont l’inconvénient 

majeur est une désorption nécessaire de 4 jours des dispositifs exposés. Ce temps est nécessaire 

pour éliminer les résidus toxiques générés par l’oxyde d’éthylène et rend difficile la gestion des 

stocks de dispositifs médicaux stériles. Le cycle de stérilisation est rapide (20 min), il comprend 

des phases de vide partiel et d’injection d’un plasma d’H2O2. Même si ce procédé de 

stérilisation est considéré comme « à froid », l’injection de plasma d’H2O2 se fait à une 

température d’environ 50°C. Cette température est supérieure à la température de transition (Tg) 

de notre matériau, ce procédé n’est donc pas adapté pour notre polymère.  

 

1.12.1.  Utilisation des rayonnements ionisants 

La stérilisation par rayons ionisants peut se faire via un rayonnement alpha émis par des 

noyaux d’hélium, un rayonnement béta émis par des électrons ou un rayonnement radioactif 

gamma. L’irradiation par un faisceau d’électrons accélérées est également une méthode de 

stérilisation, avec une facilité d’utilisation dans une ligne de production, mais la pénétration des 

rayons reste limitée en surface. L’utilisation d’une source radioactive de rayonnement gamma 

permet de s’affranchir du problème de pénétration du rayonnement dans la matière (pour les 

matériaux denses comme notre dispositif). La source que nous avons utilisée au CEA-ARC 

Nucleart est le 60Co, fabriqué dans un réacteur nucléaire par collision neutronique avec du 59Co. 

Sa demi-vie est d’environ 5 ans, ce qui permet de gérer relativement facilement les sources. Il 

émet lors de sa désintégration 2 γ de 1,17 et 1,33 MeV pour donner un noyau stable de 60Ni. 

Ces photons de haute énergie interagissent avec la matière en ionisant les noyaux des atomes 

qu’ils rencontrent et en éjectant un électron : c’est le phénomène d’ionisation.  

L’unité internationale de mesure de dose absorbée est le Gray (Gy), qui correspond à la quantité 

d’énergie absorbée par unité de masse (en J/Kg). Les doses appliquées sont variables selon 

d’effet que l’on veut obtenir : détruire les microorganismes pathogènes, de réduire le nombre 

de microorganismes totaux, permettre une plus longue conservation d’un produit alimentaire, 

etc…  
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1.12.2.   Effets des rayonnements ionisants sur les polymères 

Les radiations ionisantes permettent de stériliser les dispositifs médicaux 

thermosensibles, mais la dose d’irradiation émise est susceptible d’entraîner une scission et une 

réticulation des chaînes de polymère. Ce phénomène de dégradation des chaînes peut entraîner 

une variation des propriétés physico-chimiques du matériau et par conséquence également 

mécanique. La présence de cycles ou de structures en anneau dans les polymères à tendance à 

les rendre neutres vis-à-vis des rayonnements ionisants, car les radiations sont en quelque sorte 

absorbées et résonnent avec la structure du cycle lui-même. C’est le cas par exemple du 

polystyrène, ou des silicones. 

L’irradiation gamma des DM constitués de PLA entraînent une dégradation des chaînes. 

L’irradiation crée des radicaux libres au sein des chaînes de polymères, qui peuvent réagir l’un 

avec l’autre ou bien initier des réactions entre les chaînes de polymères, modifiant ainsi les 

propriétés du matériau. Plus la longueur des motifs entre les fonctions esters augmente, plus le 

polymère est stable vis-à-vis des radiations. Ainsi, le PLA est sensible aux radiations gamma 

puisque la structure est composée d’un seul groupe méthylène (substitué) entre deux fonctions 

esters, et d’une fonction méthyle [300]. La dégradation des chaînes est évidement dépendante 

de la dose d’irradiation appliquée au matériau. Plus la dose est faible, plus l’impact de la 

stérilisation est négligeable. De manière générale, l’irradiation gamma entraîne une scission des 

chaînes accompagnée d’une diminution des masses molaires moyennes selon deux mécanismes 

de dégradation : la scission des chaînes et la scission des chaînes par abstraction d’un hydrogène 

[301]. Pour un polymère semi-cristallin, tel qu’un PLA100, des radicaux sont formés 

uniformément dans les zones amorphes et cristallines. Cependant, la proximité des chaînes dans 

les zones cristallines favorise l’exclusion de l’oxygène, des stabilisants et des espèces 

radicalaires actives. Les zones cristallines favorisent donc les radicaux libres piégés à se 

recombiner réduisant ainsi le nombre de scission des chaînes. La dégradation entraîne une 

diminution des masses molaires moyennes, accompagnée d’une diminution de la température 

de transition vitreuse [302], d’une perte de résistance à la traction. Le principal impact d’une 

stérilisation par irradiation gamma est la scission des chaînes. Cependant, en fonction de la 

structure du matériau on peut assister aussi à une réticulation des chaînes, notamment pour un 

matériau amorphe tel que le PLA50 auquel cas on observe une augmentation de masse molaire 

et une augmentation de la dispersité. 
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1.12.3.  Effets sur les propriétés du matériau 

La stérilisation est un procédé indispensable pour la commercialisation d’un dispositif 

médical. Il est nécessaire d’étudier et d’anticiper l’impact du procédé de stérilisation après 

stérilisation. En parallèle à l’étude de dégradation in vivo présentée dans le chapitre IV, nous 

avons voulu étudier l’impact de la stérilisation sur les propriétés physico-chimiques et 

mécaniques du matériau. Selon la même méthodologie que celle présentée dans le chapitre IV 

(cf. §2.4), nous avons testé les propriétés de 3 éprouvettes de PCL-TIB/PLA-PEG-PLA avant 

stérilisation et de 3 éprouvettes après stérilisation. Les implants étaient stérilisés avec une dose 

de 25kGy de rayons gamma. Nous n’avons pas pu étudier la dose adéquate pour une stérilisation 

optimale par manque d’échantillons et par manque de disponibilités au CEA pour l’irradiation. 

Pour les mêmes raisons, nous n’avons pas pu étudier les variations des propriétés du matériau 

en fonction des doses d’irradiation. La dose d’irradiation de 25kGy a été choisie par rapport 

aux travaux précédents réalisés dans notre laboratoire [295]. 

 

Le Tableau V-5 présente les résultats des caractéristiques physico-chimiques du 

polymère avant et après irradiation. Les résultats sont exprimés en moyennes ± écart type. Sont 

répertoriés la masse molaire moyenne en poids (Mw), la masse molaire en nombre (Mn), la 

dispersité (Ð= Mw/Mn) correspondant à la dispersion de longueur des chaînes de polymères au 

sein d'un échantillon, et les rapports LA/EG et LA/CL des unités monomères présentes dans le 

matériau. Même si l’impact de l’irradiation sur la masse est assez important, il reste limité en 

termes de coupures de chaînes. Il y a environ une coupure par chaîne si l’on considère que Mn 

a été divisée par deux, soit si on considère le LA avec M = 72 g/mol et un degré de 

polymérisation initial ≈ 1250 (Mn = 90 000 g/mol), un taux de coupure <1 ‰. Cette dégradation 

entraîne une légère diminution de Ð. Les rapports LA/EG et LA/CL sont équivalents entre les 

2 groupes, ce qui, comme attendu, confirme que la composition générale n’est pas impactée par 

la stérilisation.  

 

 

 



CHAPITRE V : PRÉ-REQUIS EN VUE D’UNE VALORISATION INDUSTRIELLE  

 162 

 

 

 

Avant irradiation g 

(Moyenne ± écart-type) 

Après irradiation g  

(Moyenne ± écart-type) 

Mn (g/mol) 89547 ± 3391 47702 ± 43 

Mw (g/mol) 201953 ± 375 99814 ± 1017 

Dispersité (Ð) 2,27 ± 0,1 2,09 ± 0,02 

LA/EG 9,09 ± 0 9,38 ± 0,1 

LA/CL 12,5 ± 0 12,5 ± 0 

E charge 5% 0,88 ± 0,06 0,44 ± 0,05 

E charge 10% 0,23 ± 0,01 0,19 ± 0,01 

     Mw : Masse molaire en poids, Mn : masse molaire en nombre, E : Module de Young 

Tableau V-5 : propriétés physico-chimiques du matériau (PCL-TIB/PLA-PEG-PLA) avant et 
après irradiation. 

 

La Figure V-2 représente les résultats des essais mécaniques de traction comparatifs 

avant et après irradiation. Sur la Figure V-2A, qui représente les courbes de contrainte-

déformation pour les essais cycliques de charge, on constate que l’aspect général des courbes 

est similaire, avec un léger assouplissement et des contraintes maximales qui sont un peu moins 

importantes après irradiation. Concernant les propriétés mécaniques, les modules de Young (E), 

calculés à partir des courbes, sont plus faibles après irradiation (Tableau V-5). Cela traduit un 

assouplissement du matériau lié à un processus de dégradation. Les courbes de relaxations 

(Figure V-2B) sont équivalentes, ce qui signifie que l’irradiation ne modifie pas le 

comportement visqueux du matériau.  

L’irradiation à la dose de 25KGy entraine un processus de dégradation du polymère, qui 

doit être connu, mais qui reste maitrisé, puisqu’il ne modifie pas les propriétés mécaniques du 

matériau. 
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Figure V-2 : résultats des essais mécaniques de traction comparatifs avant et après 
irradiation. A. Courbes de contrainte-déformation pour les essais cycliques de charge.  

 B. Courbe normalisée pour les essais de relaxation à 5% de déformation. 
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1.12.4.  Dose stérilisante et dose maximale acceptable  

L’irradiation est indispensable pour la stérilisation, mais a un impact sur les propriétés 

du matériau. Il est donc important de déterminer la dose d’irradiation possible, qui est compris 

entre la dose stérilisante et la dose maximale acceptable (Figure V-3). 

Pour identifier la dose stérilisante, une étude mesurant la charge biologique au sein du 

dispositif après stérilisation à différentes doses d’irradiation doit être réalisée. La mesure de la 

charge biologique permet de dénombrer la population de micro-organismes viables sur les films 

de copolymère non stériles et stériles. Il est possible de déterminer la dose stérilisante 

permettant d’obtenir un niveau d’assurance de la stérilité (NAS) du dispositif médical. Le NAS 

constitue la probabilité de présence d’un seul micro-organisme viable sur le matériau après 

stérilisation, puisqu’il existe une probabilité non nulle de survie d’un micro-organisme après 

stérilisation et ce quel que soit le traitement appliqué. On considère qu’un NAS de 10-6 assure 

la stérilité d’un dispositif médical. La norme ISO 11137-2 présente la dose stérilisante 

nécessaire qui permet d’obtenir un niveau d’assurance de la stérilité (NAS) de 10-2 en fonction 

de la charge biologique initiale du matériau utilisé. Si une centaine de films est soumis à cette 

dose et subit ensuite un test de stérilité concluant, alors il est possible de déterminer la dose 

stérilisante pour n’importe quel NAS souhaité. La norme présente ainsi une méthode pour 

déterminer la dose stérilisante d’un dispositif médical.  

Pour identifier la dose maximale acceptable, des tests sont normalement effectués sur 

les produits finis et emballés une fois le procédé de production validé. Ces tests doivent vérifier 

que les performances du produit restent conformes aux spécifications. 

