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ABBREVIATIONS

AA : A. actinomycetemcomitans

AAPH : 2,2’azobis(2-methylpropionamidine) dihydrochloride
ACVA : 4,4’-azobis(4-cyanovaleric acid)

Ag : Silver

Alb : Albumin

ALP : Alkaline phosphatase

Amo : Amoxicillin

ANSM : Agence nationale de sécurité du médicament et des produits de santé

ATB : Antibiotic

ATR-FTIR : Attenuated total reflectance - fourier transform infrared
ATRP : Atom transfer radical polymerization
BF : Bacteroides fragilis

BHI : Brain heart infusion

BSA : Bovine serum albumin

CA : Candida albicans

Carbe : Carbenicillin

CAS : Caspofungin

Cefa : Cefamandol

Cepha : Cephalothin

CH : Chitosan

CMCS : Carboxymethyl chitosan

CRP : Controlled radical polymerization
CSIRO : Commonwealth scientific and industrial research organisation
CTG : cell tracker green

b : Dispersity

D,0 : Deuterium oxide

DA : Dopamine acrylamide

DAPI : 4',6-diamidino-2-phenylindole

dH,0 : Distilled water

DMEM : Dulbecco's Modified Eagle Medium
DMSO : Dimethyl sulfoxide

DP, : Degré de polymérisation en nombre
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dPPP : depleted poor platelet plasma

EH : Enterococcus hirae

E. coli (EC) : Escherichia coli

FBS : Fetal bovine serum

Fg : Fibrinogen/fibrinogéne

Fn : Fibronectin/Fibronectine

FN : Fusobacterium nucleatum (F. nucleatum)

Fn-BPA : Fibronectin-binging protein A

Fn-BPB : Fibronectin-binging protein B

Genta : Gentamicin

GPC-SEC : Gel permeation chromatography — Size exclusion chromatography
HA : Hyaluronic acid

H.A.l : hospital-acquired infections

HBVP-co-DMMEP : 4-vinyl-N-hexylpyridinium bromide-co-dimethyl(2-methacryloyloxyethyl)
IP6 : Myo-inositol hexaphosphate

LBPS : Laboratoire de biomatériaux pour la santé

LCST : Low critical solution temperature

LI : Listeria ivanovii

LS : Lactobacillus salivarius

Mag | : Magainin |

MAPC1 : Dimethyl(2-methacryloyloxy-ethyl) phosphonate

Meli : Melimine

Mino : Minocycline

ML : Micrococcus lylae

Mn : Number average molar mass

MRSA : Methicillin-resistant Staphylococcus aureus

MTT : 3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazolium bromide
NaSS : Sodium styrene sulfonate ou styrene sulfonate de sodium
NESAC Bio : National electron spectroscopy for chemical analysis and surface analysis center for
biomedical problems

NIPAM : N-isopropylacrylamide

NMP : Nitroxide mediated polymerization

NMR : Nuclear magnetic resonance

PA : Pseudomonas aeruginosa (P. aeruginosa)

PBS : Phosphate buffered saline
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PDMS : Poly(dimethyl siloxane)

PEG : Polyethylene glycol

PEI : Polyethylenimine

PG : Porphyromonas gingivalis (P. gingivalis)

PLL : Poly(L-lysine)

PM-IRRAS : Phase modulation infrared reflection ansorption spectroscopy ou
infrarouge de réflexion-absorption a modulation de phase

PMMA : Poly(méthacrylate de méthyle)

pNPP : p-Nitrophenyl phosphate

PolyMA : Poly(methacrylic acid)

PolyNasSS : Poly(sodium styrene sulfonate)

PolyNIPAM : poly(N-isopropylacrylamide)

PPP : Poor platelet plasma

PRC : Polymérisation radicalaire contrélée

PTH : Protheése totale de hanche

QCM-D : Quartz crystal microbalance with dissipation monitoring

RAFT : Reversible addition fragmentation transfer

ROS : Reactive oxygen species

rt : Room temperature

SA : Staphylococcus aureus (S. aureus)

Saos-2 : Sarcoma osteogenic

SATT IdF : Sociétés d’accélération du transfert de technologie d’lle de France
SDM : Standard deviation mean

SE : Staphylococcus epidermidis (S. epidermidis)

SEC : Size exclusion chromatography

SEM-EDS : Scanning electron microscopy - Energy dispersive X-ray spectroscopy

SF : Shigella flexneri

Abbréviations

spectroscopie

SPI031 : N-alkylated 3, 6-dihalogenocarbazol 1-(sec-butylamino)-3-(3,6-dichloro-9H-carbazol-9-

yl)propan-2-ol

StG : Streptococcus gingivalis (Strep. gingivalis)

StGo : Streptococcus gordonii (Strep. gordonii)

StM : Streptococcus mutans (Strep. mutans)

StO : Streptococcus oralis (Strep. oralis)

StP : Streptococcus pneumoniae (Strep. pneumoniae)

StS : Streptococcus salivarius (Strep. salivarius)
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StSa : Streptococcus sanguinis (Strep. sanguinis)
TB : Toluidin Blue

TCPS : Tissue culture polystyrene

TCS : Trypto-Caseine-Soja

Tet213 : Antimicrobial peptide (KRWWKWWRRC)
Tetra : Tetracyclin

Ti : Titanium

Ti6Al4V : Alliage de titane composé essentiellement de titane, 6% d’aluminium et 4% de vanadium
TiN : Titanium nitride

Ti-PR : Greffage contro6lé sur titane

Ti-TH : Greffage thermique sur titane

Ti-UV : Greffage UV sur titane

TNT : Titanium nanotubes

Tobra : Tobramycin

Tof-SIMS : Time-of-flight secondary ion mass spectrometry
UMR : Unité mixte de recherche

UP13: Université Paris XIII

UV : Ultraviolet

VAN : Vancomycin

VBP : Vinylbenzylphosphonate

VP : Vibrio parahaemolyticus

XPS : X-ray photoelectron spectroscopy
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INTRODUCTION GENERALE

Dans le domaine des biomatériaux et des dispositifs médicaux, I'utilisation du titane et de ses
alliages tout comme celle des polymeres connait un essor considérable. En effet, avec le
vieillissement croissant de la population, les besoins médicaux augmentent au méme rythme que
I’exigence des patients qui souhaitent conserver un degré de confort élevé. Les prothéses et tous les
dispositifs médicaux implantables répondent aux nombreuses pathologies liées a I'dge. C’est dans
cette optique que I'’équipe du « Laboratoire de Biomatériaux Pour la Santé » (LBPS) dirigée par le Pr.
V. Migonney s’est intéressée depuis une vingtaine d’années au greffage de polyméres d’intérét
thérapeutique tel que le poly(styréne sulfonate de sodium) (polyNaSS) sur des surfaces prothétiques
métalliques en titane ou en alliage de titane, polyméres en poly(téréphtalate d’éthylene glycol),
silicone ou méme poly(caprolactone). Pour mettre au point des prothéses innovantes, I'équipe LBPS
collabore depuis de nombreuses années avec des partenaires industriels. Dans le cas des protheses
de hanche en alliage de titane Ti6Al4V une collaboration étroite s’est établie avec la société
CERAVER afin de proposer une prothése de hanche capable de favoriser I'ostéointégration et de
diminuer voire de prévenir I'infection bactérienne. En effet, la société CERAVER est spécialisée dans
le domaine des prothéses articulaires (épaule, genou, hanche) et travaille depuis plus de 15 ans avec
I’équipe du Pr. V. Migonney pour proposer une prothése de hanche innovante « ACTISURF » qui
améliore la biointégration dans les tissus osseux et prévient I'infection : la prothése ACTISURF est en

phase d’étude clinique chez I’'homme depuis quelques mois.

L'articulation de la hanche permet la jonction entre le tronc et le membre inférieur en mettant
en relation I'os iliaque et le fémur (Figure 1). Sa stabilité en tant que support du poids est renforcée
par de puissants ligaments et la texture torsadée de sa capsule. Toutefois, sa fragilité est dominée
par son col trop long en porte-a-faux et peut aboutir a la fracture du col du fémur, fracture la plus
fréquente chez les personnes dgées puisqu’elle touche des dizaines de milliers de personnes chaque
année en France." Cette fracture est dans la plupart des cas favorisée par 'ostéoporose, c’est-a-dire
la perte de densité et de résistance de la matiere osseuse. Cette fracture qui touche le col du fémur
survient le plus souvent aprés une chute et entraine une impotence fonctionnelle. L’arthroplastie de
la hanche, ou la mise en place d’'une prothese totale de hanche (PTH), consiste a remplacer la
hanche malade par une articulation artificielle. Le but de cette chirurgie est de soulager la douleur et
d’améliorer les mobilités de I'articulation endommagée. L'arthroplastie totale de hanche est
devenue une intervention orthopédique de routine, avec environ 140 000 PTH implantées par an en

France ; on compte par ailleurs plus de 14 000 révisions de prothése.’

13
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Les deux problémes majeurs consécutifs a I'arthroplastie de hanche sont : i) la complication
septique pouvant aller jusqu’au descellement sceptique, qui est un phénoméne commun a tout type
d’intervention chirurgicale et ii) le descellement aseptique. La complication septique est redoutée
par le chirurgien car si I'infection est un phénomeéne rare elle est toujours grave ; son incidence
actuelle est estimée & 1,5 a 2% selon la littérature.” Le traitement de I'infection sur prothése est a la
fois médical et chirurgical. Le traitement médical est axé sur |'utilisation d’antibiotiques alors que le
traitement chirurgical est varié et sera toujours lié au traitement médical. En cas d’infection précoce
(durant le 1°" mois aprés I'opération), un lavage sans changement de la prothése peut étre efficace.
En revanche, en cas d’infection dite tardive, il est nécessaire dans la majorité des cas d’effectuer un

retrait de la prothése puis une réintervention pour poser une prothése de deuxieme intention.

Le descellement aseptique est aujourd’hui la premiere cause d’échec d’une arthroplastie
totale de hanche. Remplacer de facon définitive une partie du corps par un matériau artificiel
demeure une utopie et la PTH n’échappe pas a la regle. La durée de vie espérée des protheses
actuelles varie de 15 a 25 ans (25 ans pour 95% des PTH) et une prothese sur dix devra étre
remplacée.’ Ce nombre ne pouvant qu'augmenter car les patients sont de plus en plus jeunes et de
plus en plus actifs. La cause principale d’échec est I'usure des surfaces téte de prothese et cotyle ;
méme si des progrés ont été réalisés sur les couples de frottement, I'usure nulle n’existe pas. La
pieéce la plus dure use la plus souple, libérant dans I'articulation des « particules d’usure ». Ces
particules de tailles et de natures différentes sont a I'origine de réactions inflammatoires aigues puis
chroniques dite « a corps étranger ». La taille de ces particules joue un réle majeur sur le controle de
la réponse inflammatoire. En effet, lorsque les particules sont peu nombreuses et de petite taille,
elles peuvent étre naturellement « phagocytées » par I'organisme, par le biais d’une réaction
inflammatoire naturelle de défense contrélée. Cependant des lors que leur taille et leur nombre
augmentent, la phagocytose ne peut pas se produire et la réaction inflammatoire chronique conduit
a une fibrose, voire une ostéolyse et a un descellement dit aseptique qui limite la durée de vie de la
prothése. Des progrés majeurs ont été obtenus avec l'utilisation du couple Alumine/Alumine qui
permet de diminuer significativement le nombre et la taille des débris; ce couple de frottement

constitue le « gold standard » pour la PTH.
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Figure 1 : Représentation anatomique de 'articulation de la hanche (vues latérale et antérieure).

L'utilisation d’un revétement de PTH constitué d’un polymére bioactif greffé par liaison
covalente sur la surface prothétique en titane est une des solutions permettant d’éviter les
descellements sceptiques et/ou aseptiques de la prothése et d’augmenter la durée de vie d’'une PTH.
L’équipe LBPS travaille depuis de nombreuses années sur ce sujet et a mis au point dés les années
2000, le greffage radicalaire de polyméres anioniques sur la surface du titane et de ses alliages par
voie dite « thermique ».>” Le greffage par voie thermique s’effectue en deux étapes : activation de la
surface par oxydation pour créer des hydropéroxydes de titane qui par augmentation de la
température se décomposent pour créer des radicaux libres en surface. Ces derniers permettront
I'amorcage de la polymérisation radicalaire du styrene sulfonate de sodium (NaSS) a partir de la
surface (technique du « grafting from »). Les évaluations biologiques in vitro et in vivo des surfaces
de titane et d’alliage de titane Ti6Al4V greffées de polyNaSS montrent I'amélioration sensible de
I'ostéointégration et la prévention de l'infection ce qui a conduit a I'accord de 'ANSM pour la
réalisation par la société CERAVER d’une étude clinique multicentrique chez 'Homme.®™ La
technologie du greffage thermique du polyNaSS sur des implants de titane (et ses alliages) a été
brevetée par le LBPS/UP13 et la société Ceraver a pris une licence sur ce brevet afin de pouvoir
commercialiser le procédé deés la fin des essais cliniques (2 ans). Depuis, le LBPS continue a étudier et
travailler sur le greffage radicalaire du polyNaSS sur le titane dans le but de comprendre et
d’améliorer le processus. En effet, cette innovation repose sur le greffage de polymeres bioactifs a la

surface du titane par amorgage thermique qui est tres efficace et reproductible mais par forcément

! Image provenant d’internet
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« idéal » pour une réalisation a I’échelle industrielle : le procédé (Schéma 1) est colteux en termes

de temps de polymérisation (15 hrs) et de quantité de réactif (monomere).
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00000000 i) Oxydation

ii) Formation de radicaux
par rupture homolytique
sous l'effet de la chaleur

iii) Polymérisation en

surface 0'0° 0" 0" 0" 0 0" O

% .

Schéma 1 : Représentation schématique de la technique de « grafting from » ou greffage a partir de

la surface par voie thermique.

Afin d’améliorer le procédé de greffage du polyNaSS sur le titane, nous avons substitué
I’énergie apportée par la chaleur par I’énergie apportée par le rayonnement ultraviolet (UV). C’est la
technique de greffage radicalaire du polyNaSS sur le titane en utilisant les rayonnements UV qui fait
I'objet d’'une partie des travaux de ce manuscrit. Le procédé qui sera décrit de fagon extensive a fait
I'objet d’un brevet LBPS/UP13 qui a été déposé par la SATT IdF Innov en aolt 2015 avec une
demande d’extension européenne en 2016 et d’une publication scientifique dans RSC Advances en

2016."

Les technologies développées par le LBPS permettent de greffer des polyméres bioactifs a la
surface du titane par voie radicalaire « classique » c’est a dire radicalaire non contrélée ce qui
conduit en principe a la polymérisation de chaines de tailles variables. Il est difficile voire impossible
avec les techniques existantes de déterminer précisément la taille des chaines macromoléculaires
greffées. Cependant, la collaboration établie entre le LBPS (Pr. V. Migonney) et le centre NESAC/Bio

(Pr. D. G. Castner) nous a permis d’évaluer par XPS et ToF-SIMS la valeur moyenne de la taille des
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chaines a quelques Angstrom (DP,, tres faible, domaine des oligomeres) les chaines de polyNaSS sont
donc trés courtes. Afin de déterminer si la taille des chaines de polyNaSS a une influence sur la
réponse biologique, nous avons entrepris - c’est la majeure partie de cette thése - de développer
une technique permettant de greffer des chaines de polyNaSS de tailles précises et définies sur ces
mémes surfaces pour comparer in fine les réponses biologiques des surfaces de titane greffées de

polyNaSS selon des techniques de greffages différentes.

Le procédé que nous avons choisi pour réaliser le greffage de chaines de polyNaSS définies et
controlées sur les surfaces de titane est un procédé de « grafting to » qui consiste a fixer les chaines
de polyNaSS préalablement synthétisées par polymérisation radicalaire contrélée (PRC) par une
réaction de thiol-ene click entre la surface de titane préalablement modifiée par I'ancrage d’un
dérivé de la dopamine porteur d’un groupement « alcene » avec le polyNaSS porteur d’un

groupement « thiol » .

Pour rappel, a la différence de la polymérisation radicalaire classique, la PRC permet la
synthése de systémes polymeres de compositions variées (Figure 2), d’architectures
macromoléculaires complexes (Figure 3) ou la mise en place de fonctionnalités particuliéres (Figure

4).

Copolymere a blocs

Co000000000 CcsgeEeeo
Homopolymere Py ° Copolymere alterné
o ®
o o ©
o o ©
e aMe ¢«
Copolymere statistique Copolymere a gradient

Figure 2 : Différents polymeéres envisageables par PRC.
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Figure 3 : Quelques exemples d'architectures possibles en PRC.
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Figure 4 : Quelques exemples de polymeres fonctionnels par PRC.
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Parmi les techniques de polymérisation de la PRC, on en distingue 3 principales : i) la
polymérisation par transfert d’atomes ou Atom Transfer Radical Polymerization (ATRP), ii) la
polymérisation en présence de nitroxyde ou Nitroxyde Mediated Polymerization (NMP) et iii) la la
polymérisation radicalaire par transfert de chaines réversibles ou Reversible Addition-Fragmentation
chain Transfer (RAFT). Notre choix parmi ces techniques, s’est porté sur la polymérisation de type
RAFT pour les raisons suivantes :

- PATRP™™ présente un désavantage lié a la présence nécessaire d’un catalyseur métallique

ou de ligands a base d’amine, qu’il convient d’éliminer pour certains domaines d’application.

- la NMP nécessite des températures de réaction importantes et des temps de polymérisation

long.™ De plus, il est difficile de contrdler les réactions de polymérisation avec des espéces
dite de méthacrylate.®

- la polymérisation RAFT est plus simple et plus versatile ; elle offre des cinétiques de

polymérisation plus rapides, des températures de polymérisation plus faibles et permet
I'utilisation d’un plus grand nombre de monomeéres et ne nécessite par |'utilisation de

. . . 16
composés métalliques.

Durant cette thése, nous avons donc utilisé la polymérisation RAFT pour synthétiser des
polyNaSS modeles car elle nous a paru la plus adaptée pour le greffage de polymeres bioactifs

d’architecture controlées sur des surfaces de titane destinées a des applications médicales .

Dans ce manuscrit, nous allons pouvoir comparer deux techniques distinctes de greffage de

polyNaSS a la surface du titane: le « grafting from » et le « grafting to ».

Le « grafting from » est une méthode directe qui permet d’amorcer la polymérisation du NaSS
a partir de la surface du titane (voir Schéma 1). Pour cela nous avons utilisé deux types d’énergie
pour générer les radicaux, la chaleur pour le greffage par voie « thermique » et le rayonnement pour
le greffage par voie « UV ». L'utilisation des UVs nous a permis d’optimiser les conditions du greffage
de type « grafting from » - en diminuant le temps de polymérisation de 15 h (voie thermique) a 1 h
(voie UV).

Le « grafting to» est une méthode de greffage indirecte puisque les polymeres sont

synthétisés par polymérisation RAFT avant d’étre greffés a la surface du titane.

L'étude des réponses biologiques des différentes surfaces de titane greffées de polyNaSS par

les techniques de greffage « from » et « to » permet de mettre en évidence un effet de I'architecture
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du polymere greffé sur la réponse biologique.

Les travaux présentés dans ce manuscrit sont divisés en quatre chapitres constitués par des

12,18,19 - - 11
=™ - et un brevet francais et européen.

articles scientifiques - une revue ' et trois articles

Le premier chapitre est une revue®’ dédiée a I'état de I'art des techniques de modification de
la surface du titane permettant d’obtenir une activité anti-bactérienne. C’est une revue non
exhaustive divisée en deux parties : i) les modifications physiques de la surface du titane et ii) les

modifications chimiques de la surface du titane et leurs influence sur la réponse bactérienne.

Dans le deuxiéme chapitre, c’est la technique de « grafting from » par amorcage UV qui est
présentée sous la forme d’un article scientifique publié dans RSC Advances™ et d’un brevet francais
et européen’ en détaillant le mécanisme d’amorcage par voie UV et les parameétres étudiés pour
proposer un protocole optimisé du greffage de polyNaSS sur le titane par comparaison au greffage

par voie thermique.

Le troisieme chapitre, regroupe les travaux réalisés pour mettre au point la technique de
« grafting to » sur la surface du titane : la synthese par polymérisation RAFT de polyNaSS de tailles
variables et contrélées et la fixation des chaines polymériques a la surface du titane par

I'intermédiaire d’une molécule d’ancrage dérivée de la dopamine.

Le quatrieme chapitre, présente les résultats des études biologiques in vitro réalisées au
CSIRO par le Dr. M. D. M. Evans pour la partie «réponse cellulaire d’ostéoblastes »
(ostéointégration) et a I’hopital Raymond Poncaré de Garches en collaboration avec le Dr A. Saleh
Mghir pour la partie réponse bactérienne (inhibition de I'adhésion bactérienne souche clinique
méthicilline résistante de S. aureus). Ces études de la réponse biologique des surfaces greffées de
polyNaSS par « grafting from » (thermique et UV) et par « grafting to » montrent I'influence de la

structure du polymere greffé.
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PREMIER CHAPITRE : ETUDE BIBLIOGRAPHIQUE

REVIEW OF TITANIUM SURFACE MODIFICATION TECHNIQUES

FOR ANTIBACTERIAL APPLICATIONS: PHYSICAL MODIFICATION,

COATING, “GRAFTING FROM” AND “GRAFTING TO”

Les infections bactériennes et parmi celles-ci les infections sur matériels prothétiques encore
appelées infections a corps étrangers, représentent un probleme majeur de santé publique, contre
lequel I'antibiothérapie reste la solution la plus utilisée. Néanmoins, le recours systématique aux
antibiotiques a conduit a I'apparition de mutations bactériennes et au développement de souches
résistantes aux antibiotiques. Les solutions permettant de lutter contre ce fléau de plus en plus
difficile a juguler sont limitées et font I'objet de nombreuses études et/ou de recherches. Ainsi pour
lutter contre les infections a corps étranger et réduire le recours aux antibiotiques, des solutions
innovantes telles que la modification de surface des implants par des molécules actives vis a vis des

bactéries sont proposées.

Le chapitre qui suit est une revue des travaux récents développés sur ce sujet de l'infection a
corps étranger circonscrit aux infections utilisant un matériau en titane. Il regroupe les principales
techniques de modification de surface capables de conférer une activité antibactérienne a la surface
du titane. Cette activité peut étre de type « bactériostatique » lorsqu’elle permet de stopper
I’adhésion et la prolifération bactérienne ou bactéricide lorsqu’elle conduit a la mort des bactéries.
Parmi les moyens permettant de lutter contre les bactéries responsables des infections sur
prothéses, on trouve le recouvrement de la surface du titane par différentes structures actives
(antibiotiques, polyméres, fonctions chimiques) a montré des résultats prometteurs. Une liste des
principaux moyens permettant a une surface de titane d’avoir une propriété anti-bactérienne est

proposée.
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Implanted biomaterials play a key role in the current success of orthopaedic and dental
procedures. Pure titanium and its alloys are the most commonly used materials for permanent
implants in contact with bone. However, implant-related infections remain among the leading
reasons for failure. The most critical pathogenic event in the development of infection on
biomaterials is biofilm formation, which starts immediately after bacterial adhesion. In the last
decade, numerous studies reported the ability of titanium surface modifications to minimize
bacterial adhesion, inhibit biofilm formation and provide effective bacterial killing to protect
implanted biomaterials. In the present review, the different strategies to prevent infection onto
titanium surfaces are reported: surface modification by antibiotics, antimicrobial peptides, inorganic

antibacterial metal elements and antibacterial polymers.

l. Introduction

Titanium (Ti) was discovered in 1790 and was firstly used as paint additive to obtain white
color. Following the second half of the twentieth century, titanium and its alloys started to be widely
used in industry as well as in the biomedical field, particularly in bone fusion, bone fixation and joint
replacement surgery (arthroplasty). Due to their physical and chemical properties, their good
corrosion resistance and biocompatibility, these materials have been, for decades successfully

employed as artificial implants in dental and orthopaedic surgery.'

Various etiologies of instrumentation failure related to the use of titanium are reported, all of
which represent a heavy burden on patient health and healthcare costs nationwide.*® Microbial
infection is one of the main causes of implant failure.** Despite tremendous advances in the quality
of healthcare, the probability of infection during a surgical procedure is still high. Currently, the
global infection risk is <5% in orthopaedic surgery.” Orthopaedic biomaterials are diverse and used in
high volumes, which made hospital-acquired infections (H.A.l or nosocomial infections) a public
health priority in developed countries. During the course of surgery, implants are susceptible to
bacterial contamination from both skin and mucous membranes.® These device-associated infections
can rapidly progress as planktonic bacteria first adhere to an implant interface and ultimately evolve
into biofilms.® Bacteria cause various forms of nosocomial infections. S. aureus is responsible for
H.A.I of surgical wounds and, together with Staphylococcus epidermidis, causes infections associated

. . . “ . 9,10
with indwelling medical devices.”

Biofilm-associated infections represent a medical and surgical
challenge by the destruction of the adjacent tissue leading to poor vascularization, implant
loosening, detachment or even dislocations."" Difficulties raised by the diagnosis of implant-related

bone infections account for the systematic need to rule it perioperatively, especially in the setting of
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any aggressive treatment addressing implant failure.

Bacterial adhesion is generally described by two stages resulting in mature biofilm formation,
as illustrated in Figure 1. Stage | is the initial interaction which is rapid and reversible between the
bacterial cell surfaces and the material surfaces, while stage Il involves specific and nonspecific
interactions between proteins on the bacterial surface structures (fimbriae or pili) and binding
molecules on the material surface. Stage Il is slowly reversible and often termed as irreversible.
Thus, it is critical to suppress and eventually eradicate implant-related infections. However, once a
mature biofilm has developed on any implant surface, bacterial eradication becomes highly
challenging despite the use of antibiotic therapy and repeated surgical irrigation and debridement.
Poor penetration of antibiotics due to the biofilm exopolysaccharidic matrix, scarce vascularization,
high implant surface, small colony variants or persister cells through mutations of metabolic genes
account for the necessity to perform hardware removal whenever simple irrigation and debridement
procedures fail to cure infections related to implanted devices. The emergence of resistant strains
potentially represents an additional issue whenever antibiotics are administered. To date, no
treatment can guarantee rapid and complete biofilm destruction or prevent infection recurrence.
Therefore, long-term clinical success depends upon the antimicrobial properties of the implanted
materials. Currently, implanted medical devices are still unable to actively resist bacterial adhesion,

colonization, and biofilm formation.

ATB 4

Biofilm
Bacteria Slime

Figure 1: lllustration of the process of titanium surface colonization starting from individual bacterial
adhesion across micro-colonies towards formation (1 + 2) and maturation of biofilm (3)which
protects against host immune response and antibiotics (ATB).

The prevention of biofilm formation by antimicrobial surfaces is the best way to avoid both

the spread of pathogens and material deterioration. To this end, materials must prevent primary
adhesion of living planktonic microbial cells from their environment. In general, this can be achieved
by either repelling or killing approaching bacteria (Figure 2). Surface modification of implanted

devices is an effective way to reduce the occurrence of implant-associated infections. Surface
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functionalization is a relatively straightforward method to modify interfacial properties of medical

devices without disrupting bulk properties of materials.

12,21-27 28-36

Numerous antibacterial macromolecules, antimicrobial peptides, inorganic

)44,46—87,96—120 7,37-45

antibacterial metal elements (silver, copper, zinc, ... and antibiotics were used to
immobilize antimicrobial molecules onto implant interfaces. Furthermore, various strategies,
including physical adsorption and chemical covalent conjugation (“grafting to” and “grafting from”

. . . .. . . . 133-154
approaches) were applied to immobilize antimicrobials onto titanium surfaces.

The aim of this review is to collect and compare studies reporting titanium surface
modification in order to confer antibacterial properties on implants by using antibacterial coatings,

introducing inorganic antibacterial agents or grafting bioactive molecules.
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Figure 2: Various examples of antimicrobial surfaces according to mechanism of action:
bacteriostatic or bactericidal surfaces.
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Il.  Physical modification

1. Bacteriostatic materials

Bacteriostatic titanium surfaces can be designed by hydrogel coatings mostly based on PEG or
similar hydrogel forming polymers, by highly negatively charged polymers or ultrahydrophobic
modifications. Besides, a change in the surface chemistry and/or structure of the bulk implant can be
achieved either by chemically or physically altering the TiO, surface layer (e.g., oxidation or

mechanical modifications such as roughening/polishing/texturing).

1.1. Polycations and polysaccharide coatings

1214 3ssociated the RGD peptide with a macromolecule such as a polycation

Several authors
(poly(L-lysine) PLL), a polysaccharide (chitosan), a polymer (poly(ethylene glycol) PEG). Harris et al.*?
designed an innovative macromolecule PLL-g-PEG-RGD which was coated on the titanium surface.
The amount of reduction for both S. aureus and S. epidermidis was 98%, 93-95% for S. mutans, and
88% for P. aeruginosa.”® Yet, this was essentially the result of the PLL-g-PEG and not the RGD
peptide. Indeed, longer polymer chains reduce Lifshitz-Van der Waals forces and permit bacterial
adhesion decrease (S. aureus). This observation was also found by Chua et al.* following the coating
of titanium surfaces with several layers of two polysaccharides (hyaluronic acid (HA) and chitosan
(CH)). Their strategy was to incorporate RGD peptides into the layers. The antibacterial effect

resulted from the combined effect of the two polysaccharides and averaged an adhesion reduction

of 80% on S. aureus.

Chua et al.”® showed an adherence decrease of E. coli and S. aureus using different layers of
chitosan and hyaluronic acid. Bacterial adhesion is increased on hydrophobic materials. The
rationale was that coating with hydrophilic polymers as HA and CH rendered treated surfaces more
hydrophilic (water contact angle =33-44°). Thus, the inhibitory effects of HA/CH layers against
bacterial adhesion may be attributed to the increased surface hydrophilicity.

Tamerler et al.’® designed bifunctional peptides with a high-affinity Ti-binding property on the
one end and an antimicrobial (AMP) motif on the other end. AMP is composed of several Arg and Lys
units which are well-known for cationic properties. Surfaces modified with both chimeric peptides
were found to significantly reduce bacterial adhesion against S. mutans, S. epidermidis, and E. coli

compared to pure titanium.™®
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Polysaccharides such as chitosan and hyaluronic acid could inhibit the adhesion of bacteria to

s e 17,18
titanium™

since they were claimed to interfere with surface linkage between titanium and biofilm.
In fact, in one study, antibacterial multilayer coatings loaded with minocycline, which is a broad-
spectrum tetracycline antibiotic, on Ti surface substrates using chitosan and alginate were made
based upon a layer-by-layer (LbL) self-assembly technique.’ Regarding chitosan and alginate
coatings, they are thought to have a surface charge and hydrophilicity that could be biostatic, hence
maintaining the antibacterial ability after the complete release of minocycline. This also resulted in
an improved sustainability of minocycline release. Thus, the antibacterial activity was improved. This
type of strategies could inhibit the immediate colonization of bacteria onto implant surfaces in the
course of dental implant surgery, and thereby prevent and reduce the occurrence of peri-
implantitis."® Such coatings, similar to numerous polymeric coatings, have unknown effects under
mechanical constraints. Thus, if such coatings are applied on implants, a careful insertion without

screwing is recommended to preserve the coating . Nevertheless, this is deemed to be impractical

for implant application.
Scheme 1 represents the concept of the LbL with bacteriostatic or bactericidal purposes just

by introducing an antibiotic. By layering different appropriate polymers, titanium surfaces are

functionnalized accordingly and display new features.
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Scheme 1: Layer by layer coating of polycationic and polyanionic polymers to make bacteriostatic
surfaces. Then, thanks to the introduction of an antibiotic, titanium surfaces become both
bacteriostatic and bactericidal.

Dead bacteria

1.2. « Smart » polymers

Poly(N-isopropylacrylamide) (polyNIPAM) is one of the most studied and widely-used
environmentally sensitive (smart) polymers for controlling wettability of surfaces. PolyNIPAM is a
thermoresponsive polymer that exhibits a lower critical solubility temperature (LCST) in water at
32°C. At temperatures below LCST, polyNIPAM is soluble in water and is hydrophilic with an
extended coil conformation. On the other hand, at temperatures above LCST, polyNIPAM undergoes
a phase transition to water-insoluble and displays a collapsed hydrophobic structure. In the initial
reports on the use of polyNIPAM as a biofouling-release agent, Ista et al.”® exploited the stimuli-

responsive wettability of polyNIPAM for the preparation of fouling-release surfaces.
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Lee et al.*! coated titanium surfaces with a thermo-responsive polymer (polyNIPAM) which
can change polymer length and properties according to temperature variations. PolyNIPAM is a
mean of controlling bacterial attachment prevention (P. gingivalis and S. aureus). Indeed, Ti surfaces

coated with polyNIPAM can detach bacteria when temperature decreases.

Scheme 2 represents the role of polyNIPAM variable properties according to temperature.

Thus, polyNIPAM-coated titanium surfaces prevent bacterial adhesion below LCST.

Live bacteria

Bacteria inhibition

&
e%,/é Hydrophilic surface under LCST
ed,ges/.
0

Titanium

Hydrophobic surface above LCST

Scheme 2: PolyNIPAM below LCST swells and hinders bacterial adhesion, at the contrary above its
LCST polyNIPAM shrinks and the bacteria adhesion is permitted.

1.3. Nano-structures and surface structuring

22-26
Consequently, nanoscale surface

Nanostructured surfaces are currently of great interest.
patterning methods have been applied to fabricate different nanopatterns (e.g., ordered stripes,
pits, pillars or squares). Recently Narendrakumar et al.?? reported TiO, nanotubes coating onto
titanium surfaces, and such anodized nanostructures have demonstrated a certain degree of
antibacterial properties associated with their diameter and contact angle. In addition, for a given

diameter, nanopores might have less bacterial adhesion than nanotubes. In this study, the authors
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used two Streptoccocus strains: Strep. mutans and Strep. sanguinis. The same conclusions were
observed by Ercan et al.® and showed that surface nanomodification of Ti significantly changed
bacterial response. According to the authors,®® several parameters are implied such as: surface
chemistry, Ti crystallinity and nanotube size. Heat treatment significantly decreased the number of
dead S. aureus and S. epidermidis bacteria adhering to Ti surfaces, while larger Ti nanotubes (60 and
80 nm diameters) consistently decreased the number of live bacteria when each was compared to
conventional Ti. Combining these two treatments (heat treatment and controlled Ti nanotube
formation through anodization) decreased adhesion of both live and dead bacteria for both S.
aureus and S. epidermidis.”® These results indicated that controlled anodized Ti nanotube formation
and heat treatment are strong candidates for the design of future implantable materials with
improved tissue growth properties and antimicrobial behavior.

1** studied the effect of titanium crystal structures on the capacity of Strep.

Barbour et a
gordonii to adhere onto surfaces. Bacterial coverage was reduced more significantly on anatase
surfaces than rutile surfaces.

22,25

.. . . . . . . 25
This titanium modification concerns numerous bacteria: Strep. mutans, Strep. salivarius,

2,25

.. 2 .. 24 23 . . g: 23 . 26
Strep. sanguinis, Strep. gordonii,”" S. aureus,”” S. epidermidis,”” P. aeruginosa.

Scheme 3 presents the different possible architectures of TiO, layers according to the

anodization time.

Titanium Titanium

Live bacteria

Anodization
time

Titanium

Scheme 3: Formation process of nanotubes on titanium surfaces. Before anodization, a nanoscale
TiO, passivation layer is present on Ti surfaces and whenever a constant voltage is applied, pits are
formed on the TiO, layer. As anodization time increases, pits grow longer and larger resulting in
nanopore formation. After a specific anodization time, nanotubes are formed on the Ti surface.
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2. Bactericidal materials

Bactericidal elements permit to kill bacteria by many ways such as perturb the bacteria
memebrane, block the ATP synthase, empeach the cell respiration, etc... thanks to different

molecule. The antibiotics are the most known but there are not the only ones.

2.1. Polymer coating

Microbial cells generally carry a negative net charge at their surface due to their membrane
proteins, teichoic acids of Gram-positive bacteria, and negatively charged phospholipids at the outer
membrane of Gram-negative bacteria. This way, polycations are attracted and if they have a
proportionate amphiphilic character, they are able to disrupt the outer as well as the cytoplasmic
membrane and enable lysis of the cell resulting in cell death. Schaer et al.”’ studied the effect of a
hydrophobic polycation N,N-dodecyl,methyl-PEI (PEl: polyethylenimine) on S. aureus. The presence

of the polymer coating on titanium surfaces was effective by preventing biofilm formation.

2.2. Antimicrobial peptide coatings

Kazemzadeh-Narbat et al.?® used a cationic peptide called Tet213 (KRWWKWWRRC) on both S.
aureus and P. aeruginosa. In this case, the antimicrobial peptide (AMP) was loaded inside calcium
phosphate (CaP-AMP) which was coated on titanium surfaces. According to the authors, CaP-AMP

kills both S. aureus and P. aeruginosa bacteria within 30 min in vitro.

Another AMP called GL13K, derived from parotid secretory protein (PSP), has been shown to

18,29

be both bactericidal and bacteriostatic. In vitro antimicrobial studies have found that a GL13K

peptide coating is bactericidal and inhibits biofilm growth for pathogens related to peri-implantitis,
such as P. gingivalis, Strep. gordonii and P. aeruginosa under static growth conditions.’**!
Furthermore, AMP surfaces displayed antimicrobial activity under dynamic growth conditions
against Strep. gordonii** and under static growth conditions against S. epidermidis and E. coli.*® This
passive antimicrobial coating resisted hydrolytic and mechanical challenges and exhibited no
significant release of peptides from the modified titanium surface. A multifunctional streptococcal
collagen-mimetic protein coating reduced the bacterial adherence of S. aureus and S. epidermidis.>

As a result, costly design of synthetic peptides becomes necessary in order to fabricate bioactive

coatings immobilized with active AMPs.*®
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Titanium substrates can be functionalized with the hLf1-11 peptide as a potent AMP by
physical adsorption. An outstanding reduction in bacterial adhesion and biofilm formation of Strep.
sanguinis and Lactobacillus salivarius was observed on the biofunctionalized surfaces compared to

the control group.*®

2.3. Antibiotic and antiseptic coatings

One of the approaches to avoid bacterial infection on implants, and hence prevent biofouling,
is to cover them with the coatings that can release antibiotics or antiseptics in the local niche. Such
coatings can be prepared either by soaking the carrier material in a solution containing

antibiotics/antiseptics or by directly impregnating antibiotics/antiseptics onto the coating material.

i Antibiotics

Local delivery of antibiotics at the implant site might be an efficient strategy against biofilms
which can display several advantages. Firstly, in case high local doses do not cause any systemic
toxicity, high efficacy can be achieved at the specific local site. Additionally, local delivery of
antibiotics allows targeting specific peri-implantitis pathogens, preventing potential antibiotic
resistance. Various surface coatings have been developed to achieve the effect of controlled release
of antibiotics in vitro. Some requirements concern both antibiotics and coating materials. In regard
to antibiotics, a broad antibacterial spectrum and thermostable properties represent the most
critical requirements, since coating procedures are usually conducted at high temperatures.
Gentamicin is a commonly used antibiotic in such applications partly due to its relatively broad
antibacterial spectrum. Furthermore, it is one of the rare kinds of thermostable antibiotics and is
one of the most widely used antibiotics for titanium coating. Besides, cephalothin, carbenicillin,
amoxicillin, cefamandol, tobramycin, and vancomycin have also been used in coatings on bone
implants.” On the other hand, the drug incorporation strategy into coatings as well as drug release
rates from coatings are two important aspects, for they can highly influence the effectiveness of
antibiotics. Materials such as polyurethane, biodegradable polymers and calcium phosphates
(including carbonated hydroxyapatite and porous hydroxyapatite) are presented as representative
examples of coatings which can meet these requirements.”’” Yet, to this date no titanium implants
with antibiotic-loaded coatings have been found for clinical use. A major drawback of this approach
is that every drug delivery method has intrinsic limitations. The positive effect will disappear since
drug elution is finite. Moreover, the local toxicity on surrounding tissues needs to be fully

investigated.
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Systemic antibiotics are administered as adjuncts to mechanical irrigation and debridement
and/or additional surgical procedures on affected dental implants heavily colonized by putative
bacterial pathogens. As a result, systemic antibiotic therapy is often advised as a part of peri-
implantitis treatment protocols, similar to the use of systemic antibiotics in periodontitis treatment,

despite an absence to date of strong supporting scientific data.*®

The drugs investigated included conventional antibiotics such as amoxicillin, vancomycin,
gentamicin, tetracycline, minocycline or cephalotin, which were incorporated in controlled release

devices. Antibiotics were capable of reducing bacterial colonization with Strep. mutans,*** s.

A43-45
1

. . 4. 19 41 . 42 H H
epidermidis™ and S. aureus,” P. aeruginosa™ and E. col on titanium surfaces.

ii. Silver

Silver is an inorganic antimicrobial agent which has long been known for its antiseptic effects,
although the use of silver decreased with the dissemination of antibiotics. The urgent need for
effective strategies to fight the growing number of multi-resistant bacteria has recently revived
interest in silver and numerous studies have reported the use of silver-coated materials to reduce
bacterial infections associated with orthopaedic and dental implants. Inorganic antibiotic materials
have several advantages compared to traditional organic agents; these include chemical stability,
thermal resistance and protracted action.” In addition, silver has a wide spectrum of antibacterial
susceptibility, a low propensity for bacterial resistance, and the ability to inhibit polymicrobial

. . 46
colonization.

The main antibacterial effect of silver is mediated by the release of biocidal Ag* ions, which
interact with the bacterial cell wall and disturb its permeability, inactivate essential proteins and
cause DNA condensation.”” Silver exhibits a rather broad spectrum of antimicrobial activity and has
not yet increased the risk of bacterial resistance. Pathogens found at infected oral implant sites,

49,50

including Strep. mutans,*® S. aureus,*™° Strep. oralis,”” P. gingivalis and A. actinomycetemcomitans>

were killed or significantly reduced upon contact with silver-implanted surfaces. All tested silver

46,52-60

surfaces, such as hydroxyapatite (HA)-silver-surfaces or plasma sprayed silver-implanted HA

shared good antimicrobial activity.