 

 

 

 

 



CHAPITRE V : PRÉ-REQUIS EN VUE D’UNE VALORISATION INDUSTRIELLE  

 165 

Dose  de  rayonnement  en  kGy

Dose  max

acceptable

Dose  

stérilisante

Limite  supérieure  définie  par  la  tolérance  du  produit  à  la  dose  de  rayonnement

Limite  inférieure  définie  par  la  dose  minimale  permettant  la  stérilité

Lim  sup  

validation  

irradiation

Lim  inf

validation  

irradiation

marge  sécurité

marge  sécurité

Dose  irradiation  possible

Temps  

d’exposition

Performances  du  produit  ne  sont  plus  conformes  aux  

spécifications

Risque  de  contamination  du  produit

  

Figure V-3: Représentation de la dose stérilisante et de la dose maximale acceptable en 
fonction de la dose de rayonnement 

 

1.12.5.  Validation de la stérilisation 

Pour une commercialisation du dispositif médical, la production industrielle et la mise 

en forme de ce dernier doivent être réalisées en salle blanche avec une contamination 

bactérienne inférieure à celle présente lors de la synthèse et de la mise en forme du dispositif 

médical réalisée au laboratoire. Pour valider la dose stérilisante et le maintien de la stérilité au 

cours du stockage du dispositif médical, des tests de bio-charge sont réalisés au cours du 

processus de fabrication à plusieurs étapes afin de maitriser le procédé (Figure V-1). Les étapes 

auxquels sont réalisés les prélèvements pour valider la détermination de l'échantillon sont : 

-‐‑   Biocharge 1 : au niveau de la réception des matières premières ; 

-‐‑   Biocharge 2 : après la mise en forme ; 

-‐‑   Biocharge 3 : au niveau du conditionnement primaire ; 

-‐‑   Biocharge 4 : après conditionnement primaire ; 

-‐‑   Biocharge 5 : après stérilisation. 
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La stérilisation est finalement validée si le produit répond aux spécifications suivantes : 

-   Le produit conserve ses propriétés telles que décrites dans les spécifications 

après stérilisation ; 

-   Le produit est stérile après le procédé de stérilisation. 

 

1.13.  Aptitude à l’utilisation 

1.13.1.  Objectif 

L’objectif est d’évaluer et de réduire les risques provoqués par les problèmes d’aptitude 

à l’utilisation, il est complémentaire de la démarche de management des risques. Ce processus 

est associé à une utilisation normale du dispositif, c’est-à-dire une utilisation correcte 

comprenant des erreurs d’utilisation. Il peut être utilisé pour identifier mais n'évalue pas et ne 

réduit pas les risques associés à une utilisation anormale (ISO 62366). 

Le fabricant doit établir tout au long du cycle de vie du produit, un processus permettant :  

- D’identifier les dangers et les situations dangereuses liées à l’interface utilisateur ;  

- De mettre en place des mesures pour maîtriser les risques liés à cette interface ; 

- De vérifier et valider les mesures de maîtrise du risque. 

 

1.13.2.  Spécification d’application : Profil des utilisateurs prévus 

Le patient n’est jamais l’utilisateur de l’implant. L’utilisateur est la personne exploitant ou 

manipulant le dispositif médical, c’est à dire les chirurgiens et les IBODE (Infirmiers de bloc 

opératoire diplômé d’état).  

Les personnes manipulant le DM doivent posséder à minima le degré d’instruction requis 

par leur fonction et une connaissance préalable de la notice d’instructions, de la technique 

opératoire et des étiquettes.  

 

1.13.3.  Identifications des fonctions 

Chirurgien : -     Implantation du RIBS ; 

-‐‑   Contrôle pré et post opératoire de la position du RIBS ; 

-‐‑   Lecture de la notice d’instruction et de la technique opératoire. 
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IBODE : -     Ouverture de l’emballage / Manipulation des implants ; 

-‐‑   Transport du RIBS au sein du bloc opératoire ; 

-‐‑   Lecture de la technique opératoire et de l’étiquette. 

 

1.13.4.  Analyse du risque : Identification des pratiques à risque 

Certaines pratiques à risque ont été dégagées lors de la gestion des risques utilisation :  

- L’ouverture du conditionnement primaire, qui pourrait être à risque par rapport à un emballage 

trop résistant à l’ouverture qui pourrait entraîner la chute du drain ; 

- La pose du drain, qui pourrait induire une plastification ou un dommage induit par un mauvais 

geste du chirurgien ; 

- La découpe du drain, qui pourrait ne pas aboutir à une taille adéquate ou un bord acéré ; 

- Choix du diamètre du drain, qui pourrait ne pas aboutir à une taille idéale ou ne pas couvrir la 

mensuration nécessaire du patient. 

 

1.13.5.  Analyse du risque : cas le plus défavorable 

Les scénarii d’utilisations les plus défavorables raisonnablement prévisibles sont les 

suivants :   

Profil « Chirurgien » défavorable :  

- Chirurgien peu expérimenté ; 

- Non formé à l’utilisation des produits avant de les utiliser ; 

- Fatigue physique et mentale ; 

- Bloc opératoire bruyant et encombré.  

Profil « IBODE » défavorable : 

- Peu expérimenté ; 

- Non formé à l’utilisation des produits ; 

- Fatigue physique et mentale ; 

- Bloc opératoire encombré et bruyant. 
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Intervention en utilisation normale défavorable : 

-‐‑   Utilisation d’un RIBS de diamètre trop élevé ; 

-‐‑   Intervention sur un conduit biliaire fragile ; 

-‐‑   Transplantation hépatique difficile avec complication ; 

-‐‑   Infection dû à une perte éventuelle de la stérilité. 

 

1.13.6.  Exigences d’interfaces utilisateur pour les fonctions principales de service 

 

Fonctions principales Exigences de l’interface 

Proposer une notice 

d’instruction 

Lecture aisée dans des conditions normales de visibilité. 

Utilisation de logos normalisés. 

Conception de la notice selon les normes. 

Étiqueter 
Lecture aisée dans des conditions normales de visibilité. 

Utilisation de logos normalisés. 

Informer de la technique 

opératoire 

Lecture aisée dans des conditions normales de visibilité. 

Rédaction détaillée et claire de la technique opératoire. 

Utilisation de logos normalisés. 

Conception selon les normes. 

Stocker les implants stériles au 

sein du centre hospitalier 

Stockage et identification aisés des emballages. 

L’étiquette du packaging doit être facilement lisible 

(visibilité de la gamme, la référence et les dimensions). 

Transporter les implants stériles 

du lieu de stockage jusqu’au 

bloc opératoire 

Transport aisé du drain conditionné (poids, forme…). 

Ouvrir l’emballage & accéder à 

implant 

L’ouverture du conditionnement de stérilité doit être rapide 

et simple. 

L’utilisateur ne doit pas se blesser en ouvrant la boite ni 

trouer ses gants. 

 

Toutes les actions nécessaires seront prises pour satisfaire les exigences. 
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1.13.7.  Validation de l’aptitude à l’utilisation 

Les méthodes de validation de l’aptitude à l’utilisation peuvent être quantitatives ou 

qualitatives. La validation de l’aptitude à l’utilisation peut être réalisée dans une installation de 

laboratoire, dans un environnement d’utilisation simulé ou dans l’environnement d’utilisation 

réel. 

Un test dans un environnement clinique simulé est réalisé par des volontaires non 

membres de l’équipe de conception et non formé à la technique opératoire. Ce test permet 

d’observer les interactions entre l’utilisateur et le dispositif dans des conditions proches des 

conditions normales d’utilisation. Il peut également permettre d’identifier des risques d’erreur 

d’utilisation non précédemment identifiés. Au cours de ce test, les actions effectuées par les 

testeurs, ainsi que leurs potentielles erreurs d’utilisation et leurs ressentis sont enregistrés par 

des observateurs, et permettent notamment d’alimenter le dossier de gestion des risques. 

Le test d’aptitude à l’utilisation doit s’effectuer dans les pires des cas, c’est à dire faire 

réaliser les tests par des volontaires, non membres de l’équipe de conception, non formés à la 

technique opératoire et non habitués à manipuler le drain. Ils devront suivre un scénario 

d’utilisation défini au préalable afin de simuler la réalisation d’une technique opératoire 

impliquant le produit. Ces volontaires reproduisant un scénario du pire des cas valident 

l’aptitude à l’utilisation pour l’ensemble des profils. 

Pour la validation, une mise en exercice d’un essai clinique simulé concernant le dispositif 

est réalisée. Le drain est implanté sur un cadavre par une équipe de bloc opératoire non formée 

et étrangère à la conception et à la manipulation du dispositif. Une attention doit être portée à 

tous les retours post simulation de l’équipe médicale ayant fait l’essai d’implantation du 

dispositif. 
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1.14.  Synthèse du dossier de conception : que nous manque-t-il pour le RIBS ? 

Cette première section du chapitre V, même si elle est centrée sur le dossier de 

conception du RIBS, reste très générale et règlementaire. Les évaluations pré-cliniques réalisées 

dans les chapitres II à IV n’ayant pas été réalisées selon le plan du dossier de conception, pour 

plus de lisibilité, voici un bilan sur les principaux essais pré-cliniques manquants afin de 

satisfaire aux exigences essentielles. Les 3 axes suivants n’ont pas pu être complètement 

investigués : 

La fonction « Ne pas perturber le fonctionnement normal du système biliaire » du cahier 

des charges (§1.4) n’a pas été évaluée complètement. En effet, nous n’avons pas pu implanter 

le RIBS in vivo dans la voie biliaire. Une étude in vivo chez l’animal serait nécessaire pour 

évaluer le maintien du fonctionnement normal du système biliaire après implantation. 

Concernant les tests de biocompatibilité (§1.11), nous n’avons réalisé que l’évaluation 

de la cytotoxicité. Tous les autres essais biologiques mentionnés dans le tableau V-4 sont à 

réaliser en respectant les exigences des normes correspondantes.  

À propos de la stérilisation (§1.12), la dose stérilisante et la dose maximale acceptable 

doivent encore être déterminées. Concernant la dose stérilisante, une étude mesurant la charge 

biologique au sein du dispositif après stérilisation à différentes doses d’irradiation doit être 

réalisée, afin de déterminer la dose stérilisante permettant d’obtenir un niveau d’assurance de 

la stérilité du RIBS. Pour identifier la dose maximale acceptable, des tests sont normalement 

effectués sur les produits finis et emballés une fois le procédé de production validé. Ces tests 

doivent vérifier que les performances du produit restent conformes aux spécifications. 
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  INDUSTRIALISATION 

La transposition d’échelle de la conception en laboratoire à la fabrication industrielle 

présente des contraintes à anticiper avant un développement industriel du copolymère. Le 

procédé de fabrication doit être reproductible pour permettre son industrialisation, sans 

altération des propriétés du dispositif, tout en respectant les normes et textes règlementaires. 

Nous présentons dans cette partie les éléments importants pour l’industrialisation du produit de 

la conception au conditionnement final. 

 

2.1.  Réalisation du produit 

En aval de la conception, il s'agit d'identifier et sélectionner les différents fournisseurs 

et prestataires présentant les compétences nécessaires pour contribuer à l'élaboration et au suivi 

du produit dans le respect des normes et règlementations applicables. 