Li et al.®! elaborated silver loaded gelatin microspheres and incorporated them into porous

titanium to produce antibacterial implants. The silver loaded samples were able to inhibit bacterial

33



Chouirfa Hamza 1% chapitre

growth (S. aureus and E. coli). Gelatin microsphere vectors can control the silver release rate to

reach high antibacterial efficacy.

Silver is certainly the most commonly used metal to confer anti-infective properties to
biomedical devices for its oligodynamic antibacterial activity, ie. exhibiting
bactericidal/bacteriostatic activity at very low concentrations. However, since its early identification
as a convenient anti-infective biomaterial, the use of silver as bulk material in medical devices has
progressively been ceasing over time. Following an opposite trend, the utilization of this element in
thin nanocoatings, in doped solid or hydrogel materials, in the formulation of bioactive alloys and
glasses, and in form of micro- and nanoparticles has progressively been flourishing. At present silver
has become one of the most widely used anti-infective substances, especially utilized in impregnated
catheters, skin dressings and revision implants for oncologic orthopaedic reconstructive surgery.
Controversially, a debate still persists over the possible inactivation of silver mediated antibacterial
activity in physiological fluids and over the low biocompatibility index of silver determined by the

low threshold concentration for cytotoxic effects, especially when in the form of nanoparticles.®**’

iii. Chlorexidine

Chlorhexidine (CHX) has been believed to be effective in the therapy of mucositis and peri-
implantitis.63 It was found that, with the additional use of 2% CHX, more anaerobic bacteria on the
implant surface were killed than using mechanical debridement alone. In fact, 2% ¢ CHX was shown
to be the most effective concentration previously, achieving a total viable biofilm reduction ranging
from 96.2% to more than 99.99%, depending on the time of exposure and the stage of biofilm
development.® It was also reported that an oral irrigator combined with 0.2% CHX is effective in
reducing biofilms attached to rough titanium surfaces immediately after cleaning.®®> However, there
seemed to be no significant difference in bleeding reduction, suppuration, probing pocket depth and
radiographic bone loss.®® It was also reported that CHX can be adsorbed by the titanium surface,®’

due to fact that CHX is a positively-charged biguanide compound.

Another study realized by Barbour et al.** showed the bactericidal effect of the CHX on Strep.
gordonii. Titanium surfaces (anatase and rutile) were immersed in a solution of CHX (100 mg/L) for 1
min, after which time CHX adsorption is believed to be maximal. Adsorption with CHX resulted in a

greater proportional reduction in bacterial coverage (80% for anatase and 40% for rutile).
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Scheme 4 summarizes the existing bactericidal coatings with their different substrates such as

polycationic polymers, AMP, ATB and antiseptics.

Live bacteria

- Dead bacteria
Bactericidal \—/

treatment ——— - —————
Titanium _—

Titanium

Scheme 4: Bactericidal treament of a titanium surface by polycationic polymers, antimicrobial
peptides (AMP), antibiotics (ATB), antiseptics or ions.

2.4. lon-implanted surfaces

Elements such as fluorine (F), zinc (Zn) calcium (Ca), chlorine (Cl), iodine (), copper (Cu),
cerium (Ce) or selenium (Se) may be incorporated into titanium or hydroxyapatite coatings by anodic
oxidation of the corresponding ions. The bactericidal activity of these ions seems to depend on their
gradual release from specimens into surrounding tissues. One mechanism of bacteriostasis is
hydroxylation into highly reactive components, such as HCl, HOCI, TiOH, hydrogen peroxide (H,0,) or
superoxide (0%), as these cause oxidation of bacterial cell membranes, resulting in increased cell
permeability and ultimately in cell death. Additionally, ion-implanted surfaces may act bactericidally,

68-79

as the ions may inhibit bacterial metabolism. To this date, a single ion candidate has been

extensively tested in clinical trials with good clinical outcome despite gradual leaching over time:

iodine-supported titanium implants as described initially by Shirai et al.”

Chemical modification of anodically oxidized titanium by incorporation of ions reduces growth

of biofilm in one, two and three species models of E. coli,*° P. gingivalis,® Strep. mutans® S.

61,62,84

83 . . . . .
aureus-” and A. acti nomycetemcomitans. Bacterial counts on ion-implanted surfaces were

reduced by 55-80% compared to pure titanium.** However, it is unclear how anodic oxidation

84-86

without ion-implantation influences bacterial adhesion to titanium. Titanium samples treated

with cold atmospheric plasma display strong antimicrobial activity against E. coli.®’”
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2.5. Photoactivable bioactive titanium

Titanium oxide (titania, TiO,) is a typical non-toxic photo-chemically active semiconductor with
high photo activity, which use is being explored to produce biomaterial surfaces with self-
disinfecting properties.?® TiO, surfaces undergo photo-activation when, under aerobic conditions,
they are irradiated with appropriate photon energies. The principles and mechanisms of TiO, photo-

catalysis have been reviewed in detail by Hashimoto et al.®®

Ultraviolet A (UVA) light is electromagnetic radiation with a wavelength between 315 and 380
nm that causes chemical reactions and biological effects by interacting with organic molecules. UV
light-induced photo-functionalization of titanium dioxide (TiO,) removes hydrocarbon contamination
and results in a super-hydrophilic surface, which decomposes adsorbed organic impurities by
oxidation. Secondary oxidation initiated by reactive oxygen species (ROS) seems to be the necessary
step to achieve antimicrobial activity (Scheme 5).”” ROS are chemically reactive molecules containing
oxygen, such as superoxide or hydrogen peroxide. The bactericidal action of irradiated titania
surfaces is due to reactions of photo oxidation that involve O, and H,O with the formation of
hydroxyl radicals (HO®) and the direct and indirect oxidation of organic substances. Other reactive
oxygen species, such as H,0, and O, produced by photo oxidation, have also been implicated in
bacterial inactivation, with H,0, acting at a greater distance from the photoactive surface than
hydroxyl radicals. It has been confirmed that these active oxygen species can destroy the outer

. 90,91
membrane of bacterial cells.”™

After 120 min of UVA illumination, the survival rate of A. actinomycetemcomitans and F.
nucleatum on a photocatalytic TiO, surface was reduced to less than 1% compared to a commercially
pure titanium control surface.” Visai et al.®® found a transitory increase in hydrophilicity and
significantly increased Zn binding capacity, which in turn led to a significant reduction in three oral
streptococcal strains on TiO, surfaces illuminated with UV light. In an in vitro study under static and
dynamic conditions, UVA illumination prior to bacterial colonization induced a reduction in adhesion
rates and a significant decrease in the adhesion strength of S. epidermidis and S. aureus, without
altering biocompatibility.” In a multispecies study authors found a positive effect on the attachment

and biofilm formation of complex oral microbial communities to UV treated titanium.**
Discharging the surface of a titanium implant in sodium chloride solution anodizes the
titanium surface by forming a superficial layer of TiCl;. Subsequently, the modified surface is

gradually hydrolyzed, which leads to the formation of Ti-OH and the bactericidal hypochlorous acid:
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TiCl; + H,O0 = Ti—OH + HCIO + HCI
Associated with the hydrolysis, the hydrophilicity of the titanium implant is increased by the

formation of Ti-OH on the surface. The slow-released hypochlorous acid induces antibacterial

properties to the modified titanium surface, while the remaining Ti-OH increases the

hydrophilicity.*

Table 1: Some photoactivable bioactive biomaterials.*’

Photoactivable material In vitro tested efficacy

TiO, Very broad spectrum

E. Coli, Pseudomonas, Bacteroides fragilis, S. aureus,
TiO, nanoparticles

Enterococcus hirae

Sulfur-doped nanocrystalline

Micrococcus lylae
titania

Shigella flexneri, Vibrio parahaemolyticus, A.
Nitrogen-doped TiO,

actinomycetemcomitans

Live bacteria

Bactericidal $ < @@ Dead bacteria

treatment
Titanium —

Scheme 5: Bactericidal treatment by UV light.
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2.6. Nanomaterials

Nanoparticles (NP) are defined as clusters of atoms of size ranging from 1-100 nm, with a very
large surface area to volume ratio. Copper, zinc, magnesium and especially silver and gold NPs
display antimicrobial activity®® and are therefore possible candidate molecules for antimicrobial
implant surface modifications. Nanomaterials are used to create unique surfaces with altered

physical and chemical characteristics.

Because ion release is the main action of metallic silver, silver NPs are used to enlarge the
available silver specific surface. Hence, using silver NPs amplifies silver ion release and consequently
the antimicrobial effect of a surface. The overall antimicrobial efficiency of nanomaterials is however
controversial. Some authors did not find a convincing decrease or even an increase in bacterial

97-100

colonization on nanomaterials in comparison to untreated titanium. Others found reductions in

bacterial counts in vitro up to 90% compared to commercially pure titanium on nano-Ti surfaces and

101-107

up to 100% for nano-AgHA when tested against E. coli, S. epidermidis and S. aureus. It has

recently been shown that a titanium nanotube surface exhibited antimicrobial properties and down-

108

regulated the glycosyltransferase genes of Strep. mutans.” All studies that tested surfaces with a

combination of nanostructures and organic or inorganic antimicrobial chemical compounds on the

97,99,106,45,109-113

nano-level found reduced bacterial adhesion and viability. Surfaces containing Ag NPs

show excellent biocidal activity towards P. aeruginosa, Strep. oralis, Strep. mutans, P. gingivalis, S.

114,115 . .
aureus,” "> Strep. pneumoniae and E. coli.

44,69,95,97,110-113

Zhao et al.'® demonstrated that nAg could act longer on bacteria than most antibiotics,
possibly due to the release of nAg from the coating. A study has described a method to modify
Ti/TiO, surfaces with citrate-capped nAg. These nanoparticles spontaneously adsorb on Ti/TiO,,
forming nanometer sized aggregates consisting of individual nAg that homogeneously cover the

surface. The modified nAg-Ti/TiO, surface exhibits a good resistance to colonization by P.

aeruginosa.'’’” Though silver is able to kill bacteria and has no cytotoxic effect on osteoblasts and

118 119

epithelial cells™™ at low doses, this could not be guaranteed at high doses.” Therefore, a suitable

coating is necessary to load and release silver.

The antimicrobial properties of a nanocomposite coating formed by polysaccharide 1-
deoxylactit-1-yl chitosan (Chitlac) and silver nanoparticles (nAg) on methacrylate thermosets were
analyzed. Methacrylate thermoset is a kind of biomaterials which is commonly employed for
orthopedic and dental applications. The Chitlac-nAg system showed satisfying anti-bacterial and

anti-biofilm activity. In vitro observation, a steady silver release accompanied by anti-microbial

38



Chouirfa Hamza 1% chapitre

ability lose was detected in physiological conditions as time went on. However, there was still
effective protection against bacterial colonization after 3 weeks which could be explained by the
residual silver. The sufficiently high level of silver content released at the beginning can kill the

120

bacteria rapidly to prevent the development of resistant pathogens.”” Although the silver

concentration decreased after several weeks, the bactericidal effect was still effective is this system.

2.7. Nitride coatings

Titanium nitride (TiN) is a material used to improve the surface properties and esthetics of
metal tools. It has been documented that TiN is of excellent chemical stability and is resistant to high
temperatures and to corrosion. Moreover, its biocompatibility has been confirmed. Thanks to its
characteristic golden color, it may help to camouflage the implant in areas with thin gingival tissues

better than can be achieved with common titanium surfaces, which are grey.*

TiN is characterized as a surface with a very high chemical inertness, hardness, low friction
coefficient and corrosion resistance. These reduced surface interaction characteristics may be one
reason for the antimicrobial effect of TiN, thus the overall antibacterial effect of nitride surfaces is a
matter of discussion. Studies on nitride surfaces are sparse and the results are controversial. Some
authors found unaltered or increased bacterial adhesion on nitride titanium surfaces, but others

122-128

found reduced biofilm formation. Ji et al.*”® found TiN to show antimicrobial effects against

Strep. mutans but not against P. gingivalis.

2.8. Citric acid

To assess the effectivenesss of different chemotherapeutic agents on biofilm contaminated
titanium surfaces, Strep. mutans biofilms and polymicrobial biofilms were grown on titanium discs
and treated by various chemical agents. Study has found H,0,, Ardox-X (atopical teeth whitening gel)
and citric acid (CA) killed significantly more Strep. mutans compared with the other treatments.'?
H,0, and CA removed significantly more protein than water, whilst CA and the combination
treatments of Ardox-X followed by CA, H,0, followed by CA were significantly more effective against
the polymicrobial biofilms than chlorhexidine, H,0, and Ardox-X. Among the chemicals tested, CA
demonstrated the greatest decontamination capacity with respect to both the killing and the
removal of biofilm cells. Moreover, the combination of effects is clinically desirable because it
promotes biocompatibility and healing around a previously contaminated implant surface.’®

Although the mechanism of biofilm removal is unknown, it could be due to the adsorption of CA on
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131 that

titanium surface under certain pH could form “acid clusters” (i.e. aggregation of molecules),
enable the disruption of calcium-ion bridges which is the chemical binding sites within the biofilm

connecting the EPS polymeric chains.**

lll. Chemical modification

1. Grafting from

Biochemical methods of surface modification are promising approaches to modify and induce
an antibacterial effect onto titanium surfaces. Difficulties, however, may be found when it comes to
the stability of the immobilized biomolecules. Besides, physical adsorption of the molecules may not
be successful for long-term implantation due to possible desorption. On the other hand, the
covalent binding may require the use of different chemical reactions, which can be aggressive

towards the molecules reducing their bioactive potential."*

Covalent grafting is one type of surface modification that offers a strongest link between

biomaterial implant and its coating, producing a more durable interface.”

Several techniques for
covalently graft biomolecules or/and bioactive molecules onto titanium surfaces have been
developed, including the covalent attachment of end-functionalized polymers incorporating an
appropriate anchor (“grafting to”) or the in situ polymerization initiated from the surface (“grafting

from”).

The “grafting from” approach (Scheme 6) has attracted considerable attention in recent years
in the preparation of tethered polymers on a solid substrate surface.”®® The direct grafting of an ionic
polymer model such as the poly(sodium styrene sulfonate (polyNaSS)) (Scheme 6) in a two-step

d.**** Treatment of the

reaction procedure onto titanium and alloy titanium surfaces was reporte
titanium surface by a mixture of sulfuric acid and hydrogen peroxide helps in the formation of
titanium hydroxide and titanium peroxide. In the second reaction step, heating of surfaces, placed in
a concentrated styrene sulfonate of sodium (NaSS) monomer induces the decomposition of titanium
peroxides with the formation of radicals capable of initiating the polymerization of NaSS."**™*? A
great advantage of the PNaSS grafting relies on its bioactivity, which could be in part due to its
moderate hydrophilic character. Bacterial adhesion study showed that titanium and titanium alloy
graft surfaces exhibited high inhibition of S. aureus adhesion at levels greater than 70% when

. . . . 136,138,139
compared to ungrafted titanium and titanium alloy surfaces.” >
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Scheme 6: “Grafting from” onto titanium surfaces
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2. Grafting to

The “grafting to” strategy permits an indirect grafting thanks to anchor molecules (silane,****

I 147-150 151-154

catechol, phosphate ). It enables titanium functionalization with various molecules in order

to confer customized properties (Figure 7).

2.1. Silane anchor

Silanization has been successfully used to functionalize metallic biomaterials with bioactive
molecules. This method of surface modification allows the covalent attachment of various molecules
such as peptides, proteins and polymers through the use of organofunctional alkoxysilane molecules
that react with hydroxyl groups present at the surface of the material. The binding of these
biomolecules onto aminosilanized samples often requires the reaction with crosslinking agents (i.e.

glutaraldehyde, maleimide-based molecules) to ensure appropriate chemical reactivity.

Chen et al.™ used a silane anchor to graft Melimine, a synthetic antimicrobial peptide onto
titanium surfaces.’** Melimine has broad spectrum activity against bacteria, fungi and protozoa and
has been considered as a promising candidate for further development as an antimicrobial coating
for biomedical devices and implants. In this study, the in vitro and in vivo antimicrobial activity of
melimine-coated titanium was tested. Titanium surfaces were amine-functionalized with 3-
aminopropyltriethoxysilane (APTES) followed by reaction with a bifunctional linker 4-(N-
maleimidomethyl)cyclohexane-1-carboxylic 3-sulfo-n-hydroxysuccinimide ester (Sulfo-SMCC) to yield
a maleimide functionalized surface. Melimine was then tethered to the surface via a thioether
linkage through a Michael addition reaction of the cysteine at its N-terminus with the maleimide

moiety. Melimine coating significantly reduced in vitro adhesion and biofilm formation of P.
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aeruginosa (up to 62%) and S. aureus (up to 84%) on titanium substrates compared to blank surfaces
(p < 0.05). The coating was also challenged in both mouse and rat subcutaneous infection models
and was able to reduce bacterial load by up to 2 log1l0 compared to uncoated surfaces (p < 0.05).
Melimine coatings therefore present several characteristics that make it a promising candidate for
development as a surface antimicrobial agent that can withstand industrial sterilization while

ensuring good biocompatibility.

Gerits et al.** developed titanium substrates on which the recently discovered antibacterial
agent SPI031, a N-alkylated 3, 6-dihalogenocarbazol 1-(sec-butylamino)-3-(3,6-dichloro-9H-carbazol-
9-yl)propan-2-ol, was covalently linked (SPI031-Ti) via a silane anchor (3-aminopropyl-triethoxy
silane). They found that SPI031-Ti substrates prevent biofilm formation of S. aureus and P.
aeruginosa in vitro. To test the effectiveness of SPI031-Ti substrates in vivo, they used an adapted in
vivo biomaterial-associated infection model in mice in which SPI031-Ti substrates were implanted
subcutaneously and subsequently inoculated with S. aureus. A significant reduction in biofilm
formation was observed (up to 98%) on SPI031-Ti substrates compared to control substrates. In a

different study,*®

the same team grafted vancomycin (VAN) and caspofungin (CAS) onto Ti
substrates using a silane anchor too. Resistance of the VAN-coated Ti (VAN-Ti) and CAS-coated Ti
(CAS-Ti) substrates was tested against in vitro S. aureus and C. albicans biofilms. The efficacy of
coated Ti substrates was also tested in vivo using an adapted biomaterial-associated murine
infection model in which control-Ti, VAN-Ti or CAS-Ti substrates were implanted subcutaneously and
subsequently challenged with the respective pathogens. In vitro biofilm formation of S. aureus and C.
albicans on VAN-Ti and CAS-Ti substrates, respectively, was significantly reduced compared with

biofilm formation on control-Ti. VAN-Ti substrates and CAS-Ti substrates showed a 99.9% biofilm

reduction against respectively S. aureus and C. albicans compared with control titanium.

2.2. Catechol anchor

A different strategy is to graft polymers with a catechol group onto titanium surfaces, catechol
acting as the anchor for chemical linkage. A distinction is commonly made between three different
approaches. The first one is the direct polymerization from the substrate surface by using an initiator
bringing a catechol group. Another approach is to functionalize a polymer with a molecule loading a
catechol group and susbsequently anchor the polymer onto the desired surface as used by Chouirfa
et al.™ In a third type of approach, catechol is first anchored to the surface of TiO,, then, by click
reaction with a functionalized polymer, the latter is grafted onto the titanium surface **’. Recently,

Chouirfa'® grafted polyNaSS (polyanion) onto titanium surfaces via a dopamine anchor and showed
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a positive response against S. aureus. Various molecular weights of polyNaSS were studied and it
was shown that the bulkier polyNaSS was, the higher the bacteriostatic effect was: 36, 58 and 65% of
S. aureus growth inhibition for respectively 5, 10 and 35 kDa polyNaSs.

. . 149
In one in vitro study,

Ti substrates were functionalized by first covalently grafting either
dopamine followed by carboxymethyl chitosan (CMCS) or hyaluronic acid-catechol (HAC).
Antibacterial assays with S. aureus showed that the polysaccharide-modified substrates significantly
decreased bacterial adhesion. CMCS-functionalized Ti demonstrated better antibacterial property
than HAC-functionalized Ti since CMCS is bactericidal while HA only inhibits the adhesion of bacteria
without killing them. The number of viable S. aureus cells on Ti-CMCS and Ti-HAC decreased to 16%

and 54% compared with control titanium, respectively.

An antimicrobial peptide, Magainin | (Mag), was grafted to a titanium oxide surface, via 3
steps: i) the binding of the catechol group (Cat), ii) coupling with PEG and iii) functionalization with

Magainin | peptide.’*°

In this strategy, PEG is both antiadhesive and enables covalent peptide
immobilization. The antiadhesive properties of PEG, and antibacterial activity of the anchored
Magainin I, were individually tested against Gram-positive bacteria, Listeria ivanovii. The results
reveal that bacterial adhesion was considerably reduced, accompanied by a growth inhibition of
remaining adhered bacteria, 70% on Ti-Cat-PEG and 90% on Ti-Cat-PEG-Mag. CFU count, after
adhesion onto clean Ti, was higher than on any of the modified surfaces. A slight decrease was

observed on Ti-Cat whereas, on Ti-Cat-PEG, the number of live bacterial cells was divided by tw. The

most drastic reduction was observed on Ti-Cat-PEG-Mag compared with control Ti.

2.3. Phosphor-based anchor

Phosphates and phosphonates can covalently link to metal oxide surfaces such as TiO, and are
commonly used as crosslinker agents to functionalize surfaces with other molecules to tune surface
properties to those of interest. Phosphonate linkers present the advantage of being more stable
than other commonly used coupling agents like silanes, which suffer from hydrolytic instability in
aqueous environments at physiological pHs. The use of robust and stable coatings under
physiological conditions in biomedical applications is of high interest, and phosphates or
phosphonates bound to metal oxides are stable in these conditions.

151
.

Cérdoba et a presented a method to directly functionalize Ti surfaces covalently with Myo-

inositol hexaphosphate (IP6), without using a crosslinker molecule, through the reaction of the
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phosphate groups of IP6 with the TiO, layer of Ti substrates. The effect of the grafted surfaces on the
adhesion and biofilm viability of oral microorganism S. sanguinis was studied. It appeared that Ti-IP6
surfaces decreased the adhesion of Strep. sanguinis. These results indicate that the functionalization
of titanium surfaces with IP6 protected the material against bacterial adhesion. Besides, some

bactericidal effect of IP6 could be expected, as found by Moon et al.*>

on P. gingivalis.

Other examples of the wuse of phosphonate, such as 4-vinylpyridine with
vinylbenzylphosphonate or dimethyl(2-methacryloyloxy-ethyl) phosphonate are found in the
literature with a preparation by free radical polymerization. Calliess et al. showed a reduction of

adherent bacteria up to 95% compared with blank titanium controls.™

In their study, they
demonstrated in vitro that polymer surface coatings can be antimicrobial against S. epidermidis and
S. aureus. Similarly with phosphonate, Pfaffenroth et al.™™* synthetized copolymers of 4-vinyl-N-
hexylpyridinium bromide (HBVP) and dimethyl(2-methacryloyloxyethyl) (DMMEP) phosphonate self-
assemble to form ultrathin layers on titanium surfaces that show antimicrobial activity and
biocompatibility. Antibacterial activity was assessed by investigating Strep. Mutans adherence. The
antimicrobial effect of the surface is enhanced by an increase in the content of DMMEP within the
copolymer. The introduction of hydrophilic monomers improved the antibacterial effect of the

copolymers compared to poly(HBVP) homopolymer and in particular compositions with low

amounts of HBVP showed strong effects.
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Scheme 7: A selection of anchors on titanium surfaces with different functionalizations to achieve an

antimicrobial surface.
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IV. Discussions

The quest for active surfaces

The tremendous varieties strategies aiming at functionalizing titanium surfaces in vitro and in
few in vivo models clearly show no standard has established a wide consensus in the scientific and
medical community. Depending on the desired effect, it is now certain that specific functionalized
surfaces will be achieved on medical implants. However, at this point, it is seems illusory to believe
that a cheap and scalable engineered implantable surface can promote cell adhesion, guarantee
biocompatibility and ensure over a 99.9% non-selective biocidal effect. Multiple barriers are yet to
overcome. First, obviously most studies report strictly in vitro results. Secondly, in vivo studies using
relevant animal models that correspond to the actual application of studied biomaterials are scarce.

Thirdly, no study has to this date assessed the interaction with animal or human immune cells.

Device-associated infection complexity

In fact, one should not believe that even if this Graal biomaterial was ever built, it would
necessarily automatically solve the problem of implantable device-associated infections. Indeed, the
pathogenesis of these infections remains highly complex and misunderstood. Every biofilm is
different and the pathogenis varies depending on the affected tissue in which the device was
implanted. Biofilms on orthopaedic and dental implants are reputably harder to eradicate due to the
poor environing vascular supply and bulkiness of the devices. Indeed, such surfaces are extremely
high and remain unexposed to blood supply hence the difficulty of the immune system to combat
these infections. Catheter-related biofilms develop in nutrient-rich environments and classically raise
fewer clinical issues. Indeed, antibiotics have a choice access to catheters and catheter removal
presents little morbidity. Contaminated implants do not always lead to infections and it is safe to
believe that auto-sterile implants will not eradicate nosocomial infections in the surgical setting.
Conceptually, the goal of an auto-sterile implant would be to display a non-selective effect on
pathogens (bacteria, fungi, viruses) to prevent antibiotic resistance, prevent mature biofilm
formation on implants in the mid- or long-term follow-up, facilitate the efficacy of a classic combined
therapy of antibiotic use, surgical irrigation and debridement and eventually render hardware

removals unnecessa ry.

Most advanced candidates to this date

In the orthopaedics field, silver has been used for more than a decade with toxicity issues that
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restricted its use in patients with a very high anticipated postoperative infectious risk. lodine
coatings gained significant interest in Japan due to their innocuity and successful initial clinical trials
during the past five years. Gold, palladium and other nanoparticles are used in complex coatings that
will be soon available to surgeons. pNaSS has been extensively Antibiotic or antiseptic-impregnated
implants are progressively abandoned due to the lack of clinical evidence supporting their use and

justifying their price in daily practice.

Costs and scientific dispersion represent barriers to scalability of active surfaces

This remains a central topic for industrialized societies with ever-increasing healthcare-related
budgets: will the surface treatment be cost-effective? Indeed, most of the molecules described in
this review are hardly scalable and could significantly raise the price of implants with little or no
clinical benefit. Interactions between active surfaces and abrasion in clinical practice are yet to be
investigated for most candidates. There is also scarce data on the residual amount of most coatings
or active surfaces long after implantation. In theory a permanently treated implant would prevent
further bacterial or fungal graft originating from hematogeneous dissemination. With dozens of
different surface treatments available to render titanium antibacterial, we deemed it necessary to
clarify and classify their various synthesis, mechanism of action and pathogenic targets. Given the
complex challenges raised by the translation of such research to clinical practice, we believe that the
dispersion of scientific efforts directed towards the discovery of new molecules may blind us from
further animal and clinical developments of existing solutions that would radically change the shape

of healthcare and nosocomial infections.

Other areas of research on antibacterial surfaces

Rather than coating, multiple other approaches were proposed. Among them, the most
popular nowadays is nanosurface modeling on bulk materials. Indeed, engineering uncoated
surfaces which physical surface characteristics would both promote cell adhesion hence facilitating
biocompatibility or tissue integration and repel bacteria has been extensively described and is now a
mature technology that is currently available to clinicians. A seducing idea would be to combine

these nanostructures with increase surface contact and active coatings or grafted molecules.

V. Conclusion

Numerous solutions exist to render titanium surfaces antibacterial (Table 2). Their different
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mechanisms and targets were listed in the present study for further clarification of an ever-

increasing science that will change the shape of health-care associated infections. The increasingly

popular research topic of active surfaces has permitted the flourishing development of new

molecules that have not yet reached maturity. Improvements in scalability, animal and clinical

testing are to be expected in the coming years before any standard arises.

Table 2: Overview of the main strategies to make an antimicrobial titanium surfaces.

Concerned
Strategy Features Bacteriostatic/Bactericidal Exples Ref.
bacteria
Polycation PLL-g-PEG,
LbL HA/CH, N
Polysaccharides Bacteriostatic/Bactericidal EC, PG, 5A, —
polyNIPAM, SE, StM R
i
Polymer PEI
EC, PA, SA,
Nanostructures SE, StO, a
/ Bacteriostatic/Bactericidal TNT StG, StGo, X
)
. StM, StrP, D
Nanomaterials N
2 StS, StSa
®
o
O
Tet213,
EC, LS, PA, 9
Antimicrobial peptide  Bacteriostatic/Bactericidal GL13K, hif-  pg, sA, SE, «®
11 StGo, StSa ®
Amo, Carbe,
AA, EC, SA,
Cefa, Cepha
SE, StO, e
ATB/Antiseptic Bactericidal Genta, Mino, ~
StGo, StrM, ™
Tobra, Tetra, ~
StSa
VAN,Ag, CHX
Ca, Ce, Cl, ~
lon-implanted Bactericidal Cu, F, 1, Se, A4, EC, PG, 9
. SA, StM 3
n
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Photoactivable AA, BF, EH, 3.
Bactericidal ROS FN, ML, SA, %
bioactive <
SE, SF, VP X
"
Nitride/Citric acid Bactericidal PG, StrM \n
~
—
€
: S
o Polymer Bacteriostatic PolyNaSS SA, SE \
< e
‘-I‘E i
G
CAS, Meli, g
Silane anchor Bacteriostatic/Bactericidal CA, PA, SA N
SPI031, VAN s
—
o CMCS, HA,
o R
b= Catechol anchor  Bacteriostatic/Bactericidal Mag |, PEG, LI, SA :
© <
G) polyNaSS A
IP6, MAPC1, <
LN
Phosphate anchor Bacteriostatic/Bactericidal VBP, HBVP- SA, SE, PG, i
StrM, StSa n
co-DMMEP -~

A. actinomycetemcomitans (AA), Bacteroides fragilis (BF), Candida albicans (CA), E. coli (EC),
Enterococcus hirae (EH), F. nucleatum (FN), Lactobacillus salivarius (LS), Listeria ivanovii (LI),
Micrococcus lylae (ML), P. aeruginosa (PA), P. gingivalis (PG), Shigella flexneri (SF), S. aureus (SA), S.
epidermidis (SE), Strep. gingivalis (StG), Strep. gordonii (StGo), Strep. mutans (StM), Strep. oralis
(St0), Strep. pneumoniae (StP), Strep. salivarius (StS), Strep. sanguinis (StSa), Vibrio

parahaemolyticus (VP).

Amoxicillin (Amo), carbenicillin (Carbe), carboxymethyl chitosan (CMCS), Caspofungin (CAS),
cefamandol (Cefa), cephalothin (Cepha), chitosan (CH), dimethyl(2-methacryloyloxy-ethyl)
phosphonate (MAPC1), gentamicin (Genta), hyaluronic acid (HA), magainin | (Mag 1), melimine
(Meli), minocycline (Mino), Myo-inositol hexaphosphate (IP6), N-alkylated 3, 6-dihalogenocarbazol
1-(sec-butylamino)-3-(3,6-dichloro-9H-carbazol-9-yl)propan-2-ol (SP1031), polyethylene glycol (PEG),
polyethylenimine (PEl), poly(L-lysine) (PLL), poly(sodium styrene sulfonate) (polyNaSS), reactive
oxygen species (ROS), Silver, (Ag), Tet213 (KRWWKWWRRC), tobramycin (Tobra), tetracyclin (Tetra),
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Titanium nanotubes (TNT), vancomycin (VAN), 4-vinyl-N-hexylpyridinium bromide-co-dimethyl(2-
methacryloyloxyethyl) (HBVP-co-DMMEP), vinylbenzylphosphonate (VBP)
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DEUXIEME CHAPITRE : GRAFTING BIOACTIVE POLYMERS ONTO

TITANIUM IMPLANTS BY UV IRRADIATION

Ce second chapitre décrit le greffage de polymeéres bioactifs sur le titane en utilisant les
rayonnements UVs. Au sein du laboratoire LBPS, la technique de greffage « direct » de polymeéres
bioactifs sur des surfaces de titane a été développée et mise au point dans les années 2000.> Ce
greffage est réalisé en deux étapes :

1) Les surfaces sont activées par une étape d’oxydation chimique permettant de créer des
hydroperoxydes de titane a la surface,

2) Sous l'effet de la chaleur, les hydroperoxydes sont clivés et forment des radicaux qui

amorceront la polymérisation du monomere.

Ce procédé de greffage radicalaire a fait I'objet d’un brevet® et de nombreuses publications™?
et est actuellement utilisé par la société CERAVER pour fonctionnaliser la surface des prothéses de
hanches ACTISURF. L’'ensemble des résultats des études biologiques in vitro et in vivo réalisées sur les
prothéses ACTISURF étant positifs, ’ANSM a donné a la société CERAVER son accord en novembre

2016 pour réaliser une étude clinique multicentrique sur cette prothése de titane bioactive.

Ce procédé de greffage radicalaire qui répond aux exigences de biocompatibilité et de
réduction de I'adhérence bactérienne nécessite néanmoins un temps de polymérisation de 15 h, ce
qui présente un surcolt pour la réalisation a I’échelle industrielle. Un des objectifs de cette these
était d’améliorer ce processus de greffage en réduisant le temps de polymérisation. L'idée a été
d’utiliser I'irradiation UV au lieu de I'action de la chaleur pour amorcer la polymérisation a la surface

du titane.

Ce chapitre est dédié a la réalisation du procédé de greffage radicalaire amorcé par irradiation
UV, que nous avons appelé « greffage UV ». Nous montrerons qu’avec ce procédé UV, il est possible
d’améliorer non seulement le temps de polymérisation en le réduisant de 15 a 1 h, mais également
de diminuer la concentration du monomeére afin d’obtenir des résultats similaires a ceux obtenus par
le greffage par voie thermique. Cette nouvelle technologie a été protégée par un brevet francais en
ao(t 2015, une extension européenne en aolt 2016" et a fait I'objet d’une publication en janvier

2016.°
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The anchorage failure of titanium implants in human body is mainly due to biointegration
problems. The use of bioactive polymers bearing anionic groups (such as sulfonates) in combination
with titanium-based materials has been shown to be an excellent solution. In this paper, we report
the grafting of an ionic polymer poly(sodium styrene sulfonate) (polyNaSS), in two-step reaction
procedure using UV irradiation. First, the titanium surfaces were chemically oxidized to allow the
formation of titanium hydroxide and titanium peroxide. Then, titanium samples were immersed in a
solution of sodium styrene sulfonate (NaSS) and were placed under UV irradiations to induce the
decomposition of titanium peroxides with the formation of radicals able of initiating the
polymerization of the monomer NaSS. Various parameters, such as polymerization time, monomer
concentration and lamp power were studied in order to optimize the yield of polyNaSS grafting.
Fourier-transform infrared spectra recorded in attenuated total reflection mode (ATR-FTIR), scanning
electron microscopy with Oxford energy dispersive spectroscopy (SEM-EDS) and contact angle
measurements were applied to characterize the poly(NaSS) grafting. The amount of the poly(NaSS)

grafted onto the titanium surfaces were determined by the toluidine blue colorimetric method.

I. Introduction

Titanium is widely used as implantable biomaterials for its good corrosion resistance, its
excellent mechanical properties and “acceptable” biocompatibility with human tissues,’® but
insufficient integration into surrounding bone often occurs. This rejection is due to an uncontrolled
inflammation process which induces fibrous capsule formation, causing the implant to poorly bind to
the host tissue and consequently the implants can fail under shear stress, requiring revision surgery.*
In order to overcome this problem, different techniques have been proposed over the years to
modify the surface of titanium. These approaches vary from mechanical to thermal and
electrochemical methods.>® An alternative method that is gaining popularity, is the grafting of

. . . 5
biomolecules and/or bioactive polymers.
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Previous studies carried out in our laboratory have shown that anionic polymers or copolymers
such as poly(sodium styrene sulfonate) (polyNaSS), poly(methacrylic acid) (polyMA),
poly(methacryloyl phosphate) can favor osteoblast cell adhesion and differentiation.*™® The
distribution of these ionic groups along the molecular chains creates active sites which can interact
with extracellular proteins, such as fibronectin, implicated in cell response. Recently, the grafting of
polyNaSS was successful by using radicals issued from titanium peroxides able to initiate the radical

114 Oxidation of titanium creates

polymerization of sodium styrene sulfonate (NaSS) monomer.
titanium peroxides at the surface; which, under heating, produce radicals to initiate the
polymerization of ionic monomer NaSS. The drawback of this method is the long polymerization
times (15 hrs). To this end, this study demonstrates the use of UV irradiation to decrease the

polymerization time.

UV irradiation has been used to initiate radical graft polymerization of bioactive compounds on

15-19
polymer surfaces.

When exposed to UV light, polymer surfaces generate reactive sites which can
be used to initiate graft polymerization. For example, UV irradiation has been used to introduce

carboxylic acid functionality to PMMA®, as well as to activate polystyrene surfaces for cell tissue.”!

Chemical modification using UV irradiation is an easy process that can also be used as a
suitable alternative due to its low cost and fast reaction rate. In this paper, we describe a simple
method to graft sulfonate groups to the titanium implant surface by using UV radiation. This new
method is the object of a patent.”? To demonstrate the success of the procedure, modified surfaces
were characterized by various techniques including colorimetric method, contact angle analysis, ATR-

FTIR and SEM (EDS).

Il. Experimental section

1. Materials

Titanium (Grade 2) disks were obtained from Goodfellow, the surfaces of 1.5 cm diameter
were polished. The two disk faces were polished with two SiC consecutive papers 500 and 1200.
After polishing, the surfaces were cleaned in acetone overnight under stirring. The following day, the
surfaces were successively cleaned once in acetone bath and three times in distilled water (dH,0)
bath with sonication for 15 min. Then, the disks were put in Kroll’s reagent (2% HF, Sigma; 10% HNO3,

Acros and 88% dH,0) for one minute with stirring followed by five consecutive dH,0 baths with
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sonication for 15 min each time. Sodium styrene sulfonate (NaSS, Sigma) used for the grafting
process was purified by recrystallization in a mixture of water/ethanol (10:90 v/v).****** The purified

NaSS was then dried under atmospheric pressure at 50°C overnight and then stored at 4°C.

2. Grafting polyNaSS onto titanium surfaces

After washing the surface with Kroll’s reagent, the surfaces were immersed in a Piranha
solution (H,SO4/H,0, 50:50 v/v) in a controlled and inert atmosphere (> 99% argon) (Scheme 1). First,
the surfaces were immersed in sulfuric acid for one minute with stirring, then hydrogen peroxide was
been added resulting in a color change and an exothermic reaction. The disks were amply rinsed with
dH,0 before putting them into a round bottom flask containing an aqueous solution of NaSS (0.32 M
or 0.7 M). The round bottom flask containing NaSS and the titanium surfaces was irradiated with UV
light (365 nm) at ambient temperature with stirring. The grafted surfaces were then rinsed for 48 h

with dH,0 and dried overnight at 37 °C before characterization.

‘(\O Q,
H H H \
HO
L& & ot
Oxidation H H H Radical
I(,')I I(]I) I(,')I H,50,/H,0, 8 g g UV cutting polymerization ({

a m m

Formation of radicals at PolyNaSs grafted onto the
the surface and in solution surface and polyNaSS in
solution

Scheme 1: UV grafting process of polyNaSS onto the titanium surface. The surface is oxidized with
peroxide formation and the UV irradiation give radicals by homolytic cleavage which initiates the

polymerization.

3. Instrumentation and measurements

UV lamp: The UV device used from Lot Quantum Design generated a power from 200 W to

500 W (arc light source). All experiments were done at 365 nm at ambient temperature.
Gel permeation chromatography - Size exclusion chromatography (GPC-SEC): GPC-SEC was

performed on a Shimadzu Prominence instrument equipped with a SIL-20ACHT auto sampler and a

Shimadzu RID-10A differential refractive index detector. The system was fitted with an
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Ultrahydrogel™ (Waters) gel guard column (6 x 40 mm) and two UltrahydrogelTM (Waters)
analytical columns (7.8 x 300 mm). NaNOs (0.1 M) was used as the mobile phase, eluting at 0.7
mL/min at 40°C. Samples were dissolved in an aqueous solution of NaNQO3 (0.1 M). Prior to injection,
the samples were filtered through cellulose acetate membranes (0.45 um pore size). The molecular
weights of the polymers were determined using LCsolution GPC software by a conventional

calibration obtained from poly(NaSS) standards (Sigma-Aldrich) ranging from =4 x 10° to =150 x 10>

g/mol.

4. Surface characterization

The grafting of poly(NaSS) was confirmed using the toluidine blue (TB) colorimetric method,
contact angle, Fourier-transform infrared (FTIR) spectra, recorded in an attenuated total reflection
(ATR) mode and scanning electron microscopy with energy dispersive X-ray spectroscopy analysis

(SEM-EDS).

Toluidine blue colorimetric method: For the toluidine blue (CARL ROTH) test, 3 titanium
disks were used for each different grafting. The grafted disks were immersed in a toluidine blue
solution (5 x 10 M) at 30°C for 6 hrs to allow complexation of toluidine blue with the surface grafted
polymers. It is assumed that 1 mol of toluidine blue forms a complex with 1 mol of carboxylate

26-27
Non-complexed TB molecules were removed by gentle

groups or 1 mol of sulfonate groups.
rinsing of the sample with a NaOH aqueous solution (1 x 10 M). Decomplexation of the toluidine
blue was done by soaking the samples in 10 mL mixture of acetic acid/dH,0 (50:50 v/v, Fisher) for 24
hrs at ambient temperature. Concentration of decomplexed toluidine blue was measured by visible
spectroscopy at 633 nm using a Perkin Elmer lambda 25 spectrometer. Ungrafted Ti samples were

used as controls and were found not to react with the toluidine blue solution. 3 titanium disks were

used per analysis.

Contact angle measurements: Static solvent contact angles were measured using a DSA10
contact angle measuring system from KRUSS GmbH. A droplet of solvent was suspended from the tip
of a microliter syringe supported above the sample stage. The image of the droplet was captured and
the contact angle was measured using DSA drop shape analysis program from KRUSS. The contact
angle of distilled water (2 pL) on the surface was recorded 10 s after contact, 3 measurements were

taken and averaged.