Les différentes étapes de réalisation sont : synthèse à partir des matières premières, mise 

en forme, emballage primaire, emballage secondaire, étiquetage, stérilisation, et contrôle final.  

Les différentes étapes peuvent être sous traitées. La société de fabrication devra être qualifiée 

dans le médical, certifiée ISO 13485 et posséder une salle blanche validée pour la production 

propre en sortie de chaine. L’usine de production doit être certifiée GMP (Good Manufacturing 

Practices), qui permet de garantir la fabrication et la livraison selon les règles HACCP (Hazard 

Analysis Critical Control Point). Il s’agit de règles de bonnes conduites qui reposent sur 7 

principes et qui suivent un ordre précis de 12 étapes d’analyses. Ces principes et étapes se 

focalisent sur la réduction au maximum des risques (biologiques, chimiques et physiques, virus, 

bactéries, pesticides, additifs, emballage…). Concernant la stérilisation, les exigences 

règlementaires et certifications sont régies par les normes ISO 13485:2012, ISO 9001 et ISO 

11137-1. 

Chaque fournisseur/sous-traitant, quel qu’en soit sa nature (de service, de matières 

premières, etc.), doit être soumis à une évaluation par le service Qualité-fournisseurs de 

l’entreprise gérant la conception. Cette évaluation repose sur plusieurs critères valables en 

amont et en aval de leur sélection. Les critères d’évaluation dits « pré-sélectifs » permettent, 

sur la base du cahier des charges correspondant à l’appel d’offre en cours, d’évaluer les 

différents fournisseurs y ayant répondu. Les critères d’évaluation dits « post-sélectifs » sont 

régulièrement estimés dès lors qu’un fournisseur est sélectionné et qu’un contrat entre les deux 

parties est entré en vigueur.  
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2.2.  Cahier des charges technique et dessins industriels du dispositif 

Lors de la demande auprès du prestataire usineur les exigences de géométrie et matériau 

devront être formulées par un cahier des charges techniques sans ambiguïté, donnant les 

tolérances de fabrications acceptables, sur un dessin industriel du ou des pièces demandées. Le 

dispositif médical est un drain tubulaire de dimension 150 millimètres (mm) de longueur avec 

un diamètre dispensé en trois tailles exprimées en Charrière (CH) : CH8, CH10 et CH12. 

L’unité CH correspond au calibre extérieur, et équivaut à 1/3 mm. L’épaisseur du drain est fixée 

à 0,5 mm. Ces dimensions sont basées sur la taille habituelle des voies biliaires et sur les retours 

d’expérience des drains non résorbables déjà existants. 

 

2.3.  Synthèse industrielle 

La transposition d’échelle d’une synthèse par polymérisation en masse présente des 

contraintes à anticiper avant un développement industriel du copolymère. Le procédé de 

polymérisation en masse à l’échelle industrielle est différent du procédé utilisé à l’échelle 

laboratoire.  

A l’échelle industrielle, la synthèse est réalisée dans des cuves métalliques et non dans 

des ballons de polymérisation. La modification du procédé de synthèse peut donc avoir un 

impact sur les propriétés physico-chimiques du copolymère synthétisé. De plus, il est nécessaire 

de travailler avec des matières premières de grade pharmaceutique, en respectant les limites 

autorisées par la pharmacopée européenne. Les catalyseurs métalliques sont autorisés par la 

pharmacopée européenne jusqu’à un seuil limite. Par exemple, selon la dose journalière 

administrée, seule une quantité inférieure à 200 ppm d’octanoate d’étain est autorisée par la 

pharmacopée européenne. Dans le cas d’une purification du copolymère, l’utilisation de 

solvants est également hautement réglementée. Le taux de conversion de la synthèse doit 

également être maximal. A grande échelle, un faible taux de conversion entraîne le recours à 

une distillation sous vide pour éliminer les monomères résiduels n’ayant pas réagi.  

Le coût d’une synthèse par polymérisation par ouverture de cycle et la modification 

chimique de la PCL commerciale pour obtenir la PCL-TIB sont également à prendre en compte 

dans la mise au point des conditions d’extrapolation de la synthèse. Le temps de polymérisation, 

le recours à une étape de purification du copolymère et la modification chimique de la PCL sont 

trois facteurs entraînant une hausse des coûts de production.  
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2.4.   Mise en forme industrielle, le moulage par injection 

Sur le même principe que pour la synthèse du polymère, la technique de mise en forme 

doit être transposée de l’échelle du laboratoire à l’échelle industrielle. Elle doit être 

reproductible et permettre une production en grand nombre. L’Annexe I-5 détaille les 

différentes techniques de mises en forme des copolymères qui ont été envisagées pour notre 

dispositif. C’est finalement la technique de moulage par injection qui a été sélectionné pour 

l’industrialisation du dispositif. Ce procédé consiste à injecter un matériau thermoplastique 

dans un moule afin que celui-ci prenne la forme du moule après refroidissement. Les détails 

techniques de ce procédé sont également présentés dans l’Annexe I-5. 

 

2.5.  Conditionnement/étiquetage/emballage 

2.5.1.  Carte d’implant 

Selon le règlement (UE) 2017/745 article 18, une carte d'implant est à fournir au patient, 

avec les informations suivantes :  

-‐   Les informations permettant l'identification du dispositif 

-‐   Les mises en garde, précautions ou mesures à prendre à l'égard des interférences 

réciproques avec des sources ou conditions d'environnement extérieures 

-‐   Toute information sur la durée de vie prévue du DM et le suivi nécessaire  

 

2.5.2.  Système d’emballage 

Le système d'emballage doit être conçu de façon à réduire le plus possible les risques pour 

la santé vis-à-vis de l'utilisateur et du patient. Il doit assurer une protection physique et 

maintenir l’intégrité du système de barrière stérile, et ce même dans les conditions les plus 

défavorables. 

 

2.5.3.  Exigences sur le conditionnement et l’étiquetage 

La société de production doit répondre à chaque exigence de la norme ISO 11607 sur le 

conditionnement et l’étiquetage, en mentionnant les rapports d’essais correspondants.  
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L’étiquette apposée sur le dispositif doit contenir les informations nécessaires pour 

que celui-ci puisse être identifié, utilisé correctement et en toute sécurité, en tenant compte de 

la formation et des connaissances des utilisateurs potentiels. 

Selon le règlement (UE) 2017/745 article 20 : Le marquage CE est apposé de façon 

visible, lisible et indélébile sur le dispositif ou sur le conditionnement qui en garantit la stérilité.  

 
 
 
 

  DOSSIER TECHNIQUE EN VUE DU MARQUAGE CE 

 

Le dossier technique est constitué par le fabriquant et permet de démontrer la conformité 

du DM aux exigences essentielles. Ce dossier n’est pas à la disposition du client mais peut l’être 

sur demande des autorités de contrôle. Il permettra ensuite le marquage CE. 

Nous proposons dans cette section un plan complet de la documentation technique du 

DM, (en reprenant volontairement certains éléments déjà cités auparavant) :  

-   Informations relatives au fabricant et déclaration d’engagement 

-   Check list »	  des exigences essentielles 

-   Liste des normes applicables 

-   Notice d'utilisation et projet d'étiquetage 

-   Gestion des risques 

-   Dossier de fabrication  

-   Évaluation préclinique 

-   Evaluation clinique 

-   Suivi post-commercialisation 

 

3.1.   Informations relatives au fabricant et déclaration d’engagement 

Le fabriquant doit répondre aux exigences des normes internationales en termes de 

management de la qualité pour la conception, fabrication et commercialisation du dispositif 

médical. Ces certifications sont attribuées par l’organisme notifié français, le LNE/G-MED. 
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La documentation technique doit présenter en préambule le nom et l’adresse du 

responsable de la mise sur le marché, ainsi que les déclarations suivantes : 

-   Conformité aux exigences essentielles de la directive, 

-   Véracité du contenu du dossier et des certifications, 

-   Matériovigilance, 

-   Mise à jour du dossier, 

-   Exclusivité de la demande (déclaration écrite). 

 

3.2.   « Check list »	  des exigences essentielles 

Une fois la documentation technique complète et à la veille de la demande de marquage 

CE ou de l'auto-certification, le fabricant doit remplir la check-list des exigences essentielles 

correspondant à l'annexe I de la Directive 2006/42/CEE. En face de chaque exigence définie 

par la directive, le fabricant mentionne le ou les mode(s) de preuve qui y réponde(nt). 

 

3.3.   Liste des normes applicables 

Au démarrage et tout au long du développement d'un nouveau DM, le fabricant doit tenir à jour 

la liste des normes applicables au projet (Annexe V-2)  

 

3.4.  Notice d'utilisation et projet d'étiquetage 

Le dossier technique doit comporter un exemplaire du projet d'étiquetage, et la notice 

d'utilisation. (cf § 2.5). 

 

3.5.  Gestion des risques 

Conformément au règlement (UE) 2017/745, une gestion de risques doit être conduite et 

mise à jour par le fabricant pour chaque produit. La maitrise des risques constitue un élément 

incontournable tout au long du cycle de vie du DM. (cf § 1.5). 

L’étude de l’aptitude à l’utilisation et avec l’analyse des risques qui en découlent (cf § 1.12) 

est aussi à spécifier dans le dossier technique. 
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3.6.  Dossier de fabrication  

Le dossier de fabrication comprend différentes rubriques : 

-   Description et composition du DM. 

-   Description des étapes de fabrication, validations associées (stérilisation, etc.). 

-   Spécifications et contrôles des matières premières, de l'emballage et du produit fini. 

-   Études de stabilité réalisée sur le DM permettant de conclure à une durée de 

péremption du produit. 

Le dossier de fabrication doit être conforme aux instructions de fabrication, de contrôle, au 

dossier de lot, etc. 

 

3.7.  Évaluation pré-clinique 

Les exigences essentielles imposent au fabricant une évaluation préclinique de conformité du 

DM (cf § 1.9), avec une caractérisation physico chimique (cf chapitres II et IV) et des tests 

biologiques de biocompatibilité (cf § 1.10). L’Annexe V-3 est un récapitulatif de tous les tests 

pré-cliniques.  

 

3.8.   Evaluation clinique 

3.8.1.  Description 

L’évaluation clinique du dispositif médical est réalisée après analyse des données des 

études précliniques ayant démontrés une totale biocompabilité et une totale conformité aux 

exigences applicables.  Conformément à l’article 61 et à l’annexe XIV du Règlement Européen 

2017/745, le fabriquant doit réaliser une évaluation clinique afin de déterminer dans les 

conditions normales d’utilisation : 

-‐‑   Le dispositif est conçu, fabriqué et conditionné comme spécifié ; 

-‐‑   Les performances cliniques du dispositif sont conformes à celles assignées ; 

-‐‑   Etablir et vérifier les bénéfices cliniques du dispositif tel que spécifiés ; 

-‐‑   La sécurité d’utilisation du dispositif ; 

-‐‑   Les éventuels effets secondaires indésirables, et déterminer s’ils constituent un risque 

au regard des performances assignées. 

À noter que l’évaluation clinique doit être anticipée pour accéder au marché européen d’une 

part, et pour l’obtention du remboursement par l’Assurance maladie d’autre part. 
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Classiquement, deux types d'études sont envisageables (Figure V-4) :  

-‐‑   Études de faisabilité : réalisés immédiatement après la phase préclinique. Il s'agit 

d'essais prospectifs non comparatifs pour répondre aux questions portant sur la sélection 

des patients, la mise au point de la technique, l'efficacité clinique et mettre en évidence 

des risques éventuels. 

-‐‑   Études pour la démonstration du bénéfice clinique : le plus souvent sous la forme 

d'études randomisées et contrôlées, préférablement multicentriques (pour faciliter le 

recrutement). Le groupe témoin correspondra au traitement de référence selon les 

données de littérature. 

 

 

Figure V-4 : Etapes clés du développement clinique du dispositif médical selon la Haute 
Autorité de Santé 

 

3.8.2.  Voie bibliographique 

La revue de la littérature est la 1ère étape pour établir si la comparaison à un DM existant 

peut être justifiée ou si un essai clinique doit être envisagé. La revue de la littérature permet de 

justifier la décision de ne pas conduire un essai clinique. Dans notre cas, l'investigation clinique 

est obligatoire puisque qu’il s’agit d’un DM innovant qui n’a jamais été testé chez l’homme, et 

puisqu’il s’agit classe III. 
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3.8.3.  Règlementation  

Le fabricant doit préciser et justifier le niveau de preuve clinique nécessaire pour 

démontrer la conformité aux exigences générale pertinentes en matière de sécurité et de 

performances du dispositif médical d’intérêt. A cet effet, il planifie, réalise et documente 

l’évaluation clinique réalisée. Cette dernière s’inscrit dans la démarche d’obtention du 

marquage CE du dispositif, en vue de sa mise sur le marché. Les investigations cliniques sont 

conçues et conduites de manière à garantir la protection des droits, la sécurité, la dignité et le 

bien-être des personnes y participant. Un examen éthique est réalisé conformément au droit 

national.  

Le consentement éclairé doit être écrit, daté et signé par la personne qui effectue 

l’entretien et le participant à l’essai clinique. Le participant doit comprendre : 

-‐‑   La nature, l’objectif, les avantages et les risques de l’investigation clinique ; 

-‐‑   Ses droits concernant sa protection et son droit de refuser ou de se retirer à tout moment 

sans encourir de préjudice et sans devoir se justifier ; 

-‐‑   Les conditions dans lesquelles l’investigation clinique à lieu ainsi que sa durée ; 

-‐‑   Le rapport d’investigation clinique et un résumé seront mis à disposition dans le système 

électronique relatif aux investigations cliniques. 

 

3.8.4.  Démarches préalables au commencement de la recherche 

Préalablement à la mise en place d’une recherche biomédicale portant sur un DM, le 

demandeur doit enregistrer l’essai clinique à l’ANSM par voie électronique. L’évaluation 

clinique du dispositif est inscrite dans le système électronique relatif aux investigations 

cliniques, selon l’article 73 du Règlement Européen 2017/745. Ce numéro d’identification 

permet d’échanger les informations relatives à l’étude clinique entre les Etats membres selon 

les articles 70 et 76. Ce numéro permet notamment la notification d’évènement indésirables 

graves et de défectuosités du dispositif. Les informations accessibles dans le système 

électronique ne peuvent être consultées que par les Etats membres et la Commission s’il est 

justifié d’en préserver la confidentialité du grand public (protection des données à caractère 

personnel, protection d’informations confidentielles de nature commerciale…).   
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Le promoteur peut ensuite préparer son dossier de soumission aux différentes instances. Les 

obligations du promoteur avant de débuter une recherche biomédicale en France sont les 

suivantes :  

-‐‑   Autorisation de l’ANSM 

-‐‑   Avis favorable du Comité de protection des Personnes (CPP) 

-‐‑   Information des établissements dans lesquels se déroulent la recherche 

-‐‑   Déclaration auprès du conseil national ou départemental de l’ordre des médecins 

-‐‑   Conformité à la méthodologie de référence MR001 (CNIL) 

-‐‑   Obtention de l’assurance 

 

3.8.5.  Mise à jour des données 

Conformément aux textes règlementaires, l’évaluation clinique est un processus actif 

dans le cycle de vie du dispositif médical. À ce titre, il est réalisé annuellement des suivis 

cliniques post marché afin de réunir les données cliniques basée sur l’utilisation du dispositif 

médical marqué CE. L’objectif étant de confirmer la performance clinique et la sécurité à 

travers la durée de vie attendue du dispositif médical, l’acceptabilité des risques identifiés et de 

détecter les risques émergeants sur la base d’éléments factuels, grâce à la maîtrise de la 

matériovigilance. 

 

3.8.6.  Documents transmis au LNE/G-MED : 

Les documents suivants sont transmis au LNE/G-MED pour évaluation : 

-‐‑   Plan d’évaluation clinique ; 

-‐‑   Rapport d’évaluation clinique ; 

-‐‑   Toutes les données utilisées pour démontrer l’évaluation clinique ; 

-‐‑   Statut règlementaire en cours de validité ; 

-‐‑   Les qualifications des évaluateurs. 
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3.9.  Suivi post-commercialisation 

L'évaluation clinique est un élément important des exigences essentielles et elle s'établit 

en phase de pré-lancement. La directive 2007/47/CE oblige également le fabricant à mettre en 

place un système de surveillance du marché après le lancement du DM. En effet, des 

événements peu fréquents ou des dommages peuvent apparaitre lors de l'utilisation du DM à 

grande échelle, alors qu'une étude clinique est réalisée sur un petit nombre de malades. 

Différents moyens sont à la disposition du fabricant afin de collecter des informations pour 

vérifier que son DM présente toujours un rapport bénéfice-risque favorable : 

-   Retour de matériovigilance, 

-   Retour des réclamations qualité, 

-   Sondages des clients, 

-   Enquête des patients et utilisateurs, 

-   Revue de la littérature, 

-   Suivi clinique de post-lancement au travers de la prolongation du suivi des patients 

inclus dans l'étude clinique ou d'une étude observationnelle après le lancement., etc. 

L'organisme notifié est censé contrôler à l'occasion des audits de suivi du système de 

gestion de la qualité et de la conformité, l'établissement par le fabricant de procédures adéquates 

afin d'assurer cette exigence. Le suivi clinique post-commercialisation n'est pas obligatoire pour 

les dispositifs dont la performance clinique à long terme et la sécurité ont déjà été identifiés lors 

d'une utilisation précédente du dispositif. L'organisme notifié doit approuver la stratégie prise 

par le fabricant. 
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  APRÈS LE MARQUAGE CE 

 

Après le marquage CE, et avant la mise sur le marché, la mise en place d’un système de 

matériovigilance est obligatoire. Car même si le DM présente toutes les caractéristiques 

règlementaires ayant permis le marquage CE, son utilisation en pratique courante peut révéler 

des dysfonctionnements rares. Afin que les Autorités Compétentes puissent remplir leur rôle de 

contrôle du marché, une déclaration à l’ANSM est obligatoire avant la mise sur le marché. 

 

4.1.  Mise en place d’un système de Matériovigilance 

4.1.1.  Signalement d’un incident 

Le fabriquant se doit de traiter tout incident signalé au travers d’une réclamation ou 

autre formalisation par les utilisateurs, les autorités compétentes, les distributeurs ou les 

responsables commerciaux. Les incidents détectés par les fournisseurs ainsi que les non-

conformités détectées en interne, qui peuvent avoir un impact sur les DM sont reportés au 

fabriquant pour évaluation.  

Le signalement est renseigné et communiqué à l’Agence Nationale de Sécurité du 

Médicament et des produits de santé (ANSM), à l’autorité compétente du ou des pays de 

l’occurrence de l’incident, ainsi qu’à l’organisme notifié. 

 

4.1.2.  Incident à reporter 

Un incident doit remplir simultanément les trois critères ci-dessous pour être reporté : 

A.   Un événement anormal est relevé (dégradation de la performance…) ; 

B.   Le fabricant du dispositif médical peut être mis en cause ; 

C.   Un incident ou un risque d’incident grave mettant en cause un dispositif, ayant entrainé 

ou susceptible d’entrainer la mort ou la dégradation grave de l’état de santé d’un patient, 

d’un utilisateur ou d’un tiers.  
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4.1.3.  Les délais 

Les délais applicables pour la déclaration initiale d’un incident pour tous les cas sont : 

-‐‑   IMMEDIATEMENT (sans retard injustifié) mais au plus tard 2 jours calendaire après 

la prise de conscience de la menace, si menace sérieuse pour la santé publique. 

-‐‑   IMMEDIATEMENT (sans retard injustifié) après que le fabricant ait établi un lien entre 

le dispositif et l’évènement, mais au plus tard 10 jours calendaires écoulés après la date 

de prise de conscience de l’évènement, pour les incidents ayant causés un décès ou une 

détérioration sérieuse imprévue de l’état de santé. 

-‐‑   IMMEDIATEMENT (sans retard injustifié) après que le fabricant ait établi un lien entre 

le dispositif et l’évènement, mais au plus tard 30 jours calendaire écoulés après la date 

de prise de conscience de l’évènement pour les autres cas.  

 

4.1.4.   Gestion du risque produit 

Une évaluation de l’impact de l’incident détecté doit être fait pour déterminer si des 

mises à jour doivent être faites sur l’analyse de risque du dispositif médical. Tout évènement 

faisant suite à une utilisation potentiellement incorrecte du dispositif médical doit être évaluée 

par le fabricant par une analyse du risque menant à des actions préventives et correctives.  

 

4.2.  Déclaration préalable de mise sur le marché 

Afin que les Autorités Compétentes puissent remplir leur rôle de contrôle du marché, il 

est demandé aux fabricants de DM de les informer de la mise sur le marché sur le territoire 

français médicaux concernés. Pour un DM implantable classe III, il est nécessaire de faire une 

déclaration du DM concerné à l’ANSM lors de la 1ère mise en service sur le marché français. 

Le déclarant peut être le fabricant, le mandataire ou le distributeur responsable. 
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CONCLUSION DU CHAPITRE V 

Nous avons développé dans ce chapitre tous les éléments requis en vue d’une 

valorisation industrielle de notre dispositif, pour in fine l’utilisation chez l’homme.  

Le dossier de conception permet de faire la synthèse de tous les éléments démontrant la 

conformité des résultats de la conception et du développement par rapport aux exigences 

initiales et règlementaires. Certains essais pré-cliniques n’ont pas pu être accomplis dans cette 

thèse, et seront à réaliser ultérieurement. Une étude in vivo chez l’animal avec implantation du 

RIBS dans les voies biliaires sera nécessaire pour évaluer le maintien du fonctionnement normal 

du système biliaire après implantation. Hormis les essais de cytotoxicité, les essais biologiques 

permettant de tester la biocompatibilité restent à réaliser. Enfin la dose stérilisante et la dose 

maximale acceptable d’irradiation est à évaluer. 

L’étape de valorisation industrielle impose ensuite toujours dans un cadre règlementaire 

de transposer la fabrication de l’échelle du laboratoire de recherche à l’échelle industrielle.  

Le dossier technique du DM pourra être ensuite constitué à partir de tous ces éléments, 

en vue du marquage CE, prérequis essentiel pour la mise sur le marché du dispositif. Ces 2 

derniers aspects nécessitent soit le soutien d’un industriel, soit la création d’une entreprise 

startup afin de pouvoir de fabriquer le RIBS et envisager des essais cliniques chez l’homme 

avec un dispositif non marqué CE. L’objectif étant de constituer le dossier technique afin de 

demander le marquage CE.  