Analyses by ATR-FTIR: The Fourier-transformed infrared (FTIR) spectra, recorded in an
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attenuated total reflection (ATR), were obtained using a Perkin Elmer Spectrum Two Spectrometer. A
diamond crystal (4000 cm™ - 500 cm™) with a resolution of 4 cm™ was applied. The disks were

uniformly pressed against the crystal and for each surface, 128 scans were acquired.

SEM-EDS analyses: The surface micro-topography of the grafted titanium disks were
analyzed by scanning electron microscopy (SEM, Hitachi TM3000) with Oxford energy dispersive

spectroscopy (EDS) without sample preparation, the instrument operated at 5 kV to 15 kV.

Il1l. Results and discussions

The grafting of polymers (polyNaSS) onto titanium (Ti) surfaces can be achieved by radical
polymerization.”® This method involves the immersion of titanium surfaces in a mixture of sulfuric
acid and hydrogen peroxide (30%) produces a surface layer of titanium hydroxide and titanium
peroxide species. The existence of the Ti-peroxide radicals was proposed independently by different
research groups based on the vibrational modes in the range of 890 - 900 cm™ of H,0,-oxidized Ti
powder.”® Takemoto et al.?® have shown that the amount of Ti peroxide present decreases upon

heating.

Immersion of the titanium samples in a heated aqueous solution of the NaSS monomers
induces decomposition of the Ti-peroxide radicals and initiates polymerization of the monomers, as

11,23

shown previously on pure titanium. Here, we expand on the concept to replace source of radicals

from a thermal source to a UV source to reduce reaction times.

We expected that the grafting efficiency of polyNaSS onto titanium surfaces would be strongly
dependent on the power of the UV source. Keeping the concentration of NaSS constant (at 0.7 M),
we tested several powers (from 75 to 220 mW/cm?) of the UV source. At each power, the sample
was irradiated for the same duration (45 min) and we found that a maximum grafting efficiency could
be obtained at 160 mW/cm?, 1.75 + 0.1 pg/cm” (Figure 1). With this optimized power we carried out
a kinetic study (Figure 2) where we observed that the curve followed a “Gaussian curve” with an

optimum at one hour, 2.48 £ 0.3 ug/cmz.

The optimization of power and a kinetic study at the optimum power further had also been
done at 0.32 M (Figures 1, 2). The optimum power was found to be at 220 mW/cm® (1.27 + 0.1

pg/cm?), stronger than 0.7 M and we observed at one hour a grafting maximum (4.35 + 0.1 pug/cm?).
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Indeed, the polymerizations are significantly faster (complete in 1 h) over previous studies using

thermal initiation (complete in 15 hrs).""*% Furthermore, a comparable grafting efficiency

(4.35 pg/cm? compared to 5.0 ug/cm?) can be achieved at a lower monomer concentration (less

wastage). With a weak concentration, it’s necessary to increase the power to have a good quantity of

grafted polyNaSS while a short time reaction. Beside, with both a high concentration and power, we

had weak results because the viscosity increased. We have studied various parameters to optimize

the conditions, the balance of the concentration, the power, the viscosity and the exposure time is

important. All these parameters had been analysed to allow an excellent result: a high grafted

polyNaSS rate in a few time.
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Figure 1: UV Grafting at 0.32 M and at 0.7 M

according to the power at 45 min.
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Figure 2: Kinetic study of grafting polymerization at

0.32 M and at 0.7 M at 220 mW/cm? and at 160

mW/cm? respectively.

With a UV initiated grafting, we observed a decreasing quantity of grafted poly(NaSS) if the

surface was irradiated for longer than 60 min. To explain this observation, two scenarios are possible

(Scheme 2): the scission of polyNaSS chains or entire removal of polyNaSS chains from the surface.
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Scheme 2: UV degradation of the polyNaSS according to possible ways.

To test the extend of chain scission, a polyNaSS standard from Sigma Aldrich (=10 kDa) was
been exposed for 4 hours under UV light at 220 mW/cm?® The chromatograms before and after
irradiation showed no change, suggesting no chain scission takes place under the reaction conditions
(Figure 3). Thus the second scenario, involving the entire removal between the polyNaSS and the
titanium, was studied in more details. A grafted surface was exposed for 4 hrs with the UV light (220
mW/cm?) in distilled water analysed with TB. The results showed a decrease of more than 90%. We
can conclude that the second hypothesis is checked: an important UV exposition is going to break the

bound between the polyNaSS and the titanium.
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s PolyNaSS before UV irradiation

s PolyNaSS after UV irradiation
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Figure. 3: GPC-SEC chromatogram of polyNaSS before and after UV irradiations.

Indeed, a long UV irradiation time does not degrade the polyNaSS but the bond between the

polymer and the Ti surface is easily cleaved.

Moreover, others analysis were done to check the presence of polyNaSS on the surface. Firstly,
we evaluated the contact angle: the contact angle (0) is a measure of the wettability of a solid by a
liquid. In the case of complete wetting, the contact angle is close to 0° (super-hydrophilic surface),

between [0° - 90°], the surface is wetting and above 90°, the surface is hydrophobic (Figure 4).°*°

The two different graftings (thermal and UV), gave a contact angle around 15° suggesting the
presence of polyNaSS which is known to be a hydrophilic polymer. In contrast the control sample
(polished Ti disk, cleaned with Kroll's reagent and oxidized with Piranha solution) gave a contact
angle of 57°. Absolutely, the polyNaSS is an anionic polymer bearing sulfonate groups, allowing when

it is grafted to give to the surface a hydrophilic property (interesting wetting, 6 inferior at 45°).
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Figure 4: No grafted surface (left) and grafted surface (right).
The FTIR spectra showed in the two UV initiated graftings, the presence of specific peaks of the

polyNaSS at the surface of the titanium disk. The spectra (Figure 5) shows the titanium surface

ungrafted and grafted with polyNaSS between 900 and 1800 cm™.
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98 N 1414
97
Grafted Ti No grafted Ti
96
95 1009 u
1039 1129 1178

94

T%

900 1000 1100 1200 1300 1400 1500 1600 1700 1800
cm?

Figure 5: Enlargement of FTIR-ATR spectrum of grafted polyNaSS onto titanium surface.

The aromatic ring and the symmetric vibrations of the SOs; groups generated a NaSS doublet
(0=5=0) located at 1009 and 1039 cm™ (Table 1). The absorption of the sulfonate was detected by
the peaks between 1130 - 1185 cm™, which is also associated with asymmetric vibrations (Table 1).
Asymmetric vibrations are also found for the group SO, at 1414 cm™. Finally, the series of peaks
between 1635 and 1452 cm™ are attributed to stretching vibrations of bonds (C=C) of the benzene

ring (Table 1). Whereas, the ungrafted titanium was not IR active.

Table 1: Adsorption bands characteristics of polyNaSS

Wavenumber (cm™) Peak intensity Chemical groups & interactions

1635-1452 Weak v(C=C) from the aromatic ring
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The EDS element chemical analysis showed the presence of different atoms (C, O, Na, Ti, S),

especially Na and S, essential compounds of the polyNaSS (Table 2). The percentage of oxygen is

bigger after grafting because of one hand the oxidation step using peroxide hydrogen permitting to

generate more oxygen atoms (Ti-OOH) and the other hand the grafting of polyNaSS (SOs’). A higher

carbon percentage is observed due to the grafting of the bioactive polymer.

Table 2: Analysis of atomic (%) of elements at the titanium surface.

EDS atomic composition %

C o] Na S Ti
Ungrafted 6.5+0.2 8.0+0.6 - - 85.5+0.6
Thermal grafted 20.8+0.4 23.6+0.8 1.5+0.2 1.9+0.3 52.2+2.0
UV grafted 0.32 M 21.7+15 19.7+0.8 1.8+0.1 1.9+0.6 549+3.2
UV grafted 0.7 M 209+15 19.3+1.5 1.5+0.2 1.7+0.4 56.6 +2.2

In order to have a clear view of the distribution of the elements at the surface of the grafted

titanium and to confirm the homogeneity of the polyNaSS coating, elemental mapping was carried

out using the EDS system on grafted samples (Figure 6). The same analysis has been done for an

ungrafted titanium (Figure 7), we don’t have any sodium and sulfur elements which are characteristic

elements of polyNasSs.
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Figure 7: Element mapping/distribution on an ungrafted titanium surface.

IV. Conclusions

We have developed a new approach to graft bioactive polymers covalently to a titanium
surfaces. UV irradiation was used to induce decomposition of titanium peroxide to radicals to initiate
the polymerization of an aqueous solution of monomer (NaSS) in which oxidized titanium samples
were immersed. Different parameters, such as the time of the irradiation exposure, the monomer
concentration and the power of the lamp were found to influence the efficiency of the grafting.
Using a range of different techniques to measure the presence of bioactive polymers at the surface
of titanium samples, this study has shown a grafting maximum (4.35 + 0.1 pug/cm?) with a power lamp
at 220 mW/cm?, with 0.32 M of monomer concentration and an UV exposure of 1 h. Compared with
other modification methods, surface graft polymerization induced by UV irradiation exhibit some
advantages such as fast reaction rate, low cost processing, simple equipment, easy industrialization.
So, this finding might be adapted to graft bioactive polymers on other metallic devices, such as

titanium alloys implants, which are widely used in medical application.
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Domaine de I'invention

La présente invention concerne un procédé de greffage de polymeres sur un matériau
métallique, les matériaux métalliques greffés susceptibles d'étre obtenus par ce procédé et des
applications de ces derniers. Plus spécifiquement, 'invention concerne un procédé de greffage direct

de polymeres a la surface de matériaux métalliques.

Arriéere - plan technologique

L'implantation d'une prothése articulaire ou dentaire dans un site osseux engendre une
cascade de réactions tissus/implants intitulée « réponse de I'h6te » qui, si elle est controlée, permet
d'aboutir in fine a « l'ostéointégration de l'implant », processus menant notamment a l'intégration
de la prothése dans le tissu osseux grace a un contact intime tissu osseux/prothése et a une
minimisation de |’épaisseur du tissus fibreux a l'interface. Dans le cas contraire, ces réactions

peuvent conduire a une nouvelle intervention chirurgicale, voire au retrait de la prothese.

En effet, le matériau implanté est considéré comme un « corps étranger » par le systéme
vivant, ce qui déclenche une réponse inflammatoire, pouvant conduire a une encapsulation fibreuse,
et ainsi, au rejet de l'implant. De plus, lorsqu’un tissu « fibroinflammatoire » est produit autour de
I'implant (tissu qui n'a ni les activités biologiques, ni les caractéristiques mécaniques du tissu osseux),
la probabilité d’'un descellement aseptique (désolidarisation de l'implant) ou d’une infection du site

de lI'implantation s’en trouve accrue.

Le matériau prothétique apparait en effet comme un support privilégié pour I'adhésion et la
colonisation par des bactéries (éventuellement par la formation d'un « biofilm » bactérien résistant
notamment aux antibiotiques), étape initiatrice d’'une infection pouvant conduire a une septicémie,

une endocardite ou une ostéomyélite, notamment dans le cas d’infections aux staphylocoques.

Le processus d’ostéointégration peut ainsi étre affecté par la technique chirurgicale et la
présence de germes lors de l'implantation, mais aussi pour une grande partie par le propriétés
physicochimiques du matériau, telles que la topographie de surface, sa rugosité, ou sa composition

chimique.

Pour améliorer I'ostéointégration des implants, notamment métalliques, les revétements «
hydroxyapatite » sont encore aujourd’hui utilisés, car ils permettent un bon ancrage osseux tout en

offrant de bonnes performances mécaniques dans un temps relativement court.
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Par ailleurs, des matériaux prothétiques prometteurs, métalliques ou polymériques, dont la
surface est modifiée par greffage de « polyméres bioactifs », destinés a améliorer la biointégration

(notamment par diminution de la réponse inflammatoire), ont été développés.

Plusieurs procédés ont été décrits pour la préparation de ces matériaux, procédés que l'on
peut classer en deux catégories : les procédés par greffage « indirect » du polymere bioactif, et les

procédés par greffage « direct ».

Au sens de la présente invention, un « procédé de greffage indirect » inclut une premiére
étape de fonctionnalisation de la surface du matériau métallique a I'aide d’'une molécule de faible
poids moléculaire, qui sert de point d’ancrage pour greffer le polymere bioactif, le polymeére étant
soit préformé, soit formé in situ par polymérisation dans une étape subséquente. A titre d’exemple
de greffage indirect, on peut citer notamment le procédé décrit dans l'article de Li et al. (Langmuir
2011, 27(8), 4848-4856). Le procédé divulgué dans ce document fait intervenir une premiére étape
de greffage par réaction radicalaire d’un composé oléfinique (de préférence le TMG-C10) avec une
initiation par irradiation UV d’une durée supérieure a 2h30. Toutefois, ces composés ne subissent pas
de réaction de polymérisation. Ils sont bifonctionnels, et leur second groupe fonctionnel sert de
point d’ancrage pour greffer le polymere a proprement parler. Ainsi, le composé oléfinique (ou
coupleur), une fois greffé, sert de point d’ancrage dans un procédé de greffage « indirect », ou le

polymere en tant que tel est introduit par la suite via le second groupe fonctionnel.

Par opposition, un « procédé de greffage direct » s’entend, au sens de la présente invention,
d’un procédé dans lequel le polymeére est greffé directement a la surface du matériau métallique,
sans molécule intermédiaire servant de point d’ancrage pour se lier au polymeére. En d’autres termes,
dans un matériau obtenu par un procédé de greffage direct, il n’existe aucune molécule
intermédiaire entre la surface du matériau et le polymere bioactif greffé. Un tel procédé est
notamment plus économique, plus rapide et plus efficace qu’un procédé de greffage indirect. A titre
d’exemple, on peut citer le procédé décrit dans WO 2007/141460. Celui-ci comprend les étapes
suivantes :

- des espéces actives donneurs de radicaux libres sont générées a la surface du matériau
prothétique ; et

- le matériau prothétique sur lequel des espéces actives ont été générées est mis en présence
d'au moins un monomeére porteur d'une fonction permettant une polymérisation radicalaire, sa

polymérisation radicalaire permettant, en I'absence d'oxygene, la formation d'un polymere bioactif.
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Un tel procédé permet notamment de produire des matériaux prothétiques comprenant un
taux de greffage particulierement élevé, compris entre 3 et 10 pg.cm™. Toutefois, le procédé de WO
2007/141460, qui fait appel a une étape d’amorcage thermique de la polymérisation radicalaire, est
particulierement long : temps total de mise en oeuvre d’environ 14-15h (voir notamment I'exemple

1.4 de WO 2007/141460).

Il existe donc un besoin pour un procédé permettant d’obtenir des matériaux métalliques avec
un taux de greffage de polymeres élevé (notamment supérieur a 1,5 pg.cm-2) en un temps

raisonnable, par exemple inférieur a 2h30.

Résumé de I'invention
Les Inventeurs ont ainsi mis au point un procédé de greffage de polymeéres sur un matériau
métallique conduisant a des taux de greffage élevés, tout en diminuant de maniére spectaculaire

(facteur supérieur a 10) la durée globale de mise en oeuvre du procédé selon WO 2007/141460.

Plus particulierement, les inventeurs ont réduit la durée nécessaire pour effectuer I'étape de
polymérisation radicalaire en ayant recours a une étape d’amorgage par irradiation UV, notamment

avec une gamme de puissance d’irradiation spécifique.

Un premier aspect de I'invention concerne donc un procédé de greffage de polymeres

de préférence bioactifs sur un matériau métallique.

Selon un deuxiéme aspect, I'invention concerne les matériaux métalliques susceptibles d'étre

obtenus par un tel procédé.

Selon un autre aspect, l'invention concerne les implants métalliques fabriqués a partir des

matériaux métalliques susceptibles d'étre obtenus par le procédé de l'invention.

Dans un dernier aspect, la présente invention concerne les implants selon I'invention, pour

leur utilisation dans le remplacement d’une articulation ou d’une dent, notamment par chirurgie.

Définitions

Sauf indication contraire, dans la présente description, les indices m, n, p, g, sont des nombres
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entiers.

Par « matériau métallique », on entend au sens de la présente invention un matériau
essentiellement constitué de métal ou un matériau dont la surface est essentiellement constituée de
métal. Lorsque le matériau n’est pas essentiellement constitué de métal, I'épaisseur de la surface
essentiellement constituée de métal est de préférence supérieure a 1 um, de facon plus préférée

supérieur a 10 um.

Par « alliage », on entend au sens de la présente invention un matériau constitué d’une
combinaison d'un élément métallique avec un ou plusieurs autres éléments chimiques. De
préférence tous les éléments chimiques constituants I'alliage sont des métaux. Par exemple, I'alliage
de titane selon I'invention peut étre une combinaison de titane avec du vanadium et de I'aluminium
(e.g. TA6V4AI comprenant 6% de Vanadium et 4% d’aluminium). Un alliage peut comprendre un
métal en combinaison avec élément chimique représentant jusqu’a 45% en masse de l'alliage. Par
exemple, un alliage Ti-25Nb-3Fe comprend jusqu’a 25% de Niobium et 3% de Fer et un alliage Ti-
24,8Nb-407Zr comprend jusqu’a 24,8% de Niobium et 40,7% de Zirconium. Un alliage peut étre la
combinaison de nombreux éléments métalliqgues comme par exemple le Ti-10,1Ta-1,7Nb-1,6Zr qui

est une combinaison de 4 éléments différents.

Par « matériau essentiellement constitué de X », on entend au sens de la présente invention
un matériau comprenant uniquement X, X pouvant étre un élément métallique ou un alliage, et
éventuellement des traces d’autres constituants. Ainsi, un matériau essentiellement constitué de X
comprend au moins 95% en poids, de préférence au moins 97% en poids de X, éventuellement en
combinaison avec I'oxygene, par rapport au poids total du matériau. En effet, il est entendu qu’un
matériau métallique peut comprendre une couche d’oxydation native en surface. Ainsi, un matériau
métallique essentiellement constitué de X comprend au plus 5%, de préférence au plus 3%, en poids

d’un élément différent de I'oxygeéne et de X, par rapport au poids total du matériau.

Par « matériau prothétique », on entend au sens de la présente invention un matériau
utilisable dans la fabrication d'un implant médical tel qu'une prothése, en particulier une prothéese de
hanche ou un implant dentaire. De préférence, le matériau prothétique selon l'invention est

essentiellement constitué de métal.

Par « composé pur », on entend au sens de la présente invention que le composé présente une

pureté de 100%. Par « composé essentiellement pur » on entend au sens de la présente invention
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gue le composé est utilisé tel quel, sans étre mélangé a un autre composé, et en particulier il n’est
pas mis en solution. Un composé « essentiellement pur » peut néanmoins contenir jusqu’a 5% en
poids (de préférence moins de 3%) d’impuretés par rapport au poids total du composé. Ainsi, un
monomere tel que I'acide acrylique de grade technique commercial est un composé

essentiellement pur.

Par « polymere bioactif », on entend au sens de la présente invention un polymére permettant
d’améliorer 'ostéointégration du matériau métallique, de préférence prothétique, sur lequel il est
greffé. De préférence, un polymere bioactif est en particulier capable d'orienter les réponses
cellulaires eucaryotes et/ou procaryotes au site d'intégration de I'implant prothétique fabriqué a
partir d'un matériau métallique susceptible d'étre obtenu selon le procédé de la présente invention,
et de prévenir le développement d'une infection. Un tel polymére comporte de préférence des
groupements ioniques. De facon plus préférée, le polymére bioactif comprend des groupements
phosphonates, carboxylates et/ou sulfonates.

L'angle de contact d’'un matériau se mesure selon des méthodes bien connues de ’lhomme du
métier. Par exemple, on peut utiliser une méthode de mesure de I'angle de contact a partir d’une
goutte d’eau déposée a la surface du matériau (matériau métallique oxydé ou matériau métallique
greffé) via I'appareil KRUSS : DSA100 qui permet de connaitre les modifications du caractere

hydrophile ou hydrophobe de la surface.

Au sens de la présente invention, une oléfine est un monomeére comprenant au moins une
insaturation carbone — carbone (double liaison carbone-carbone C=C ou triple liaison C=C) non
aromatique, de préférence une double liaison. Par monomeéres présentant au moins une insaturation
carbone — carbone non aromatique, on entend selon I'invention des monomeéres présentant une ou
deux, de préférence une, double ou triple liaison, avantageusement une double liaison, et plus

particulierement le motif CH2=CH-.

Dans la présente description, 'acronyme « UV » est synonyme d’ultraviolet. Ainsi, lorsque I'on

parle d’« irradiation UV », on entend « irradiation aux rayons ultraviolets ».

Par « polymérisation radicalaire », on entend une polymérisation en chaine faisant intervenir
comme espece active des radicaux. Elle comprend une étape d'amorgage, de propagation, de
terminaison, et éventuellement de transfert de chaine.L’étape d’amorgage consiste en la formation
d’un radical issu de I'amorceur sur lapremiére unité monomeére (dans cet exemple, un monomeére

oléfinique) :
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X* + CH2=CHR - X-CH2-HC'R.