Nous n’avons pas développé les aspects marketing de notre dispositif. Le dossier 

marketing doit être réalisé par l’entreprise en charge du développement du dispositif, en 

parallèle au dossier de conception, puisqu’il va lui permettre de valider une « stratégie 

marketing » avec stratégie d’implantation sur le marché du dispositif médical dans le domaine 

de la transplantation hépatique. Le dossier marketing comprend une étude de marché avec une 

analyse de faisabilité. Le diagnostic ainsi établi permet de vérifier la cohérence du projet avec 

les moyens de l’industriel notamment d’un point de vue technologique, économique, juridique, 

organisationnelle et commercial. Une budgétisation (conception, production, marketing) est 

ensuite réalisée afin de déterminer la viabilité économique et organisationnelle du projet. La 

dernière étape du dossier marketing est la constitution du dossier de remboursement, étape 

essentielle pour la stratégie de vente vis à vis des centres hospitaliers acheteurs. En cas de 

demande de prise en charge par l’assurance maladie, les DM sont soumis à des évaluations 

complémentaires à celles relatives au marquage CE, prérequis indispensable, qui dépendent de 

procédures d’inscription et de tarification variées. 
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CONCLUSION GÉNÉRALE ET PERSPECTIVES 

 

 

CONCLUSION GENERALE 

 

Les complications biliaires sont considérées comme le véritable « talon d’Achille » de 

la TH. Elles exposent le patient à une morbi-mortalité importante. Le bénéfice de l’implantation 

d’un drain biliaire interne (IBS) lors de la réalisation de l’anastomose biliaire a été récemment 

démontré afin de réduire les complications après TH. Le drain IBS en silicone utilisé en pratique 

clinique nécessite une procédure d’ablation endoscopique, intervention qui n’est pas dénuée de 

complications. L’implantation peropératoire d’un IBS biorésorbable (RIBS) permettrait 

d’éviter ces inconvénients tout en sécurisant l’anastomose biliaire au même rôle que l’IBS. De 

plus, chez des patients transplantés avec des délais de cicatrisation retardés, la bioprothèse 

polymère pourrait également favoriser la régénération tissulaire en servant de support et en 

interagissant avec l’épithélium biliaire. 

L’objectif de notre travail de thèse était de développer un prototype de prothèse biliaire 

résorbable (RIBS) répondant aux objectifs très strictes liés à l’implantation et au suivi en TH. 

Pour parvenir à ce résultat, il y avait toutefois de nombreux paramètres à contrôler et un cahier 

des charges à respecter.  

Dans un premier temps, nous avons étudié les propriétés mécaniques et physico-

chimiques du RIBS PLA50-b-PEG-b-PLA50 au cours de la dégradation in vitro pour 

l’application biliaire. Aucune influence du pH en termes de cinétique de dégradation n’a été 

mise en évidence. Les éléments suivants du cahier des charges ont été validés par cette étude : 

une dégradation complète en 6 mois sans macro-particules, une imperméabilité pendant 

minimum 4 semaines, une conservation des caractéristiques mécaniques pendant 8 semaines.  

Dans un deuxième temps, à partir d’une étude histomorphologique, nous avons décrit les 

propriétés mécaniques de la voie biliaire principale chez l’homme, avec la mise en évidence de 

propriétés d’anisotropie ainsi qu’un comportement viscoélastique. Cela nous permettra à 

l’avenir de reproduire le comportement mécanique à l’aide d’une modélisation numérique. 

Nous avons également mis en évidence l’impact de la congélation et de la formolisation sur les 
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propriétés mécaniques, avec une perte des propriétés liée aux procédés de conservation serait 

due à une altération de la microarchitecture tissulaire.  

Dans un troisième temps, nous avons évalué la faisabilité de l’implantation du RIBS chez 

l’homme. L’étude de la dégradation in vitro et in vivo a permis de caractériser le comportement 

mécanique, radiologique et histologique du biomatériau sélectionné pour l’étude (PCL-

TIB11/PLA50-b-PEG-b-PLA50). Le PCL-TIB11 comme additif radio-opaque n’impacte pas les 

propriétés du matériau. Il reste stable au cours du temps, ce qui permet une excellente 

visualisation scannographique tout au long de la dégradation. Les analyses histologiques 

confirment une dégradation compatible avec l’implantation humaine, sans inflammation ni 

fibrose trop importante.  Les tests mécaniques prouvent le maintien des propriétés mécaniques 

pendant au moins 8 semaines, ce qui coïncide avec la durée requise par l’application. Et pour 

finir, l’évaluation ex vivo de l’implantabilité chez l’homme et l’imagerie post implantation ont 

démontré la faisabilité de l’utilisation du RIBS chez l’homme pour la transplantation hépatique.  

Enfin, en vue d’une valorisation industrielle, nous avons étudié la réglementation 

applicable au développement du RIBS comme dispositif médical implantable, le dossier de 

conception et le dossier technique nécessaire pour le marquage CE. Pour finaliser le dossier de 

conception avant d’envisager les essais cliniques, 3 éléments de l’évaluation préclinique sont 

manquants.  Une étude in vivo chez l’animal avec implantation du RIBS dans les voies biliaires 

sera nécessaire pour évaluer le maintien du fonctionnement normal du système biliaire après 

implantation. Hormis les essais de cytotoxicité, les essais biologiques permettant de tester la 

biocompatibilité restent à réaliser. Enfin la dose stérilisante et la dose maximale acceptable 

d’irradiation est à évaluer. 
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PERSPECTIVES 

À ce stade, la poursuite du développement du RIBS nécessite le soutien d’un industriel ou la 

création d’une entreprise startup afin de pouvoir de fabriquer le RIBS et envisager des essais 

cliniques chez l’homme avec un dispositif non marqué CE. Le nombre de transplantations 

hépatiques peut paraître faible pour pousser un industriel à miser sur le marché du RIBS, en 

particulier dans le contexte actuel. En effet, l’entreprise Abbott Vascular qui fabriquait des 

stents vasculaires résorbables pour usage clinique a annoncé en septembre 2017 qu’elle mettait 

fin aux ventes commerciales de ces dispositifs à cause de faibles ventes. Le domaine 

endovasculaire était pourtant en avance dans le domaine avec l’utilisation de ce genre de DM 

en pratique clinique depuis quelques années, avec un marché théorique assez conséquent en 

termes d’indications. Même si la recherche dans ce domaine pour les applications digestives 

n’est pas aussi avancée, elle ne doit pas s’arrêter à ce stade pour autant. Les indications 

d’utilisation de ce genre de dispositifs peuvent et doivent être élargies. Pour le système biliaire, 

les stents biliaires résorbables auto-expansibles peuvent être utilisés pour traiter en endoscopie 

les sténoses biliaires bénignes. Avec le développement de l’ingénierie tissulaire, le RIBS 

pourrait être utilisé comme matrice pour réparer les voies biliaires dans certaines indications, 

les plaies ou les nécroses de la voie biliaire, les sténoses ischémiques, ou même les atrésies des 

voies biliaires chez les enfants. En chirurgie pancréatique également un dispositif semblable au 

RIBS pourrait être utile. En effet après certaines chirurgies nécessitant une résection 

pancréatique avec reconstruction pancréatico-digestive, la fistule pancréatique post-opératoire 

est redoutée car responsable de morbi-mortalité. Un drain résorbable pourrait être implanté en 

peropératoire pour sécuriser l’anastomose pancréatique. Il existe d’ailleurs des recherches dans 

le domaine [287,303]. Après avoir évoqué toutes ces indications potentielles, on peut espérer 

que le RIBS (ou dispositif équivalent) a un avenir dans l’arsenal thérapeutique des pathologies 

biliaires ou digestives.  
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Annexe I-1 : Internal biliary stenting in liver transplantation 
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Annexe I-2 : Facteurs de risque des complications biliaires 

 

Facteurs de risque documentés de complications biliaires en transplantation hépatique, basé 
sur des séries individuelles. 

 

Facteur de risque Versus Analysé 
pour 

Nombre 
de cas 
(n) 

Analyse 
univariée 
(P-value) 

Analyse 
multivariée 
(P-value) 

Ref. 

Facteur receveur       

Bilirubinémie préop, 19,3 mg/dl 
(0,94-72,5) 

6,2 (0,23-56,8) les deux 241 0,003 <0,05 [66] 

Score de MELD élevé, >35 <35 les deux 41 0,004 0,032 [61] 

       

Facteur greffon       

Donneur femme Donneur 
homme 

sténose 531 0,02 0,01 [14] 

Stéatose >25% stéatose < 25% les deux 117  0,002 [70] 

Age du greffon >50 <50 sténose 130 0,003 0,003 [82] 

Diamètre du choledoque <5mm >5mm sténose 283 0,003 0,002 [84] 

       

Facteur chirurgical       

anastomose CC anastomose CJ les deux 502 0,008 0,008 [74] 

Attelle sur anastomose ; Avec sans les deux 241 0,02 <0,05 [66] 

Attelle sur anastomose ; Sans avec Sténose 256 0,03 0,04 [13] 

Durée d'ischémie froide  Sténose 283 <0,001 0,001 [84] 

       

Facteur post-opératoire       

Atcd de fistule ; Oui Non Sténose 256 0,0001 0,001 [13] 

Atcd de fistule ; Oui Non Sténose 531 0,006 0,001 [14] 

Atcd de fistule ; Oui Non Sténose 80 0,0001 0,001 [304] 

Atcd de fistule ; Oui Non Sténose 156 0,006 0,01 [305] 

Atcd de fistule ; Oui Non Sténose 239  0,002 [82] 

Atcd de fistule ; Oui Non Sténose 130 0,002 0,002 [77] 

Atcd de fistule ; Oui Non Sténose 283 <0,001 0,001 [82] 

Rejet chronique sans rejet les deux 502 0,0006 0,001 [74] 

Thrombose artère hépatique ; Oui Non sténose 239  0,002 [77] 

Thrombose artère hépatique ; Oui Non les deux 321 <0,01  [40] 

Infection CMV, Oui Non les deux 321 <0,01  [40] 

 



ANNEXE I-3 : ÉTUDES COMPARATIVES AVEC ET SANS DRAIN EN T  

 216 

Annexe I-3 : Études comparatives avec et sans drain en T  

 

 

Études comparant les complications biliaires en transplantation hépatique après reconstruction 

cholédochocholédocienne avec et sans drain en T. 

 

 Sténose biliaire Fistule biliaire Complications biliaires / Total 

Avec Sans p Avec Sans p Avec Sans p 

Contre 

Scatton*[99] 3/90 (3%) 6/90 (7%) ns 9/90 (10%) 2/90 (10%) ns 30/90 (33%) 14/90 (15%) <0.01 

Amador*[100
] 

1/53 (2%) 3/54 (6%) ns 20/53 
(38%) 

3/54 (6%) ns 32/53 (60%) 6/54 (11%) <0.01 

Randall [94] 8/59 (14%) 7/51 (14%) ns 5/59 (8%) 0 <0.01 13/59 (22%) 7/51 (14%) 0.01 

Wojcicki [11] 3/35 (9%) 2/49 (2%) ns 6/35 (17%) 2/49 (4%) ns 11/35 (31%) 4/49 (8%) 0.01 

Li [95] 5/33 (15%) 4/51 (8%) ns 4/33 (12%) 1/51 (2%) ns 10/33 (30%) 6/51 (12%) 0.04 

Shimoda [96] 5/76 (7%) 6/71 (8%) ns 4/76 (5%) 5/71 (7%) ns 25/76 (33%) 11/71 (15%) 0.01 

Rouch [93] 1/22 (5%) 1/35 (3%) ns 1/22 (5%) 4/35 (11%) ns 6/22 (27%) 2/35 (6%)  

Résultats équivoques 

Vougas* [67] 2/30 (7%) 6/30 (20%) ns 1/30 (3%) 0 ns 5/30 (10%) 6/30 (20%) ns 

Kusano [91] 16/63 
(25%) 

7/52 (13%) ns 8/63 (14%) 4/52 (8%) ns 24/63 (38%) 11/52 (21%) ns 

 

En faveur 

Lopez* [101] 2/95 (2%) 13 (14%) <0.01 4/95 (4%) 3/92 (3%) ns 24/95 (26%) 18/92 
(19,6%) 

ns 

Nuno* [102] 1/50 (2%) 6/48 (13%) ns 3/50 (6%) 8/48 (17%) ns 5/50 (10%) 16/48 (33%) 0.01 

Weiss* [103] 7/99 (7%) 8/95 (8%) ns 5/99 (5%) 9/95 (9%) ns 27/99 (27%) 50/95 (53%) <0.01 

Rabkin [17] 7/124 (6%) 10/44 
(23%) 

<0.05 36/124 
(29%) 

1/44 (2%) ns 43/124 
(35%) 

11/44 (25%) ns 

Rolles [92] 0 10/90 
(11%) 

 4/16 (25%) 10/90 
(11%) 

ns 4/16 (25%) 20/90 (22%) ns 

Girard [51] 5/53 (9%) 67/174 
(39%) 

0.05 1/53 (2%) 52/174 
(30%) 

<0.01 - - - 

* Étude prospective randomisée 

En grisé : les résultats statistiquement significatifs (p<0,05) 

 

 



ANNEXE I-4 : ÉTUDES COMPARATIVES IBS  

 217 

Annexe I-4 : Études comparatives IBS 

 

 

Études comparant les complications biliaires en transplantation hépatique après reconstruction 
cholédochocholédocienne avec drain biliaire interne (IBS) et sans drain biliaire interne (sans 
IBS). 

 

 

 Sténose biliaire Fistule biliaire  Complications biliaires / Total 

IBS Sans IBS p IBS Sans drain p IBS Sans IBS p 

Contre          

   Bawa* 

[104] 

1/18 (6%) 0 ns 2/18 (11%) 0 ns 9/18 (50%) 1/19 (5%) 0.01 

   Mathur 
[107] 

46/221 
(21%) 

44/292 
(15%) 

ns 40/221 
(18%) 

70/292 
(24%) 

ns 102/221 
(46%) 

128/292 
(44%) 

ns 

En faveur          

   Barkun 
[20] 

- - - - - - 1/21 (5%) 9/30 (30%) 0.02 

   Girard 
[22] 

8/67 (12%) 38/108 
(33%) 

0.02 4/67 (6%) 19/108 
(18%) 

0.04 12/67 (18%) 49/108 
(45%) 

<0.01 

* Étude prospective randomisée 

En grisé : les résultats statistiquement significatifs 

 

 

Étude comparant les complications biliaires en transplantation hépatique après reconstruction 
cholédochocholédocienne avec drain biliaire interne (IBS) ou drain en T. 

 

 

 Sténose biliaire Fistule biliaire Complications biliaires / Total 

IBS Drain en 
T 

p IBS Drain en 
T 

p IBS Drain en T p 

En faveur          

   Johnson 
[62] 

5/66 
(8%) 

2/18 
(11%) 

ns 6/66 
(9%) 

4/18 
(22%) 

ns 12/66 
(18%) 

9/18 (50%) 0.01 

En grisé : les résultats statistiquement significatifs 
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Annexe I-5 : Techniques de mises en forme applicables aux stents 

biliaires 

 

 

Plusieurs mises en forme des copolymères PLA-b-PEG-b-PLA ont été envisagées au 

cours de cette étude selon l’utilisation désirée. Ce paragraphe annexe a pour objectif de décrire 

succinctement les techniques de mises en forme employées ou utilisables dans le cadre de la 

création d’un RIBS, i.e. une structure tubulaire et ce de manière industrialisable. 

 

1. FILMS PAR EVAPORATION DE SOLVANT, PUIS COLLAGE 

Il s’agit de la première méthode qui nous a permis de réaliser un prototype du RIBS 

(Figure Ann-1). Les films de copolymères ont tout d’abord été préparés par évaporation de 

solvant. Pour cela, ils sont dissouts dans du solvant (1 g de polymère pour 10 mL de solvant) 

puis les solutions obtenues sont disposées dans des moules métalliques (aluminium) à fond plat 

et recouverts d’entonnoirs afin de ralentir l’évaporation du solvant et ainsi éviter l’apparition 

de bulles dans le matériau. Après une nuit d’évaporation, les films obtenus sont décollés et 

séchés sous vide (1). Une plaque rectangulaire de 45 x 1,5 mm2 était découpée à partir du film 

(2), puis enroulée autour d’une tige en Nickel-Titane de 4,6 mm de diamètre (3). Le collage 

s’effectuait avec de l’acétone appliqué sur la tranche de section, et maintien en contact des deux 

tranches pendant 30 secondes. La prothèse était ensuite retirée de la tige métallique après 

immersion dans de l’azote liquide (4). La prothèse (5) présentait les caractéristiques suivantes : 

diamètre externe de 5,6 mm, diamètre interne de 4,6 mm, et longueur de 45 mm.  

Cette technique, idéale pour réaliser les prototypes n’est pas reproductible à grande 

échelle, et donc impossible à industrialiser. Les autres techniques de mises en forme testées 

ensuite sont cencées palier ce problème. 
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Figure Ann-1 : Étapes de la mise en forme de la prothèse en réalisant des films par 

évaporation de solvant puis collage 

 

   ÉLECTROSPINNING 

L’electrospinning ou électrofilage est une technique de mise en forme devenue très 

populaire dans les domaines des biomatériaux et de l’ingénierie tissulaire, qui permet de 

produire des fibres de diamètres micrométriques voire nanométriques (typiquement d’une 

échelle de l’ordre de 50 nm à 1 µm), grâce à l’application d’un champ électrique. Le procédé 

de fabrication est représenté sur la Figure Ann-2. Le polymère solubilisé est diffusé en continu 

à partir d’une seringue chargée positivement, un collecteur métallique cylindrique en rotation 

est chargé négativement. Lorsque la solution de polymère chargée sort de la seringue, le champ 

électrique entraine une attraction de cette dernière vers le collecteur négativement chargé. Ce 

phénomène induit l’évaporation du solvant et la formation de nano-fils, qui viennent se déposer 

sur le collecteur métallique en rotation, afin de former progressivement un tube. Ce procédé à 

l’avantage de permettre la fabrication de tubes très légers et très souples. Les tubes sont 

également poreux, ce qui facilite la colonisation cellulaire. Les polymères ne sont pas tous 

compatibles avec ce procédé de mise en forme, l’electrospinning avec de la PCL permet la 

formation de tubes solides (Figure Ann-3A). En revanche, l’électrospinning du PLA50-b-PEG-
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b-PLA50 aboutissait à la formation d’une structure extrêmement souple qui ne gardait pas sa 

forme tubulaire spontanément, le PLA94 était quant à lui friable très difficilement détachable du 

collecteur métallique (Figure Ann-3B).  

Les conditions de réalisation étaient les suivantes : dilution dans un solvant mixte 

éthanol/chloroforme (30/70) avec 10% de matière de polymère, vitesse de diffusion de 10 ml/h, 

distance aiguille-collecteur 15cm, courant de 11 kVolt. 

Ce procédé n’a pas été sélectionné pour 2 raisons : les polymères sélectionnés dans 

l’étude préliminaire (PLA94 ou PLA50-b-PEG-b-PLA50) ne permettaient pas de réaliser des tubes 

par électrospinning, et les tubes formés en PCL présentaient des caractéristiques mécaniques 

qui ne correspondaient pas au cahier des charges (trop souples, se collabant à la moindre 

contrainte radiale).  

 

 
Figure Ann-2 : Technique d’électrospinning. (A) Diffusion continue de la solution de 
polymère. (B) aiguille connectée à la borne positive du générateur. (C, D) Collecteur 

métallique en rotation connecté à la borne négative du générateur. 

 
Figure Ann-3 : (A) Prothèse en polycaprolactone (PCL) réalisée par électrospinning. (B) 

Tentative de réalisation d’une prothèse en PLA94 par électrospinning. 
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  LE PROTOTYPAGE 3D  

3.1.   Généralités sur le prototypage 3D  

Le prototypage rapide (ou impression 3D) est une technologie de fabrication additive 

qui repose sur l’impression d’un objet couche par couche. La 1ère étape consiste à modéliser 

l’objet via un logiciel de conception assistée par ordinateur (CAO) puis le fichier est exporté 

vers le logiciel d’imprimante 3D (slicer) qui va trancher l’objet couche par couche (Figure 

Ann-5e). L’objet est ensuite imprimé selon les coordonnés X, Y et Z transmises par le fichier 

3D.  

Plusieurs types de prototypages rapides sont apparus : la stéréolitographie, permet 

d’imprimer des objets par la photo-polymérisation de résines via un rayonnement ultraviolet ; 

le polyjet, projection de microgouttelettes de matière photopolymérisable par ultraviolet ; le 

frittage laser, permet l’impression par la fusion et la solidification d’une poudre via la 

température générée par un faisceau laser de CO2 ; la fusion par faisceau d’électrons est un 

procédé similaire au frittage laser, la poudre est fondue via un faisceau d’électrons sous vide.  