La propagation est la principale étape de la polymérisation radicalaire. C'est au cours de cette
étape que la chaine polymérique se forme a partir de la surface métallique par additions successives
d'unités monomeéres sur la chaine en croissance. Le nombre d'occurrences de la réaction de
propagation gouverne le degré de polymérisation en nombre de la chaine formée et donc la masse

molaire du polymere formé.

X-(CH2-CHR)n-CH2-HC'R + CH2=CHR - X-(CH2-CHR)n+1-CH2-HC'R.

Les réactions de terminaison sont de plusieurs types. La terminaison peut résulter de I'addition
sur la chaine en croissance d’une molécule d’amorceur, de solvant, d’une impureté présente dans le
milieu etc... D’autres réactions de terminaison, la recombinaison et la dismutation, mettent en jeu
deux chaines en croissance. Dans une réaction de recombinaison, deux chaines reforment une liaison

covalente :

X-(CH2-CHR)n-CH2-HC'R + R"CH-CH2-(CHR-CH2)m-X >
X-(CH2-CHR)n-CH2-HRC-CHR-CH2-(CHR-CH2)m-X

Dans une réaction de dismutation, deux chaines donnent lieu a une réaction de transfert

d'hydrogene, suivie d'une recombinaison. Le résultat global peut s'écrire :

X-(CH2-CHR)n-CH2-HC'R + R'CH-CH2-(CHR-CH2)m-X >
X-(CH2-CHR)n-CH2-CH2R + CRH=CH-(CHR-CH2)m-X.

La proportion relative de ces modes de terminaison dépend essentiellement du type de
monomere employé, de l'accessibilité des sites radicalaires c'est-a-dire de I'encombrement stérique

des sites actifs.

Le taux de greffage du polymeére (de préférence bioactif) du matériau métallique greffé est
exprimé en pg.cm™. Il est mesuré par exemple a I'aide d’un dosage colorimétrique au bleu de

toluidine, lorsque le polymere comprend des groupes sulfonates, carboxylates ou phosphonates.

Au sens de la présente invention, on entend par « acide » un acide organique ou minéral dont
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le pKa dans I'eau est inférieur a 3.

Par « alkyle en C;-C3p » on entend au sens de la présente invention une chaine hydrocarbonée
saturée de 1 a 10 atomes de carbone, linéaire ou ramifiée. A titre d’exemple d’alkyle en C;-C4o, On
peut citer notamment le méthyle, I'éthyle, le propyle, le n-butyle, le s-butyle, le tert-butyle, le
pentyle, l'isopentyle, le n-hexyle. De préférence, I'alkyle en C;-Cyo est un alkyle en C;-C4. Le méthyle

et I'éthyle sont particulierement préférés.

Par « hétéroaryle », on entend, au sens de la présente invention, un groupe aromatique
comprenant 5 a 10 atomes cycliques dont un ou plusieurs hétéroatomes, avantageusement 1 a 4 et
encore plus avantageusement 1 ou 2, tels que par exemple des atomes de soufre, azote ou oxygéne,
les autres atomes cycliques étant des atomes de carbone. Des exemples de groupes hétéroaryle sont
les groupes furyle, thiényle, pyrrolyle, pyridinyle, pyrimidinyle, pyrazolyle, imidazolyle, triazolyle,

tétrazolyle ou encore indyle.

Au sens de la présente invention, on entend par « oxydation controlée », une étape
d’oxydation permettant de générer spécifiquement des fonctions hydroperoxydes - OOH a la surface
du matériau métallique. Ainsi, I'oxydation contrélée selon lI'invention permet d’obtenir un résultat
différent de I'oxydation non contrélée que pourrait subir le matériau métallique conduisant a une
couche d’oxydation naturelle, qui est essentiellement constituée de fonctions OH dont la répartition

et la densité ne sont pas homogenes sur la surface du matériau métallique.

Au sens de la présente invention, on entend par « absence d’0, », un taux de O, inférieura 1 %
en volume, de facon préférée inférieur a 0,5% en volume par rapport au volume total du gaz

considéré.

Au sens de la présente invention, on entend par « puissance surfacique », la puissance de
I'irradiation UV a la surface du matériau métallique. Elle est notamment dépendante de la puissance
de la lampe utilisée et de la distance entre la lampe et I'échantillon. Elle peut étre aisément mesurée
par 'homme du métier, par exemple a I'aide d’un radiometre a microprocesseur (e.g. VLX-3W,
VILBER LOURMAT). Aux fins de la mesure, on considéere la puissance stabilisée, par exemple lorsque

la lampe est allumée depuis 1 heure ou plus.
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Description détaillée de I'invention

Procédé de greffage

Ainsi, l'invention a pour objet un procédé de greffage de polyméres sur un matériau
métallique, comprenant les étapes suivantes :

a) I'oxydation de la surface du matériau métallique, conduisant a un matériau

métallique oxydé, et

b) le greffage d’un polymere a la surface dudit matériau métallique oxydé par polymérisation
radicalaire d’'un monomeére, ladite polymérisation radicalaire comprenant une étape d’amorgage et
une étape de propagation, ladite étape d’amorcage étant effectuée par irradiation UV avec une
source UV diffusant une puissance a la surface du matériau supérieure a 72 mW, de préférence
comprise entre 72 mW.cm™ et 226 mW.cm?, de maniére encore préférée entre 91 mW.cm™ et 226
mW.cm?, de maniére préférée entre toutes égale 3 environ 162 mW.cm?, ladite irradiation UV étant
réalisée pendant une durée supérieure a 15 minutes et inférieure a 180 minutes, de préférence
inférieure ou égale a 120 minutes, de maniére encore préférée inférieure ou égale a 90 minutes.

ledit procédé conduisant a un matériau métallique greffé.

Le procédé selon I'invention est un procédé de greffage direct. Ainsi, le procédé de greffage de
la présente invention est exempt de toute étape de greffage d'une molécule intermédiaire ou

coupleur entre le matériau métallique et le polymeére greffé.

Matériau métallique

Le matériau métallique selon I'invention est de préférence un matériau prothétique. On peut
citer comme exemple de matériaux métalliques, de préférence prothétiques, les matériaux a base de
titane, d’aluminium, d’acier, de chrome, de cobalt, de niobium, de tantale, de vanadium, d'iridium,

de zirconium, d'or et leurs alliages.

Les matériaux métalliques comprennent généralement en surface une couche d’oxydation
native qui se forme spontanément en présence d'air, comprenant ou essentiellement constituée de
groupes M-OH dont la densité et la répartition est aléatoire, M représentant un atome d’un des

métaux de I'alliage, notamment un atome d’un métal cité parmi les listes ci-dessus.

Le matériau métallique (de préférence prothétique) est de préférence en titane ou en alliage

de titane. En effet, le titane est connu pour ses propriétés de biocompatibilité.
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Typiguement, un matériau en titane est essentiellement constitué de titane, et/ou d’oxyde de
titane. Dans tous les cas, le matériau en titane comprend en surface une couche d’oxydation native
qui se forme spontanément en présence d'air, comprenant des groupes Ti-OH dont la densité et la

répartition est aléatoire.

Avantageusement, I'alliage de titane est a base de nickel, de vanadium, d'aluminium niobium
et/ou de molybdéne, de préférence c’est un alliage de titane, d’aluminium et de vanadium, de

maniére préférée entre toutes il s’agit du TiAl6V4.

Etape optionnelle de polissage
Le procédé selon l'invention peut comprendre une étape préalable de polissage. Cette étape
est effectuée de préférence préalablement a I'étape de décapage qui est décrite ci-apres. Ainsi, le

matériau métallique peut étre poli par abrasion pour limiter la rugosité de la surface du matériau.

Dans un mode particulier de réalisation de l'invention, les matériaux métalliques sont polis
avec du papier abrasif et de préférence avec différents papiers abrasifs de granulométries
décroissantes. Plus spécifiquement, le polissage mécanique des matériaux métalliques peut étre
réalisé a l'aide d'un bras automatique monté sur une polisseuse rotative, avec du papier abrasif de
granulométries décroissantes. Ainsi, on peut successivement utiliser des papiers abrasifs de grades

500 puis 1200.

Avantageusement, le matériau métallique est également lavé, de préférence successivement
au polissage, notamment par trempage dans une solution d'acétone puis avec de I'eau, puis est de

préférence séché.

De préférence toutefois, le procédé selon linvention est dépourvu de toute étape de
polissage.

Rugosité du matériau métallique

Avantageusement, le matériau métallique utilisé présente une rugosité supérieure a 0,2 um,
de préférence supérieure a 1 um, et facon plus préférée supérieure a 3 um. Typiquement la rugosité
est inférieure a 20 um.

La rugosité est de préférence mesurée par microscopie a force atomique. Si le matériau
métallique de départ présente une rugosité trop élevée, alors le procédé comprend une étape de

polissage telle que décrite ci-dessus pour obtenir une rugosité adaptée, notamment comprise entre
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0.2 um et 20 um, de préférence comprise entre 3 um et 10 um.

Etape de décapage

Avantageusement, le procédé selon lI'invention comprend une étape de décapage, réalisée
préalablement a I'étape d’oxydation, afin d’en améliorer I'efficacité. Lorsque le procédé selon
I'invention comprend également une étape de polissage, I'étape de décapage est alors conduite

entre I'étape de polissage et I'étape a) d’oxydation.

Le décapage est avantageusement un décapage chimique. Un décapage chimique comprend
typiquement une mise en contact du matériau métallique dans une solution aqueuse acide. Par
exemple, le matériau métallique est trempé pendant une durée tgecsp dans une solution aqueuse
acide. L’acide présente de préférence un pKa compris entre -2 et 3.

De préférence, la durée tdecap est comprise entre 0,5 et 10 minutes, de maniere encore

préférée entre 0,5 et 2 minutes.

La solution aqueuse acide utilisée pour |'étape de décapage est de préférence une solution
aqueuse d’acide nitriqgue (HNO3) ou une solution aqueuse comprenant un mélange d’acides
fluorhydrique et nitrique (mélange HF/HNO3), de préférence en des proportions volumiques

HF/HNO3 comprises entre 1:20 et 20:1.

Avantageusement, le pH de la solution aqueuse acide est compris entre -1 et 3, de maniére

encore préférée entre -1 et 1.

Ainsi, avantageusement, le décapage chimique comprend le trempage du matériau métallique
dans une solution aqueuse acide de pH compris entre -1 et 1 pendant une durée tgec,o cOMprise entre
0,5 et 1 minute, la solution aqueuse acide étant de préférence une solution aqueuse comprenant le

mélange HF/HNO:s.

Des exemples de mise en oeuvre de cette étape de décapage pour des matériaux en titane ou
alliage de titane sont notamment décrits par Liu et al (Materials Science and Engineering. R47 (2004)
49-121) et Takeuchi et al. (Biomaterials 24 (2003) 1821-1827). Lorsque le procédé selon I'invention
comprend également une étape de décapage préalablement a |'étape d’oxydation, |'étape
d’oxydation est réalisée de préférence rapidement apres le décapage. Ainsi, le temps entre la fin de
I’étape de décapage et le début de I'étape d’oxydation est avantageusement inférieur a 16 heures,

de préférence inférieur a 12 heures, de maniére encore préférée inférieur a 6 heures, de facon
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encore plus préférée inférieur a 3 heures.

Avantageusement, |'étape de décapage comprend également le lavage (ou rincage) du

matériau décapé notamment avec de I’eau, en particulier de I'eau distillée.

Oxydation (étape a)

De maniere générale, I'oxydation peut étre réalisée par tous les moyens d'oxydation de
matériaux métalliques bien connus de I'homme du métier tels que I'oxydation par traitement avec
une solution de peroxyde d'hydrogéne, ou au moyen d'une forte température, ou avec une
combinaison des deux techniques (Takemoto et al., 2004), I'oxydation anodique du titane dans une
solution d'acide acétique ou dans un mélange d'électrolytes contenant des ions magnésium (Sul et

al., 2005), et I'oxydation micro-arc sur des protheses de titane (Li et al., 2004).

L'étape a) d’oxydation permet avantageusement de fournir une couche oxydée comprenant

des groupes hydroperoxydes -OOH, de maniére contrélée, a la surface du matériau métallique.

En effet, les matériaux métalliques, notamment en titane ou en alliage de titane, présentent
une couche d’oxydation native, dont la teneur en fonction M-OH n’est pas contrdlée (M représentant
un atome métallique). Pour ces matériaux métalliques, I'étape d’oxydation permet notamment de

former en surface des hydroperoxydes de métal (M-OOH) dont la densité peut étre controlée.

Il en résulte que I'étape a) d’oxydation a une influence directe sur le taux de greffage du
polymere, qui est trés élevé, typiquement compris entre 1,5 et 10 pg.cm™. Ainsi, si 'étape a) du
procédé selon I'invention est omise, le taux de greffage s’en trouve fortement diminué, notamment
dans le cas des matériaux métalliques, tels que les matériaux, de préférence prothétiques, en titane,

aluminium ou en alliages.

En outre, il semble que la couche d’oxydation permet d’éviter la migration d’ions métalliques
toxiques, notamment lorsque le procédé est mis en oeuvre avec un alliage de titane de type TiAl6V4

(dans ce cas particulier les ions métalliques toxiques sont les ions vanadium et aluminium).

Dans un premier mode de réalisation, |'étape a) d’oxydation est réalisée par traitement
chimique : ce mode de réalisation sera dans la suite appelé « oxydation par voie chimique ».
L'oxydation par voie chimique est notamment une oxydation par mise en contact du matériau

métallique avec une solution oxydante, notamment H,0,, ou une oxydation par ozonation.
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L'oxydation par voie chimique est en particulier réalisée par traitement du matériau avec une

solution aqueuse comprenant un oxydant et un acide, de préférence un mélange H,S0, et H,0,.

La mise en contact du matériau métallique avec la solution oxydante (notamment une solution
comprenant H,0,) peut étre réalisée par exemple, en versant la solution oxydante dans un récipient
contenant le matériau métallique, ou le matériau métallique peut étre plongé dans un récipient

contenant la solution oxydante.

Dans le cas d’'une oxydation par voie chimique par mise en contact du matériau métallique
avec une solution oxydante, ladite solution oxydante est notamment un mélange acide /oxydant, en
particulier H,S0,4/H,0,. 'acide est de préférence un acide de pKa (dans I'eau) inférieur a 3, de
maniére encore préférée de pKa (dans I'eau) inférieur a 2. Avantageusement, I'acide est en solution
aqueuse et choisi parmi l'acide fluorhydrique (HF), I'acide chlorhydrique (HCI), I'acide sulfurique

(H,S0O4) et leurs mélanges, de maniere encore préférée il s’agit de H,SO,.

L'oxydant est de préférence H,0,. Néanmoins il peut étre remplacé par I'ozone dans le cas
d’une ozonation. Ainsi, de préférence, dans ce mode de réalisation par traitement chimique, I'étape
a) d’oxydation est réalisée avec un mélange aqueux H,50,/H,0,. La proportion d'acide par rapport a
H,0, peut varier dans une large mesure et 'homme du métier est a méme de définir le rapport le
plus efficace pour aboutir a un taux de greffage souhaité. De préférence, une solution H,50,4/H,0,
50/50 (v/v) est utilisée pour oxyder le matériau métallique. La température utilisée est généralement
la température ambiante (20-30°C), voire une température plus faible (par exemple, entre 0 et 20°C),

la réaction d'oxydation pouvant étre exothermique.

Par « mélange acide/H,0, » on entend le mélange simultané ou séquentiel de la solution
d'acide et de la solution de H,0,. Ainsi, soit les deux solutions sont mises en contact simultanément
avec le matériau métallique a oxyder, soit le matériau métallique est d’abord mis en contact avec la
solution d'acide, puis la solution de H,0, est mise en contact dans un deuxieme temps avec le

matériau métallique.

Dans tous les cas, 'hnomme du métier pourra adapter le temps de contact du matériau
métallique avec la solution oxydante en fonction de sa nature (titane pur ou sous forme d’alliage...),

du mode d'oxydation chimique mis en oeuvre et du taux de greffage final souhaité.

Dans le cas d'un mélange acide/H,0, simultané, le temps d'oxydation est depréférence de 1 a
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10 minutes, de maniere plus préférée de 3 a 6 minutes et de maniére la plus préférée le temps
d'oxydation est de 4 minutes. De préférence, ce temps d'oxydation s'applique a I'oxydation du titane

ou d'un de ses alliages avec une solution H,SO4/H,0,.

Dans le cas de l'utilisation d'un mélange séquentiel, le matériau métallique peut étre, par
exemple, plongé dans la solution d'acide pendant au moins 10 secondes, de préférence pendant au
moins 20 secondes, de préférence pendant au moins 30 secondes, de maniere plus préférée pendant
plus de 50 secondes, de maniére préférée pendant plus de 1 minute, de maniere préférée pendant
plus de 2 minutes, de maniere préférée pendant plus de 3 minutes, de maniere préférée pendant
plus de 4 minutes. Ce temps de mise en présence du titane, ou d'un de ses alliages, avec H,SO, peut

étre largement supérieur et peut, par exemple, atteindre 30 minutes ou plus.

Cependant, dans un mode préféré de réalisation, le temps de mise en présence du matériau
métallique avec la solution d'acide est inférieur a 5 minutes, temps au-dela duquel une diminution du
taux de greffage est observée. Cette procédure est en particulier appliquée dans le cas de |'oxydation

du titane ou d'un de ses alliages, avantageusement mis en présence d'une solution de H,S0O,.

De la méme maniere, le temps de mise en présence du matériau métallique avec la solution de
H,0, peut varier. De préférence, le matériau métallique, de préférence le titane ou un de ses alliages,
est mis en présence de H,0, pendant au moins 10 secondes, de préférence au moins 20 secondes, de
préférence au moins 30 secondes, de préférence au moins 40 secondes, de préférence au moins 50
secondes, de préférence au moins 1 minute, de préférence au moins 2 minutes, de préférence
pendant 2 a 3 minutes, et de maniere la plus préférée pendant deux minutes aprés ajout de la
solution de H,0,. Dans un mode préféré de réalisation, on préfére une action de H,SO, sur le titane,

ou un de ses alliages, pendant 1 minute puis une action de H,0; sur le titane pendant 3 minutes.

L'oxydation chimique par trempage du matériau métallique dans une solution oxydante,
notamment un mélange acide/H,0, et de préférence un mélange H,50.4/H,0,, typiquement en des

proportions 50/50 (v/v), est particulierement préférée.

Dans un mode de réalisation préféré, I'étape a) d’oxydation est réalisée par traitement
chimique avec un mélange H,S0, et H,0,, typiquement en des proportions 50/50 (v/v). Dans un
autre mode de réalisation, I'étape a) d’oxydation est réalisée par traitement anodique (ou

anodisation) ou par ozonation.
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Typiquement, lors d’une oxydation par traitement anodique, le matériau métallique est mis en
contact avec une solution électrolytique acide contenue dans une cuve électrochimique comprenant
une électrode, puis subit une étape de mise sous tension électrochimique, le matériau métallique
jouant le réle de I'anode dans la cuve électrochimique. A I'anode (matériau métallique), se produit

une réaction d’oxydation des protons selon I'équation suivante :

2e +2H" > H,

Avantageusement, le potentiel appliqué a I'anode est compris entre 10 et 250 V vs électrode
normale a I’hydrogene (NHE), de préférence entre 20 et 200 V vs NHE. En outre, avantageusement,
I'intensité appliquée a I'anode est comprise entre 0,1 et 50 mA/cm?, de préférence entre 1 et 50

mA/cm?.

De préférence, la solution électrolytique comprend un acide possédant au moins un pKa
inférieur a 2,5 ; par exemple un acide possédant au moins un pKa compris entre -10 et 2,5. Par
exemple, on peut utiliser de I'acide chromique (anodisation chromique), de I|'acide sulfurique
(anodisation sulfurique), de I'acide orthophosphorique, de I'acide oxalique ou un mélange de ceux-ci.
Les acides peuvent également étre utilisés en mélange avec un alcool tel que le mélange
méthanol/NaNQs. De préférence toutefois, la solution électrolytique comprend de I'acide sulfurique
(anodisation sulfurique) ou de I'acide orthophosphorique, de maniére préférée de I'acide

orthophosphorique.

Dans le cas des matériaux métalliques, a I'échelle du laboratoire, on préférera mettre en
oeuvre |'étape a) d’oxydation par traitement chimique, tandis qu’a I’échelle industrielle, on préférera

mettre en oeuvre I'étape a) d’oxydation par traitement anodique.

Monomeéres
Le monomere utilisé dans I'étape b), impliqué dans la polymérisation radicalaire, est porteur
d'une fonction permettant une polymérisation radicalaire. De préférence, ledit monomere est une

oléfine.

La structure des monomeéres utilisés dans la présente invention permet la formation d'un
polymere, de préférence bioactif, a la surface d'un matériau métallique. En particulier, afin
d'améliorer les propriétés d'ostéointégration et anti-bactériennes des matériaux cités ci-dessus, les

monomeres utilisés dans le cadre du présent procédé comprennent avantageusement un
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groupement sulfonate et/ou carboxylate et/ou phosphonate. En effet, les polyméres porteurs de
groupements ioniques sulfonates et/ou carboxylates et/ou phosphonates favorisent I'adhérence, la
colonisation et la différenciation des ostéoblastes. De plus, les polymeéres porteurs de groupe
sulfonates et/ou phosphonates permettent d'inhiber I'adhérence de souches bactériennes,
notamment de Staphylococcus aureus et de Staphylococcus epidermidis, souches trés

majoritairement impliquées dans les infections sur matériels prothétiques métalliques.

Ainsi, avantageusement, I'oléfine est choisie parmi les oléfines de formule (I), (11) ou (lII):

CH,=CR1-(CH,)n-R’-C(O)OR (1),
CH,=CR1-(CH,)m-R’-S(0),0X (I1),
CH,=CR1-(CH,)p-R’-P(0)0,Y (Ill),

dans lesquelles, R1 représente un atome d’hydrogene ou un alkyle en C;-Cy, de préférence un
atome d’hydrogéene,

n est compris entre 0 et 6, de préférence entre O et 1,

R représente un atome d’hydrogeéne, un alkyle en C;-Cyy optionnellement substitué par un
groupe OH, COOH ou POsH, un groupe Ar optionnellement substitué par un groupe OH, COOH ou
POszH, Ar représentant un groupe phényle ou hétéroaryle, de préférence un groupe phényle, ou R
représente un atome d’hydrogéne, ou un cation choisi parmi les alcalins ou les alcalinoterreux, par

. 2 5 2
exemple parmi Na®*, Ca”", Zn*"*

ou Mg?, de préférence Na*" ou Ca*, de préférence R représente un
atome d’hydrogéne, ou un cation choisi parmi les alcalins ou les alcalinoterreux, par exemple Na“,
Ca®*, Zn*" ou Mg?, de préférence Na* ou Ca”*,

m est compris entre 0 et 6, de préférence entre 0 et 1,

R’ représente une liaison, un alkyle en C;-Cy, optionnellement substitué par un groupe OH,
COOH ou POzH, 5 ou R’ représente un groupe -C(0O)-CR2-OCR3 , Ar’ Ar’-O-, ou Ar’-C(O)NH-, Ar’
représentant un groupe phényle ou hétéroaryle optionnellement substitué par un groupe OH, COOH
ou PO3H, de préférence un groupe phényle optionnellement substitué par un groupe OH, COOH ou
PO3H, et

R2 et R3 représentent indépendamment des groupes alkyle en C;-Cyg,

X représente un hydrogene ou un ou plusieurs cations choisis de maniére a obtenir une espéce
électriquement neutre, notamment un cation choisi parmi les alcalins ou les alcalinoterreux, par
exemple parmi 2 Na*, Ca®*, Zn** ou Mg?*, de préférence 2 Na* ou Ca*,

p est compris entre 0 et 6, de préférence entre O et 1,

Y représente un hydrogene ou un ou plusieurs cations choisis de maniére a obtenir une espéce
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électriquement neutre, un cation choisi parmi les alcalins ou les alcalinoterreux, par exemple parmi

2 2 2 e 2
Na®, Ca”™*, Zn*" ou Mg”*, de préférence Na* ou Ca”".

Parmi les oléfines de formule (I), on peut notamment citer l'acide acrylique (AA), l'acide
méthacrylique (MA), I'acide éthacrylique (EA), les sels correspondants (en particulier sels de métal
alcalin, de préférence de sodium) et leurs mélanges.

Dans un mode de réalisation particulier, I'oléfine de formule (lll) est une oléfine de formule

(V) :

CH,=CR1-(CH,)g-P(0)O,Y (IV)

dans laquelle R1 et Y sont tels que définis ci-dessus, et q est compris entre 0 et 6, de

préférence entre 1 et 5, par exemple égal a 2.

Dans les modes de réalisation ou une oléfine de formule (I) avec un groupe R représentant un
alkyle en C;-Cyo optionnellement substitué par un groupe OH, I'étape b) de polymérisation est de
préférence suivie d’une étape d’hydrolyse de la fonction ester pour libérer I'acide correspondant,
soit sous forme d’acide soit sous forme de sel, de préférence avec un cation choisi parmi les alcalins

. . 2 2 2 TEL 2
ou les alcalinoterreux, par exemple parmi Na®, Ca**, Zn*" ou Mg*", de préférence Na' ou Ca”".

Parmi les oléfines de formule (Il), sont particulierement préférées les oléfines pour lesquelles
R’ représente un groupe Ar, Ar-O-, ou Ar-C(O)NH-, de maniére encore préférée Ar, Ar représentant

un groupe phényle ou hétéroaryle, de préférence un groupe phényle.

Ainsi, dans un mode de réalisation particulier, les oléfines de formule (ll) sont choisies

parmi les oléfines de formule (V) et (VI):

CH2=CR1-Ph-S(0)20X (V),
CH2=CR1-Ph-CO-NH-S(0)20X (VI),

dans lesquelles X et R1 sont tels que définis ci-dessus, et Ph représente un noyau phényle, de
préférence substitué en positions 1 et 4.

Parmi les monomeres de formule (I1), (V) ou (VI), on peut notamment citer I'acrylamide de N-
(sulfonate de sodium phényl) (NaAS), le méthacrylamide de N-(sulfonate de sodium phényl) (NaMS),

le styréne sulfonate de sodium (NaSS) et leurs mélanges. On préfere le styrene sulfonate de sodium.
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Parmi les monomeéres de formule (lll) on peut notamment citer le vinylbenzylphosphonate

(VBP) et le 2-[4-(dihydroxyphosphoryl)-2-oxa-butyl]acrylate d’éthyle (MA154).

Ainsi, avantageusement, le monomere, en particulier I'oléfine, est choisi parmi les sulfonates,
les phosphonates et/ou les carboxylates, de préférence choisi parmi l'acide acrylique, I'acide
méthacrylate, le méthacrylate de méthyle (MMA), I'acrylamide de N-(sulfonate de sodium phényl)
(NaAS), le méthacrylamide de N-(sulfonate de sodium phényl) (NaMS), le styrene sulfonate de
sodium (NaSS), l'ethylene glycol methacrylate, le méthacrylate phosphate, le methacryloyl-di-
isopropylidene, le vinylbenzylphosphonate (VBP), 2-[4-(dihydroxyphosphoryl)-2-oxa-butyl]acrylate

d’éthyle (MA154), ou leurs mélanges.

Greffage par polymérisation radicalaire (étape b)

Dans la présente invention, I'étape d’amorgage par irradiation UV permet de générer des
radicaux -O°. Ainsi, I'étape d’amorcage par irradiation UV consiste en une rupture homolytique de la
liaison O-O du groupe hydroperoxyde (généré grace a I'étape a) d’oxydation) ou de la liaison O-H du
groupe hydroxyde (résultant de I'oxydation native du matériau) se trouvant a la surface du matériau

métallique oxydé :

-O0H > -0" ou -OH > -0".

En particulier, dans le cas d’un matériau métallique en titane, le mécanisme de cette

étape d’amorcage par irradiation UV peut étre représenté comme suit :

TiO-OH - TiO".

L'étape d’amorcage peut étre effectuée préalablement ou de maniére concomitante a I'étape

de propagation.
Dans I'étape b), le (ou les) monomeére(s) peut(vent) étre utilisé(s) soit en solution, soit pur(s)
(ou essentiellement pur(s)). Lorsque le (ou les) monomere(s) est (sont) utilisé(s) en solution dans un

solvant organique ou aqueux. De préférence, il s’agit d’une solution aqueuse.

Avantageusement la concentration de monomere(s) dans la solution est comprise entre 0,2 et

1 mol.L?, de préférence entre 0,3 et 1 mol.L"}, par exemple 0,7 mol.L’". De préférence, le (ou les)
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monomere(s) est (sont) utilisé(s) en solution aqueuse, a une concentration comprise entre 0,2 et 1

mol.L-1, de préférence entre 0,3 et 1 mol.L?, par exemple 0,7 mol.L™.

Avantageusement, ladite polymérisation radicalaire est réalisée en |'absence d'oxygéene. En
effet, la présence d’oxygéne tend a inhiber la polymérisation radicalaire. Ainsi, de préférence, |'étape
b) est réalisée en I'absence d'oxygene, sous atmosphére inerte, en particulier sous argon, hélium ou

azote, avantageusement sous atmosphére d’argon.

Dans un mode de réalisation particulier, I'étape b) de greffage comprend les sous étapes
suivantes :

b1) mise en contact du matériau métallique oxydé avec ledit monomeére en solution aqueuse ;

b2) irradiation UV de la solution comprenant ledit monomeére et ledit matériau métallique
oxydé avec une source UV diffusant une puissance a la surface du matériau supérieure a 72 mW.cm’
2 de préférence comprise entre 72 mW.cm™ et 226 mW.cm?, de préférence entre 91 mW.cm™? et

2 . I , N . 2
226 mW.cm™, de maniere préférée entre toutes égale a environ 162 mW.cm™.

Ainsi, dans ce mode de réalisation, I'étape d’amorcage est effectuée de maniere concomitante
a la propagation (étape b2). Les étapes d’amorcage et de propagation ont donc lieu toutes deux lors

de I'étape b2).

La solution aqueuse de |'étape b1l) contenant ledit monomeére, comprend en outre

avantageusement un activateur UV de préférence choisi parmi la fluoresceine et la benzophénone.

Dans un autre mode de réalisation, I'étape b) de greffage comprend les sous-étapes suivantes :

b1’) trempage du matériau métallique oxydé dans le monomere, ledit monomere étant
essentiellement pur, conduisant a un matériau métallique oxydé imprégné de monomere ;

b2’) irradiation UV du matériau métallique oxydé enrobé de monomere avec une source UV
diffusant une puissance a la surface du matériau supérieure 3 72 mW.cm™, de préférence comprise
entre 72 mW.cm™ et 226mW.cm™, de préférence entre 91 mW.cm™ et 226 mW.cm™, de maniére

préférée entre toutes égale a environ 162 mW.cm™.
Ainsi, dans ce mode de réalisation également, I'étape d’amorgage est effectuée de maniere

concomitante a la propagation (étape b2’). Les étapes d’amorcgage et de propagation ont donc lieu

toutes deux lors de I'étape b2’).
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L'étape b) comprend une irradiation UV du matériau métallique oxydé avec une source UV de
longueur d’onde avantageusement comprise entre 10 nm et 380 nm, de préférence entre 200 nm et
380 nm. Par exemple, la source UV posseéde une longueur d’onde de 365 nm ou de 254 nm, de
préférence 365 nm.Un parameétre important de 'irradiation est sa puissance surfacique sur la surface
dumatériau métallique oxydé, qui est elle-méme fonction de la puissance de la source UV, et de la

distance dS-Mox entre la source UV et le matériau métallique oxydé.

De préférence, la puissance de la source UV est comprise entre 50 et 400 W, de maniere
encore préférée entre 150 et 200 W. Par exemple, lorsque la puissance de la source UV est de 200 W,
la distance dS-Mox peut étre comprise entre 5 et 30 cm, de préférence entre 5 et 20 cm. Dans un
mode de réalisation particulier, la distance dS-Mox est de 10 cm et la puissance surfacique de la

source UV 3 200 W est de 162 mW/cm™.

Ainsi, l'irradiation UV est de préférence effectuée avec une source UV diffusant une puissance
surfacique sur la surface du matériau métallique oxydé supérieure a3 72 mW.cm?, de préférence
comprise entre 72 mW.cm™ et 226 mW.cm™, de préférence entre 91 mW.cm™ et 226mW.cm™, de

.y T , N . -2
maniére préférée entre toutes égale a environ 162 mW.cm™.

Un autre parameétre important a prendre en considération est la durée d’irradiation UV tyy.
L'homme du métier choisira le temps nécessaire a l'irradiation du matériau métallique en fonction de
la nature de ce dernier, du polymere a greffer et de la densité de greffage souhaitée. De préférence,

la durée d’irradiation est inférieure a 180 minutes

Avantageusement, la durée d’irradiation UV tUV est inférieure a 120 minutes. La durée
d’irradiation UV tyy est par exemple comprise entre plus de 15 minutes et 120 minutes, de maniére

encore préférée entre 30 minutes et 60 minutes, par exemple 60 minutes.

Dans un mode de réalisation particulier dans lequel le matériau métallique est un matériau en
titane, la durée d’irradiation UV tUV est avantageusement comprise entre plus de 15 minutes et 120

. . . o N -2 YTV
minutes pour une puissance surfacique supérieure a 72 mW.cm™ de préférence.
Dans un mode de réalisation particulier dans lequel le matériau métallique est un matériau en

alliage de titane, la durée d’irradiation UV tyy est avantageusement comprise entre plus de 15

. . . . s . N -2 o
minutes et 120 minutes, avec une puissance surfacique de supérieure a 72 mW.cm™ de préférence.
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Avantageusement, il semble donc que le taux de greffage du matériau métallique oxydé lors
de I'étape b) est fonction a la fois de la puissance d’irradiation UV recue par le matériau métallique

oxydé, et I'énergie surfacique recue par ledit matériau.

Ainsi, avantageusement, la puissance surfacique due a l'irradiation UV recue par le matériau
métallique oxydé est comprise entre 72 et 226 mW/cm?, de maniére encore préférée entre 91 et
162 mW/cm-2, et I'énergie surfacique totale regue de l'irradiation UV par le matériau métallique, de
préférence prothétique, oxydé est comprise entre 194,4 et 1749,6 J.cm?, de maniére encore

préférée entre 220 et 450 J.cm™. L’étape b) de greffage conduit ainsi & un matériau métallique greffé.

Etape de rincages et de lavages dite de « conditionnement »

Le matériau métallique greffé subit différents rincages et lavages dans des solutions aqueuses
et/ou salines aqueuses a température ambiante ou a 37°C ou a 60°C. Les solutions aqueuses ou
salines aqueuses sont I'eau distillée, des solutions aqueuses de NaCl de différentes concentrations

et/ou une solution tampon phosphate salin (PBS ou « Phosphate-buffered saline ») .

Une telle étape permet avantageusement de débarrasser le matériau métallique greffé de
toute chaine polymérique non greffée située en surface dudit matériau. Le matériau métallique
greffé et rincé ainsi obtenu, une fois implanté, offre une meilleure sécurité pour le patient puisqu’elle

empéche le relargage « in situ » de produits d’extraction issus de la synthese.

Matériaux métalliques greffés

Le procédé selon I'invention peut étre représenté schématiquement par la Figure 1. La Figure
1 illustre bien le fait que le procédé selon l'invention est un greffage « direct » : aucune molécule
intermédiaire n’est greffée a la surface du matériau métallique pour jouer le réle de « coupleur »
entre la surface du matériau et le polymeére. Dans le procédé selon I'invention, le polymeére est lié a la

surface du matériau métallique par un simple atome d’oxygéne.

Ainsi, les matériaux métalliques greffés comprennent des polymeres, de préférence bioactifs,
greffés a leur surface. Les matériaux métalliques greffés obtenus par le procédé de l'invention
présentent avantageusement un angle de contact avec une goutte d’eau inférieur a 50°, de
préférence inférieur 45°, de facon plus préférée inférieure a 30° et pouvant étre avantageusement
inférieur a 20°. Les matériaux métalliques greffés obtenus par le procédé de I'invention présentent

généralement un angle de contact avec une goutte d’eau supérieur a 5°.
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Les inventeurs ont notamment découvert que ['utilisation d’une irradiation UV selon
I'invention permet d’obtenir une réduction importante de I'angle de contact par rapport aux
matériaux métalliques non greffés. Cette découverte permet d’envisager des matériaux métalliques
greffés avec des polymeéres présentant des angles de contact faibles et donc une bonne

biocompatibilité.

Avantageusement, le procédé selon linvention conduit a un matériau métallique greffé
possédant un taux de greffage dudit polymére (de préférence bioactif) supérieur a 1,5 pg/cm?, de
préférence supérieur a 3 pg/cm?. Ainsi le procédé selon I'invention conduit & un matériau métallique
greffé possédant un taux de greffage dudit polymeére (de préférence bioactif) de préférence compris

entre 1,5 et 10 pug/cm?, de préférence entre 3 et 8 pg/cm>

Le taux de greffage du polymere est dans une large mesure fonction du temps d’exposition a
I'irradiation UV. Il peut dépendre également de la nature et de la quantité du monomere utilisé. Les
polymeres greffés a la surface des matériaux métalliques obtenus selon le procédé de I'invention

sont issus de la polymérisation radicalaire des monomeres décrits plus haut, utilisés dans 'étape b).

Le poids moléculaire des polymeres greffés selon le procédé de la présente l'invention peut
varier dans une large mesure et est choisi ou contrélé par I'homme du métier en fonction de leur
application ou usage ultérieur. Avantageusement, le poids moléculaire moyen en poids des

polymeres greffés peut varier de 200 a 100 000 daltons.

De préférence, les polymeres greffés a la surface des matériaux métalliques obtenus selon le
procédé de l'invention sont issus de la polymérisation radicalaire d’au moins un monomere choisi
parmi : l'acide acrylique, I'acide méthacrylique, le méthacrylate de méthyle (MMA), I'acrylamide de
N-(sulfonate de sodium phényl) (NaAS), le méthacrylamide de N-(sulfonate de sodium phényl)
(NaMS), le styrene sulfonate de sodium (NaSS), I'éthyléne glycol méthacrylate phosphate, le
vinylbenzylphosphonate (VBP) et le 2-[4-(dihydroxyphosphoryl)-2-oxa-butyllacrylate d’éthyle
(MA154), et leurs mélanges. En fonction des monomeéres utilisés, les polyméres greffés peuvent étre

des homopolymeéres ou des copolymeres.

Dans un premier mode de réalisation particulier de l'invention, les polymeres greffés sont des
homopolymeres. Dans ce mode de réalisation, un seul monomere est utilisé dans 'étape b) de

polymérisation radicalaire, ledit monomére est alors de préférence une oléfine de formule (l), (Il) ou
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(1), de préférence choisie parmi le styréne sulfonate de sodium (le polymere greffé est alors le
polyNaSS) ou le méthacrylate de méthyle (le polymere greffé est alors poly(méthacrylate de
méthyle), ou PMMA), le 2-[4-(dihydroxyphosphoryl)-2-oxa-butyllacrylate d’éthyle (MA154) ou le

vinylbenzylphosphonate (VBP).

Dans un autre mode de réalisation particulier de I'invention, les polyméres greffés sont des
copolymeéres. De préférence, les copolymeéres greffés sont obtenus par polymérisation radicalaire
d’au moins deux monomeres choisis parmi les oléfines de formule (l), (1) et (Ill) telles que définies ci-
dessus. De maniéere encore préférée, les copolymeres greffés sont obtenus par polymérisation
radicalaire d’au moins deux monomeres choisis parmi les oléfines de formule (1), (V) et (lll) telles que
définies cidessus. Les quantités des oléfines de formules (l), (II) et/ou (lll) peuvent varier dans une

large mesure et sont adaptées en fonction notamment des propriétés désirées pour les copolymeéres.

Les copolymeres greffés selon le procédé de la présente invention peuvent étre obtenus par
polymérisation radicalaire de monomeres comprenant, en plus des monomeres de formules (1), (Il) et
(1), d'autres monomeres de type oléfine. Les oléfines additionnelles peuvent étre de toute nature,
avantageusement des oléfines donnant un caractére hydrosoluble ou non aux polymeres greffés. De
préférence, les monomeres additionnels sont de nature hydrosoluble, tels que les oléfines
comprenant un groupe de type sucre, notamment des oléfines comprenant un groupe ose tel que le

glucose, le glucofuranose, le saccharose, le fructose, le mannose.

Dans les copolyméres comprenant un monomeére additionnel, la quantité des monomeéres de
formule (1), (I1) et (lll) est avantageusement supérieure ou égale a 25%, de préférence supérieure ou
égale a 50%, en moles par rapport au nombre total de moles des unités monomeres présentes dans

les polymeres.

Selon un aspect préféré de l'invention, les copolymeres greffés sont obtenus par
polymérisation radicalaire de deux ou trois monomeres choisis parmi les oléfines de formule (l), (I1)
et (lll) telles que définies ci-dessus. De maniere préférée, le polymere greffé est le PolyNaSS. Le

matériau est de préférence abondamment lavé et stérilisé préalablement a I'implantation.

Modes de réalisation particuliers

Dans un mode de réalisation préféré, le procédé selon lI'invention est un procédé de greffage

de polymeres PolyNaSS sur un matériau métallique en titane ou alliage de titane (l'alliage étant
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avantageusement le TiAl6V4), comprenant les étapes suivantes :

a) oxydation de la surface du matériau en titane ou en alliage de titane, conduisant a

un matériau oxydé, et

b) greffage d’un polymére PolyNaSS a la surface dudit matériau oxydé par polymeérisation
radicalaire du monomeére styrene sulfonate de sodium (NaSS), ladite polymérisation radicalaire
comprenant une étape d’amorcage, une étape de propagation, ladite étape d’amorcage étant
effectuée par irradiation UV avec une source UV diffusant une puissance a la surface du matériau
supérieure a 72 mW/cm?, de préférence comprise entre 72 mW/cm? et 226mW/cm?, de préférence
entre 91 mW/cm? et 226 mW/cm?, de maniére préférée entre toutes égale a environ 162 mW/cm?,
de préférence, ladite irradiation UV étant réalisée pendant une durée supérieure a 15 minutes et
inférieure a 180 minutes, de préférence inférieure ou égale a 120 minutes, de maniére plus préférée

inférieure ou égale a 90 minutes ledit procédé conduisant a un matériau greffé.