 

La technologie de dépôt de matière en fusion (Fused Deposition Modeling FDM), qui 

permet le prototypage et la production en petite série d’objets, nous semblait être la plus 

appropriée pour notre application. La technologie FDM (Figure Ann-4) consiste à extruder un 

filament thermoplastique à travers une buse, et à déposer couche par couche la matière en fusion 

sur un plateau jusqu’à l’impression complète de l’objet. L’utilisation de PLA est aujourd’hui 

répandue pour le prototypage 3D. Serra et al. [306] décrivent le prototypage de scaffolds à partir 

d’une solution de PLA et de PEG, avec l’utilisation de PEG de faible masse moléculaire comme 

plastifiant pour faciliter le prototypage. Nous avons réalisé un prototype de RIBS par la 

technologie FDM. Le PLA50-b-PEG-b-PLA50 étant synthétisé au laboratoire, il n’existe pas de 

monofilament commercial pouvant être directement utilisé en impression 3D de type FDM. Il 

a donc dans un premier temps fallu extruder nos propres filaments de diamètre réguliers 1,65 

mm ± 0,1. Ceci a été réalisé sur une extrudeuse Noztek Pro. Le filament visqueux récupéré en 

sortie de buse était refroidi par air pour former un filament solide homogène. La température 

d’extrusion (160°C) et le refroidissement en sortie de buse sont des paramètres à mettre au point 

pour pouvoir contrôler l’homogénéité du diamètre du filament. Une fois le filament formé, il 

peut être introduit dans l’imprimante 3D via la roue d’entrainement. Celui-ci est ensuite 

extrudé, et déposé en fusion couche par couche sur le plateau d’impression.  
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2016) 

 

 

Figure Ann-4 : Technologie d’impression 3D par FDM (d’après la thèse de S. LEPRINCE 

 

3.2.  Les limites de l’impression 3D par le dépôt de matière en fusion  

Plusieurs paramètres d’impression 3D doivent être modulés afin d’obtenir un prototype 

correspondant au cahier des charges, notamment en termes de résolution d’impression. La 

vitesse d’extrusion puisqu’une vitesse trop faible ou trop importante peut entraîner des défauts 

d’impression. La température de la buse, qui si elle est trop élevée peut entraîner une surchauffe 

à l’origine de défauts d’impression (pièce déformée, bords irréguliers...), notamment sur les 

pièces de petites dimensions. La température du plateau chauffant, qui en fonction du matériau 

utilisé, permet une meilleure adhérence de l’objet sur le plateau. Le refroidissement du matériau 

en sortie de buse est indispensable car sinon il peut y avoir un affaissement de la couche 

successive sur la précédente. Le choix des épaisseurs de couches, une première couche 

d’impression plus épaisse permet une meilleure adhérence de l’objet sur le plateau 

d’impression.  
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Figure Ann-5 : Prototypes et échecs de prototypes mis en forme par impression 3D : (a) tube 
en PLA100 ; (b et c) tubes en PLA-b-PEG-b-PLA (température de la buse trop élevée et 

mauvais refroidissement du matériau en sortie de buse) ; (d) Tubes en PLA-b-PEG-b-

PLA/PCL-TIB (vitesse d’extrusion trop rapide et calibre du fil inconstant) ; e. prototype 
modélisé par ordinateur. 

 

Il faut également tenir compte du risque de dégradation du polymère utilisé lors du 

procédé d’impression 3D. En effet, les procédés de mise en forme par extrusion à chaud sont 

des procédés susceptibles de dégrader le polymère (cf. CHAP. I §5.2.3). Les propriétés du 

prototype in fine peuvent donc être altérées par le processus d’impression. De plus, le 

prototypage rapide est comme son nom l’indique destiné principalement pour la confection de 

prototypes. L’impression 3D n’est pas aujourd’hui destinée à la production de pièces en grandes 

séries.  

 

3.3.  Le moulage par injection  

Le procédé de moulage par injection consiste à injecter un matériau thermoplastique 

dans un moule afin que celui-ci prenne la forme du moule après refroidissement. L’ensemble 

des étapes sont effectuées sous azote. La poudre de polymères est préchauffée jusqu’à 120-130° 

dans la chambre d’injection thermo-régulée grâce au fourreau de plastification. La matière 

d  e 
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fondue est injectée sous pression dans le moule avec insert (l’épaisseur du tube est contrôlée 

avec les dimensions de l’insert). L’arrivée de matière reste constante dans le moule afin d’éviter 

un retrait de matière pendant la phase suivante de refroidissement du moule. La matière une 

fois refroidie a pris la forme du moule et le tube est alors démoulé. De la même manière que 

pour l’impression 3D, le procédé de moulage par injection est susceptible d’entraîner une 

dégradation des chaînes du copolymère et de modifier les propriétés du matériau (cf. CHAP. I 

§5.2.3).  

Ce procédé permet une reproductibilité et la production en grande série des pièces, la 

réalisation d’un tube n’est pas évidente, avec un risque d’abimer la pièce au démoulage. C’est 

cependant cette technique qui a été utilisée pour la mise en forme des RIBS testés sur pièces 

anatomiques (cf CHAP. IV §3.7), avec les conditions décrites ci-dessus (Figure Ann-6).  

 
 

 

Figure Ann-6 : Prototype de RIBS réalisé par moulage par injection.  
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Annexe I-6 : Radiopaque PCL as additive for X-ray imaging 
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Annexe V-1 : Analyse fonctionnelle du besoin 

 

 

 

 

 

1.   Définitions 
 

Système : Un système est un ensemble d'éléments formant un tout structuré satisfaisant 
plusieurs besoins cohérents. Un système est défini par six éléments : 

-‐‑   3 Externes : objectifs, environnement et évolution ; 
-‐‑   3 Internes : composants, structures et fonctions. 

Fonction principale : C’est la fonction qui satisfait le besoin. Elle assure la prestation du service 
rendu. C'est la raison pour laquelle le produit a été créé. 

Fonction contrainte : Une contrainte c'est une limitation à la liberté de choix du concepteur-
réalisateur d’un produit. Les fonctions contraintes sont les fonctions qui participent à définir le 
besoin en recensant les conditions qui doivent être impérativement vérifiées par le produit, mais 
qui ne sont pas sa raison d’être. 

Limite d'acceptation : Niveau de critère d'appréciation au-delà duquel, ou en dessous suivant le 
cas, le besoin est jugé non satisfait. 
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2.   Expression du besoin 
Pour chaque élément de l'environnement il existe une relation avec le produit : 

 

FP : Fonction Principale 

R1 : Relation DM-Patient 

R2 : Relation DM- réglementation 

R3 : Relation DM-Utilisateur 

R4 : Relation milieu DM-Milieu extérieur  

R5 : Relation DM-Matériel de bloc 

 

Pour chaque relation environnement-DM, on peut définir un ou plusieurs besoins : 

 

Relations : Besoin : 

 

Expression des besoins : 

 

R1 
R1B1 

Diminuer le risque de complications et de ré hospitalisation 
liés à l’anastomose biliaire en TH 

R1B2 Respecter l'intégrité du patient 

R2 R2B1 Répondre à toutes les exigences de la réglementation 
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R3 R3B1 
Faciliter l'activité médicale en réduisant le temps de prise en 

charge par patient 

R4 R4B1 
Assurer la conservation des caractéristiques physico-

chimiques et biologiques du dispositif jusqu'à son utilisation 

R5 R5B1 Rester inerte 

 

 
 

3.   Expression des fonctions permettant de répondre aux besoins 
Une ou plusieurs fonctions peuvent répondre à chaque besoin. Ces fonctions peuvent 

être de plusieurs types : transferts, contraintes, explicites, implicites, extrinsèques, intrinsèques, 
principales, secondaires. Les fonctions peuvent être une combinaison de plusieurs catégories 
de fonctions. 

 

Relation : Besoin : Fonction : 

R1 B1 

 

R1B1F1 Assurer l'écoulement de la bile dans le temps et dans l'espace 

R1B1F2 Eliminer le produit sans ré-intervention chirurgicale 

B2 R1B2F1 Assurer la sécurité du patient 

R1B2F2 Accorder à la physiologie du patient 

R2 B1 

 

R2B1F1 Tracer le produit lors de toutes les étapes du cycle de vie 

R2B1F2 Identifier facilement le produit et sa nature conformément à 
la règlementation 

R2B1F3 Contenir les explications permettant d'utiliser le produit 

R3 R3B1 R3B1F1 Faciliter l'intervention chirurgicale 

R3B1F2 Faciliter la prise en main par le personnel soignant 

R3B1F3 Faciliter le suivi postopératoire 

R4 R4B1 R4B1F1 Isoler le produit des éléments chimiques délétères de 
l'environnement 

R4B1F2 Isoler le produit vis à vis des dégradations physiques jusqu'à 
l'utilisation 

R4B1F3 Isoler le produit de l'environnement biologique 

R5 R5B1 R5B1F1 Supporter de l'air ambiant avant utilisation 
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4.   Expression des sous-fonctions ou Caractéristiques 
Les fonctions répondant à un besoin sont ensuite approfondies en sous-fonctions ou 
caractéristiques. 

R1B1F1 : Assurer l'écoulement de la bile dans le temps et dans l'espace 

C1 Isoler le conduit en l'environnement autour du conduit de la bile 

C2 Conduire l'écoulement de la bile 

C3 Isoler l'anastomose de la bile jusqu'à la cicatrisation de l'anastomose 

 

R1B1F2 : Elimination du produit sans ré-intervention chirurgicale 

C1 Eliminer par les vois naturelles 

C2 Eliminer sans obstruer le conduit 

C3 Eliminer progressivement 

 

R1B2F1 : Assurer la sécurité du patient 

C1 Eliminer sans résidu toxique 

C2 Être inerte vis à vis des tissus 

 

R1B2F2 : Accorder à la physiologie du patient 

C1 Accorder les dimensions du dispositif avec l'anatomie du conduit du patient 

C2 Accorder les propriétés physiques du dispositif aux contraintes physiologiques 

 

R2B2F1 : identifier facilement le produit et sa nature conformément à la  

Règlementation 

C1 Identifier de façon claire le du nom du produit 

C2 Identifier marquage CE 

C3 Identifier numéro de lot 

 

R2B1F1 : Tracer le produit lors de toutes les étapes du cycle de vie 

C1 Posséder un identifiant unique sur les supports obligatoires 

C2 Posséder un numéro de lot 

C3 Faciliter le renseignement de la base de données 
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R2B3F1 : contenir les explications permettant d'utiliser le produit 

C1 Expliquer le fonctionnement normal du DM 

C2 Détailler les indications inhérentes à l'utilisation normale 

C3 Détailler les contres indications 

C4 Présenter le marquage CE 

C5 Présenter le numéro de lot 

 

 

R3B1F2 : Faciliter la prise en main par le personnel soignant 

C1 Indiquer les ouvertures 

C2 Ne pas être glissant pour permettre la préhension 

 

R3B1F3 : Contenir les explications permettant d'utiliser le produit 

C1 Contrôler la présence du dispositif et son bon positionnement 

C2 Faciliter le renseignement de la traçabilité sur le support adapté 

  

R4B1F1 : Protéger l'intégrité du drain  

C1 Isoler le produit des éléments chimiques délétères de l'environnement 

C2 Isoler le produit vis à vis des dégradations physiques jusqu'à l'utilisation 

  

R4B1F2 : Conserver les propriétés intrinsèques du produit 

C1 Isoler le DM de la lumière 

C2 Isoler le DM de l'environnement biologique 

  

R3B1F1 : Faciliter l'intervention chirurgicale 

C1 Résister aux contraintes de l'acte chirurgical 

C2 Préserver les tissus du canal lors de la mise en place 

R5B1F1 : Supporter l'air ambiant avant utilisation 

C1 Conserver les propriétés intrinsèques malgré une exposition à l'humidité 

C2 Conserver les propriétés intrinsèques malgré une exposition à la lumière 

C3 Conserver les propriétés intrinsèques malgré une exposition à l'air 
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Annexe V-2 : Textes règlementaires et normes applicables 

 

 

1.   TEXTES RÈGLEMENTAIRES 

-‐‑   MDR 2017/745 : Règlement Européen des dispositifs médicaux 

-‐‑   Recommandations MEDDEV 

 

2.   NORMES APPLICABLES 

2.1.Système de management de la qualité 

NF EN ISO 13485:2004 : Management de la qualité appliqué aux DM 

 

2.2.Gestion des risques 

NF EN ISO 14971:2009 : Application de la gestion des risques aux DM 

 

2.3.Aptitude à l’utilisation 

NF EN ISO 62 366:2008 : Application de l'ingénierie de l'aptitude à l'utilisation aux DM  

 

2.4.Analyse fonctionnelle 

NF X 50-150:1990 : Analyse fonctionnelle et cahier des charges  

 

2.5.Evaluation clinique 

EN ISO 14155:2011 : Bonnes pratiques cliniques  

MEDDEV 2.7/1 rev.4 : Evaluation clinique : Guide à destination des fabricants et des 

organismes notifiés  

MEDDEV 2.7/3 rev.3 : Investigations cliniques  
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2.6.Stérilisation 

EN 556-1:2001 : Stérilisation des dispositifs médicaux – Exigences relatives aux dispositifs 

médicaux en vue d’obtenir l’étiquette STERILE – Partie 1 : Exigences relatives aux dispositifs 

médicaux stérilisés au stade terminal. 

EN ISO 11140-1:2009 : Stérilisation des produits de santé – Indicateurs chimiques – Partie 1 : 

Exigences générales (ISO 11140-1 :2005). 

NF EN ISO 11137-1:2015 : Stérilisation des produits de santé - Irradiation - Partie 1 : exigences 

relatives à la mise au point, à la validation et au contrôle de routine d'un procédé de stérilisation 

pour les dispositifs médicaux  

NF EN ISO 11137-2:2015 : Stérilisation des produits de santé - Irradiation - Partie 2 : 

établissement de la dose stérilisante  

NF EN ISO 14937:2009 : Exigences générales pour la caractérisation d’un agent stérilisant et 

pour le développement, la validation et la vérification de routine d’un processus de stérilisation 

pour dispositifs médicaux 

NF EN ISO 11737-1 : Méthodes microbiologiques : Détermination d'une population de micro-

organismes sur des produits. 

NF EN ISO 11737-2 : Méthodes microbiologiques : Tests de stérilité effectués dans la 

définition, la validation et le maintien d'un procédé de stérilisation  

 

2.7.Biocompatibilité 

NF EN ISO 10993-1 : Evaluation et essais 

NF EN ISO 10993-2 : Exigences concernant la protection des animaux 

NF EN ISO 10993-3 : Essais concernant la génotoxicité, la cancérogénicité et la toxicité sur la 

reproduction 

NF EN ISO 10993-4 : Choix des essais pour les interactions avec le sang 

NF EN ISO 10993-5 : Essais concernant la cytotoxicité in vitro  

NF EN ISO 10993-6 : Essais concernant les effets locaux après implantation 

NF EN ISO 10993-8 : Sélection et qualification des matériaux de référence utilisés pour les 

essais biologiques 
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NF EN ISO 10993-9 : Cadre pour l’identification et la quantification des produits potentiels de 

dégradation 

NF EN ISO 10993-10 : Essais d’irritation et d’hypersensibilité retardée 

NF EN ISO 10993-11 : Essais de toxicité systémique 

NF EN ISO 10993-12 : Préparation des échantillons et matériaux de référence 

NF EN ISO 10993-13 : Identification et quantification de produits de dégradation de polymères 

NF EN ISO 10993-16 : Conception des études toxicocinétiques des produits de dégradation et 

des substances relargables 

NF EN ISO 10993-17 : Etablissement des limites admissibles des substances relargables 

NF EN ISO 10993-18 : Paramètres et méthodes de caractérisation chimique 

NF EN ISO 14971 : Application de la gestion des risques aux dispositifs médicaux 

MDR 2017/745 : Règlement européen relatif aux dispositifs médicaux 

NF EN ISO 15814:1999 : Implants chirurgicaux - Copolymères et mélanges à base de 

polylactide - Essais de dégradation in vitro 

 

 

2.8.Conditionnement 

NF EN ISO 11607-1:2009 : Emballage des Dispositifs Médicaux stérilisés au stade terminal -  

exigences relatives aux matériaux, au système de barrière stérile et aux systèmes d’emballage  

NF EN ISO 11607-2:2006 : Emballage des Dispositifs Médicaux stérilisés au stade terminal- 

exigences de validation pour les procédés de formage, scellage et assemblage  

EN ISO 15223-1:2016 : Dispositifs médicaux – Symboles à utiliser avec les étiquettes, 

l’étiquetage et les informations à fournir relatives aux dispositifs médicaux – Partie 1 : 

Exigences générales  

NF EN 1041:2008 : Terminologie, symboles et informations à fournir avec les dispositifs 

médicaux  
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2.9.Transport et packaging 

ASTM D4169 : Norme de test de performance pour les systèmes d’emballage d’expédition 

ASTM D6942 : Méthode d’essai pour la détermination de la résistance à la compression de 

conteneurs, et de systèmes unitaires d’emballage d’expédition 

ASTM D880 : Méthode d’essai pour des tests d’impact sus les systèmes d’emballage 

d’expédition 

ASTM D951 : Méthode d’essai pour la résistance à l’eau de système d’emballage d’expédition 

par pulvérisation 

ASTM D999 : Méthode d’essais de vibration pour les systèmes d’emballage d’expédition 

ASTM D5276 : Norme de test de chute par chute libre sur système d’emballage d’expédition 

 

2.10.   Général 

NF EN ISO 14630 : Implants chirurgicaux non actifs – exigences générales 
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Annexe V-3 : Récapitulatif des essais pré-cliniques 

 

Test réalisé : Normes revendiquées : Exigences de la norme : 

Caractérisation physico-chimique 

Extraction exagérée 
NF EN ISO 10993-1,17,18 

ISO 14971 
Détection et quantification des substances 

extractibles du matériau 

FTIR 
NF EN ISO 10993-1, 18 

ISO 14971 
Détection des molécules organiques non volatiles 

HPLC-MS 
NF EN ISO 10993-1, 18 

ISO 14971 
Détection et quantification des molécules 

organiques non volatiles 

HPLC-IC 
NF EN ISO 10993-1,17,18 

ISO 14971 
Détection et quantification des ions organiques 

ICP-MS 
NF EN ISO 10993-1,17,18 

ISO 14971 
Détection molécules élémentaires  

(tableau périodique) 

GC-MS 
NF EN ISO 10993-1,17,18 

ISO 14971 
Détection et quantification des molécules 

organiques semi-volatiles 

Headspace GS-MS 
NF EN ISO 10993-1,17,18 

ISO 14971 

Détection et quantification de molécules 

organiques volatiles 

Masses molaires 

GPC 
NF EN ISO 10993-1, 18 

ISO 14971 
Détermination de la masse molaire en poids et  

de la dispersité du matériau 

Viscosité 
NF EN ISO 10993-1,18 

ISO 14971 

Détermination de la masse molaire 

viscosimétrique du matériau 

Essais mécaniques 

Essais de traction 
NF EN ISO 10993-1,18 

ISO 14971 
/ 

Essais de compression 
NF EN ISO 10993-1,18 

ISO 14971 
/ 

Essais d’étirement 
NF EN ISO 10993-1,18 

ISO 14971 
/ 

DSC 
NF EN ISO 10993-1,18 

ISO 14971 

Détermination de la pureté du matériau, degré de 
cristallinité, température de fusion/transition 

vitreuse 

Evaluation biologique : cytotoxicité 

Essai de cytotoxicité in vitro 
(NCTC 929) 

NF EN ISO 10993-1 
NF EN ISO 10993-5 

NF EN ISO 10993-12 

Evaluation qualitative : Obtention de réactivité des 
cellules d’un grade supérieur à la classe 2  

considéré comme cytotoxique ; 
Evaluation quantitative : Réduction de la viabilité 

cellulaire de + de 30% considérée cytotoxique 

Evaluation biologique : Irritation et hypersensibilité retardée 
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Tests Magnusson & Klingman 
(cobayes) 

NF EN ISO 10993-1, 2, 10, 12 
OCDE 406 

Evaluation qualitative : Absence de réaction de 
sensibilisation (érythème/rougeurs) 

Evaluation quantitative : Un grade supérieur à 1 

est considéré comme sensibilisant 

Tests d’irritation in vivo (lapins) NF EN ISO 10993-1, 2, 10, 12 

Les composés chimiques du dispositif médical ne 
doivent pas entrainer de réaction d’irritation après 

la mise en contact du dispositif médical avec la 
peau, les yeux et les muqueuses  

Evaluation biologique : Toxicité systémique 

Tests de toxicité systémique 
aigüe (souris) 

NF EN ISO 10993-1 
NF EN ISO 10993-2 

NF EN ISO 10993-11 
NF EN ISO 10993-12 

Les résultats sur 5 animaux démontrent : si 2 
animaux ou plus meurent ou si 3 animaux ou plus 
perdent minimum 10% de leur masse corporelle, 

le dispositif médical est considéré toxique 

Tests de toxicité systémique 
subaigüe (application 

intrapéritonéale  
subaigüe) 

NF EN ISO 10993-1 
NF EN ISO 10993-2 

NF EN ISO 10993-11 
NF EN ISO 10993-12 

OCDE 409 

Les composés chimiques du dispositif médical ne 
doivent entrainer aucune réaction de toxicité : 

Aucune modification physique, comportementale 
ou la mort des animaux ne doit être constaté 

Tests de toxicité systémique 
sub-chronique (rongeur) 

NF EN ISO 10993-1 
NF EN ISO 10993-2 

NF EN ISO 10993-11 
NF EN ISO 10993-12 

Les composés chimiques du dispositif médical ne 
doivent entrainer aucune réaction de toxicité : 

Aucune modification physique, comportementale 
ou la mort des animaux ne doit être constaté 

Evaluation biologique : Essais de génotoxicité 

Bacterial Reverse Mutation (in 

vitro, Salmonella typhiurium) 
NF EN ISO 10993-1, 3, 12 

OCDE 471 
Les composés chimiques du dispositif médical ne 

doivent pas induire de mutation génétique 

Tests in vivo du micro-noyau 
(rates) 

NF EN ISO 10993-1, 2, 3, 12 
OCDE 474 

Les composés chimiques du dispositif médical ne 
doivent pas induire de mutation génétique 

Essais d’implantation 

NF EN ISO 10993-1 
NF EN ISO 10993-2 

NF EN ISO 10993-6 
NF EN ISO 10993-12 

Evaluation qualitative sur le lieu d’implantation : 
Absence de réaction tissulaire, présence éventuelle 

de résidus de matériaux dégradables, aucune 
anomalie en analyse histopathologique 

Evaluation biologique : Essais d’hémocompatibilité 

Non applicable, car aucun contact direct ou indirect avec le sang n’est envisagé 

Evaluation biologique : Essais de biodégradation et substances relargables 

Identification des produits de 
dégradation 

NF EN ISO 10993-1, 2, 9, 12 
NF EN ISO 10993-13 

/ 

Quantification et 
caractérisation des produits de 

dégradation 

NF EN ISO 10993-1, 2, 9, 12 
NF EN ISO 10993-13 

Détermination des masses à l’équilibre, masses 
molaires et leur distribution 

Etudes toxico-cinétiques 
NF EN ISO 10993-1, 2, 9, 12 

NF EN ISO 10993-13 
NF EN ISO 10993-16 

Détermination de la cinétique des produits de 
dégradation 

 

 

 