Dans ce mode de réalisation particulier, I'étape b) de greffage peut comprendre les sous-
étapes suivantes :

b1l) mise en contact du matériau en titane ou en alliage de titane oxydé avec le styrene
sulfonate de sodium (NaSS) en solution aqueuse ;

b2) irradiation UV de la solution comprenant le styréne sulfonate de sodium (NaSS) et ledit
matériau en titane ou en alliage de titane oxydé avec une source UV diffusant une puissance a la
surface du matériau comprise entre 72 mW.cm™ et 226 mW/cm?, de préférence entre 91 mW/cm? et

226 mW.cm™, de maniére préférée entre toutes égale 3 environ 162 mW/cm?.

Alternativement, I'étape b) de greffage peut comprendre les sous-étapes suivantes :

b1’) trempage du matériau en titane ou en alliage de titane oxydé dans le styrene sulfonate de
sodium (NaSS), ledit styrene sulfonate de sodium (NaSS) étant essentiellement pur, conduisant a un
matériau métallique oxydé enrobé de styréne sulfonate de sodium (NaSS) ;

b2’) irradiation UV du matériau métallique oxydé de en solution aqueuse avec une source UV
diffusant une puissance a la surface du matériau supérieur a 72 mW/cm?, de préférence comprise
entre 72mW/cm? et 226 mW/cm?, de préférence entre 91 mW/cm? et 226 mW/cm?, de maniére

o , N . 2
préférée entre toutes égale a environ 162 mW/cm”.

De préférence, dans ce mode de réalisation, le procédé comprend une étape de décapage. Il
est entendu que I'homme du métier pourra combiner tous les modes de réalisation particuliers et
préférés des étapes a) et b), avec le procédé de ce mode de réalisation particulier.

Ainsi, le matériau greffé obtenu par le procédé selon I'invention est de préférence un matériau

95



Chouirfa Hamza 2™ chapitre

(de préférence prothétique) en titane ou alliage de titane a la surface duquel sont greffés
directement des polymeres, du polyNaSS de préférence, avantageusement avec un taux de greffage
supérieur a 1,5 pug/cm?, de préférence compris entre 1,5 et 10 pg/cm?, de maniére encore préférée
avec un taux de greffage compris entre 3 et 8 pg/cm’. Le matériau est de préférence lavé et stérilisé

préalablement a I'implantation.

Matériau susceptible d’étre obtenu par le procédé

La présente invention concerne également les matériaux métalliques susceptibles d’étre
obtenus par le procédé selon lI'invention. Les matériaux métalliques susceptibles d’étre obtenus par
le procédé selon I'invention sont donc greffés en surface par des polymeres, de préférence bioactifs.
Les matériaux métalliques greffés susceptibles d’étre obtenus par le procédé de l'invention
présentent avantageusement un angle de contact inférieur a 50°, de préférence inférieur a 45°, de
facon plus préférée inférieur a 40°, encore plus avantageusement inférieur a 30° pouvant méme étre
inférieur a 20°. Les matériaux métalliques greffés obtenus par le procédé de I'invention présentent

généralement un angle de contact avec une goutte d’eau supérieur a 5°.

Les matériaux métalliques greffés susceptibles d’étre obtenus par le procédé selon I'invention
possédent un taux de greffage supérieur a 1,5 pg/cm? de préférence supérieur a 3 pg/cm’ de
préférence compris entre 1,5 et 10 ug/cm’, de facon plus préférée entre 3 et 10 pg/cm?’ Les
polymeres greffés a la surface des matériaux métalliques susceptibles d’étre obtenus selon le
procédé de l'invention sont issus de la polymérisation radicalaire des monomeres décrits plus haut.
Le poids moléculaire des polymeéres greffés peut varier dans une large mesure et est choisi ou
contr6lé par I'hnomme du métier en fonction de leur application ou usage ultérieur.
Avantageusement, le poids moléculaire moyen en poids des polymeéres greffés peut varier de 200 a
100 000 daltons. De préférence, les polyméres greffés a la surface des matériaux métalliques
susceptibles d’étre obtenus selon le procédé de I'invention sont issus de la polymérisation radicalaire
d’au moins un monomere choisi parmi : I'acide acrylique, I'acide méthacrylique, le méthacrylate de
méthyle (MMA), I'acrylamide de N-(sulfonate de sodium phényl) (NaAS), le méthacrylamide de N-
(sulfonate de sodium phényl) (NaMS), le styrene sulfonate de sodium (NaSS), I'éthylene glycol
méthacrylate phosphate, le vinylbenzylphosphonate (VBP) et le 2-[4-(dihydroxyphosphoryl)-2-
oxabutyl] acrylate d’éthyle (MA154). En fonction des monomeéres utilisés, les polyméres greffés

peuvent étre des homopolyméres ou des copolymeres.

Dans un premier mode de réalisation particulier de l'invention, les polymeres greffés sont des
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homopolymeres. Dans ce mode de réalisation, un seul monomere est utilisé dans la polymérisation
radicalaire, ledit monomere est alors de préférence une oléfine de formule (1), (I1), (lll) ou (IV) telle
gue définie ci-dessus, de préférence choisie parmi le styréne sulfonate de sodium (le polymére greffé
est alors le polyNaSS) ou le méthacrylate de méthyle (le polymere greffé est alors poly (méthacrylate
de méthyle), ou PMMA), le Vinylbenzylphosphonate (VBP) ou le 2-[4-(dihydroxyphosphoryl)-2-
oxabutyl] acrylate d’éthyle (MA154).

Dans un autre mode de réalisation particulier de I'invention, les polymeéres greffés sont des
copolymeéres. De préférence, les copolymeéres greffés sont obtenus par polymérisation radicalaire
d’au moins deux monomeéres choisis parmi les oléfines de formule (l), (ll), (lll) et (V) telles que
définies ci-dessus. De maniére encore préférée, les copolymeres greffés sont obtenus par
polymérisation radicalaire d’au moins deux monomeres choisis parmi les oléfines de formule (1), (VI)
et (IlI) telles que définies ci-dessus. Les quantités des oléfines de formules (1), (1), (lll) et/ou (IV)
peuvent varier dans une large mesure et sont adaptées en fonction notamment des propriétés

désirées pour les copolyméres.

Les copolymeres greffés selon le procédé de la présente invention peuvent étre obtenus par
polymérisation radicalaire de monomeéres comprenant, en plus des monomeéres de formules (1), (l1),
(1) et (1v), d'autres monomeéres de type oléfine. Les oléfines additionnelles peuvent étre de toute
nature, avantageusement des oléfines donnant un caractére hydrosoluble aux polymeéres greffés. De
préférence, les monomeres additionnels sont de nature hydrosoluble, tels que les oléfines
comprenant un groupe de type sucre, notamment des oléfines comprenant un groupe ose tel que le
glucose, le glucofuranose, le saccharose, le fructose, le mannose. Dans les copolyméres comprenant
un monomere additionnel, la quantité des monomeres de formule (1), (ll), (lll) et (IV) est
avantageusement supérieure ou égale a 25%, de préférence supérieure ou égale a 50%, en moles par

rapport au nombre total de moles des unités monomeres présentes dans les polymeres.

Selon un aspect préféré de l'invention, les copolymeres greffés sont obtenus par
polymérisation radicalaire de deux ou trois monomeéres choisis parmi les oléfines de formule (I), (II),

(1) et (IV) telles que définies ci-dessus.

De maniere préférée, les polymeéres greffés sont le PolyNaSS, le vinylbenzylphosphonate (VBP)

et le 2-[4-(dihydroxyphosphoryl)-2-oxa-butyl]acrylate d’éthyle (MA154). Le matériau est de

préférence lavé et stérilisé préalablement a I'implantation.
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Utilisations des matériaux selon I'invention

La présente invention a également trait a un implant prothétique fabriqué a partir des
matériaux métalliques susceptibles d'étre obtenus par le procédé de l'invention. Les implants
prothétiques selon I'invention sont avantageusement des implants articulaires, en particulier utiles
en tant que prothése de hanche, ou des implants dentaires. La présente invention vise également les
implants selon l'invention, pour leur utilisation dans le remplacement d’une articulation ou d’une

dent, notamment par chirurgie.

Description des figures

Figure 1 représente schématiquement un mode de réalisation du procédé selon I'invention,
faisant intervenir les différentes espéces intermédiaires mises en jeu a chaque étape du procédé. Le
matériau (1) correspond au matériau métallique prothétique non traité avec une couche d’oxydation
en surface a I'état natif. Le matériau (2) a subi I'’étape a) d’oxydation, et présente en surface des
fonctions hydroperoxydes, avec une densité équivalente ou plus importante que les fonctions OH du
matériau a I’état natif. Le matériau (3) a subi une étape d’amorcage par irradiation UV : une rupture
homolytique de la liaison 0-O ou OH a eu lieu, donnant naissance a des radicaux O" en surface. Ce
matériau amorcé (3) est ensuite mis en présence d’une oléfine de formule CH,=CR1A (dans laquelle
par exemple R1 représente H, et A représente Ph-SOzNa), qui subit I'étape de polymérisation, pour

conduire au matériau greffé (4).
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Figure 1
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La Figure 2 est un diagramme a barres démontrant I'effet de I'étape a) d’oxydation sur le taux
de greffage d’'un matériau prothétique en titane (exemple 3). L’axe des ordonnées représente le taux
de greffage en pg/cm? La barre de gauche (A) représente le taux de greffage moyen obtenu pour 6
échantillons de matériau en titane ayant subi les étapes a) et b) du procédé selon l'invention, et la
barre de droite (B) représente le taux de greffage moyen obtenu pour 2 échantillons de matériau en
titane ayant subi uniquement I'étape b) du procédé selon I'invention (pas d’oxydation contrélée,

seulement I'oxydation naturelle).
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La Figure 3 représente trois spectres infrarouges : spectre du du titane brut (matériau
prothétique non traité i.e. a I'état natif, spectre du haut), spectre du du polyNaSS non greffé (spectre
du milieu), et spectre du d’un matériau en titane greffé avec du polyNaSS selon le procédé de
I'exemple 1 (spectre du bas). L'axe des ordonnées représente la transmittance (en %). L'axe des

. , -1
abscisses représente le nombre d’onde (en cm™).
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Figure 3

La Figure 4 est un diagramme a barres démontrant I'impact du temps d’attente entre I'étape
de décapage et I'étape d’oxydation. L’axe des ordonnées représente le taux de greffage en pg.cm™.
La barre de gauche (A) représente le taux de greffage moyen obtenu pour un matériau en titane
ayant subi I'étape d’oxydation 16 heures aprés I'étape de décapage, et la barre de droite (B)
représente le taux de greffage moyen obtenu pour un matériau en titane ayant subi |'étape

d’oxydation 2 heures aprés I'étape de décapage.
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La Figure 5 représente le taux de greffage d’un matériau métallique en titane de lI'exemple 4
en fonction du temps d’irradiation UV du matériau oxydé dans une solution a 0,32 M en monomeére.
L’axe des ordonnées représente le taux de greffage en pg/cm?, et I'axe des abscisses représente le

temps d’irradiation UV en minutes. Les valeurs représentées sont des moyennes sur trois

expériences.

La Figure 6 représente le taux de greffage d’un matériau métallique en titane en fonction de
la puissance surfacique de l'irradiation UV, pour un temps d’exposition de 45min sur un matériau en
alliage de titane (Figure 6A) et sur un matériau en titane (Figure 6B), dans une solution a 0,7 M en

monomere. Les valeurs représentées sont des moyennes sur trois expériences.
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Figure 6

Exemples

Les avantages de la présente invention apparaitront a la lumiere des exemples suivants, qui
concernent des modes de réalisation particuliers de I'invention, mais ne sauraient étre considérés

comme limitatifs.

Exemple 1 : Mise en oeuvre du procédé selon l'invention

1.1. Mise en oeuvre du procédé

Le matériau métallique est dans cet exemple un matériau en titane ou en alliage de

titane.

1.1.1 Polissage

Les surfaces du matériau métallique en titane peuvent étre tout d’abord polies. Le polissage

mécanique des disques de titane est réalisé a I'aide d’un bras automatique, monté sur une polisseuse
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rotative, avec du papier abrasif de granulométries décroissantes (Struers). Un premier polissage avec
un papier de grade 500 (ci-aprés P500) enléve environ 1/10éme de millimétres d’épaisseur. Le
polissage est ensuite affiné par l'utilisation d’un papier de granulométrie plus faible, 1200 (ci-aprés

P1200).

Le protocole utilisé est le suivant : les disques sont polis 1 a 2 minutes avec du papier P500
avec une rotation de 200 tours/minute (t/min) puis 1 a 2 minutes avec P1200. Aprés le polissage, les
échantillons sont lavés par trempage dans une solution d’acétone (1 nuit) puis 2x15min dans
I’acétone au bain a ultrasons, et enfin 3x15min au bain a ultrasons dans I'eau distillée. lls sont

ensuite séchés a 60°C et utilisés immédiatement ou conservés sous argon.

1.1.2 Décapage

Le matériau métallique poli subit ensuite une étape de décapage dans un mélange
H,O/HF/HNO; (88/2/10). La solution utilisée pour ce lavage est un mélange d’eau, d’une solution
aqueuse d’acide fluorhydrique a 24 M et d’une solution aqueuse d’acide nitrique a 10 M de
proportions respectives (85/5/10) (v/v/v), agité pendant 1 minute. Les échantillons sont ensuite

séchés a I’étuve a 60°C.

1.1.3 Oxydation

Le matériau métallique décapé est ensuite soumis a une étape d’oxydation par traitement
chimique. Le matériau métallique est ainsi immergé dans un mélange d’acide sulfurique concentré
H2S04 et de peroxyde d’hydrogene H,0,. Les échantillons sont immergés dans un volume v de
solution d’acide sulfurique concentré H,SO, (dilué a 50% avec de |'eau pour I'alliage) sous agitation
pendant 1 minute. Un volume équivalent v de peroxyde d’hydrogéne H,0, (30% en volume d’eau) est
additionné et les échantillons sont laissés dans ce mélange sous agitation pendant 3 minutes. Les
surfaces oxydées sont ensuite rincées dans 3 bains d’eau pendant 3 minutes. Alternativement, le

matériau métallique décapé peut étre soumis a une étape d’oxydation par traitement anodique.

1.1.4 Greffage

Le matériau métallique oxydé est ensuite immergé dans une solution aqueuse dégazée de
monomere styréne sulfonate de sodium (NaSS) a 0,7 mol/L ou 0,32 mol/L. La solution dans laquelle
est immergée le matériau oxydé est ensuite exposée pendant un temps variant entre 15 min et 240

min en fonction des échantillons a des irradiations UV provenant d’une source UV de longueur
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d’onde 365 nm et de 200 W de puissance. En fonction de la distance entre la lampe et le matériau

métallique (de 5 cm a 30 cm), la puissance surfacique varie entre 72 mW.cm-2 et 226 mW/cm®.

1.2. Caractérisation

La présence des polymeéres greffés a la surface a été mesurée par différentes méthodes.

1.2.1. Méthode colorimétrigue au bleu de toluidine (BT)

Les échantillons métalliques greffés sont mis au contact d’une solution de BT a 5.10* M
(ajustée a pH 10 grace a de la soude) a la température de 30°C pendant 6heures. Cette étape
correspond a la complexation du BT aux unités monomeéres du polymére greffé. Les échantillons sont
ensuite rincés abondamment avec une solution d’hydroxyde de sodium 1.10° M pour éliminer le BT
non complexé. On arréte les ringcages lorsque la solution est incolore. Le BT complexé est ensuite
décomplexé au moyen d’une solution d’acide acétique 50% qui est laissée au contact des
échantillons de titane pendant 24 heures. La solution obtenue est dosée par spectrophotométrie a

I'aide d’un spectrophotomeétre Perkin ElImer Lambda 25 (Biomacromolecules 2006, 7, 755-760).

1.2.2. Infrarouge a Transformée de Fourier en réflexion totale atténuée (ATR-FTIR)

Les échantillons sont directement analysés (sans préparation) par ATR-FTIR sur un appareil

Perkin Elmer, spectrum Two.

1.2.3. Mesure d’angle de contact

Les mesures des angles de contact se font a partir d’une goutte d’eau déposée a la surface des
échantillons oxydé ou greffé via I'appareil KRUSS : DSA100 qui permet de connaitre les modifications

du caractere hydrophile ou hydrophobe de la surface.

1.3. Résultats

1.3.1 Validation du greffage

Pour les échantillons obtenus par mise en oeuvre du procédé décrit au point 1.1., les bandes
caractéristiques du groupement sulfonate a 1180 cm™ et 1128 cm™, ainsi que le doublet de vibrations

41010 - 1040 cm™, la vibration symétrique & 1040 cm™ sont observées dans le spectre infrarouge en
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réflexion totale atténuée (ATR-FTIR, voir Figure 3).

1.3.2 Importance de I'étape d’oxydation

La mesure de la quantité de polyméres polyNaSS greffés a la surface du titane a été réalisée en
complexant les groupements sulfonate des polyméres avec du bleu de toluidine, a la fois sur des
échantillons ayant subi le procédé décrit au point 1.1 (e.g. polissage, décapage, oxydation), mais
également sur des échantillons de matériau métallique n’ayant pas subi une étape d’oxydation (e.g.

seulement polissage et décapage).

Ainsi, pour les échantillons ayant subi la totalité du procédé décrit au point 1.1., un taux de
greffage de I'ordre de 8 pg/cm? est observé (voir la Figure 2) alors que les échantillons n’ayant pas
subit 'étape d’oxydation controlée présente un taux de greffage de 0,62 ug/cm’. Loxydation du
matériau métallique par oxydation chimique aussi bien que I'oxydation anodique donnent des
résultats satisfaisants. Il est a noter qu’un échantillon de matériau en titane oxydé immergé dans une
solution de polyNaSS (e.g. Acros, Mn=70 000 g/mol, n°lot : A0O12503701, CAS : 24704-18-1) a une
concentration de 0,7 mol/L puis abondamment lavé par rincage a I’eau, mais non soumis a une étape
de greffage proprement dite, donne des valeurs de 0,3 pug/cm? par mesure par complexation au bleu
de toluidine. Cette expérience permet d’écarter I’hypothese d’une simple adsorption du polymére a

la surface du matériau métallique (e.g. en titane) oxydé.
En conclusion, I'étape d’oxydation est essentielle a I'obtention d’un matériau métallique greffé
selon I'invention. Elle permet d’augmenter d’un facteur 25 (7,7 vs 0,3 pug/cm) le taux de greffage par

rapport a un greffage sur une surface métallique présentant une oxydation naturelle.

1.3.3. Propriétés mesurées

Sur un matériau en titane « pur » (i.e. titane de départ non greffé, i.e. n’ayant pas subi le
procédé de I'invention), I'angle de contact est de 59 * 5°. Les échantillons de matériau greffé obtenus
selon le procédé décrit au point 1.1. présentent une valeur d’angle de contact égale a 15 * 2°, soit

une baisse de I'angle de contact de 44° entre la surface non traitée et la surface greffée.

En conclusion, les matériaux métalliques greffés obtenus selon le procédé de l'invention

possedent une surface beaucoup plus hydrophile que les matériaux métalliques non greffés et cela

est rendu possible notamment par I'étape préalable d’oxydation.
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Exemple 2 : Importance du temps entre le décapage et I’oxydation

2.1. Protocole

Le matériau métallique est dans cet exemple un matériau en titane. 15 échantillons dudit

matériau métallique sont utilisés.

Les surfaces des 15 échantillons de matériau métallique en titane sont tout d’abord polies puis
subissent ensuite une étape de décapage dans un mélange H,0/HF/HNO; (88/2/10). Les 15
échantillons décapés sont ensuite soumis a une étape d’oxydation. Aprés une période d’attente
variant de 2 heures a 16 heures, les 15 échantillons oxydés sont ensuite soumis a I'étape de greffage
dans une solution aqueuse de monomeére styrene sulfonate de sodium (NaSS). Les autres conditions

utilisées sont identiques a celles décrites dans I'exemple 1.

2.2. Résultats

La Figure 4 montre que le temps entre la fin du décapage et le début de I'oxydation a une
importance sur le taux de greffage selon la méthode de I'invention. Si 16 heures ou plus sépare la fin
de I'étape de décapage du début de I'étape d’oxydation alors le taux de greffage n’est pas optimal
(e.g. 1,09 pug/cm?). Ainsi il est préférable réaliser I'étape d’oxydation assez rapidement apreés I’étape
de décapage.

Exemple 3 : Influence du temps d’irradiation sur le taux de greffage

3.1. Protocole

Le matériau métallique est dans cet exemple un matériau en titane. 15 échantillons dudit
matériau métallique sont utilisés. Les surfaces des 15 échantillons de matériau métallique en titane
sont tout d’abord polies. Les 15 échantillons subissent ensuite une étape de décapage dans un
mélange H,0/HF/HNO; (88/2/10). Les 15 échantillons décapés sont ensuite soumis a une étape
d’oxydation par traitement chimique. Les 15 échantillons oxydés sont ensuite soumis a |'étape de
greffage dans une solution aqueuse de monomere styréne sulfonate de sodium (NaSS). Les autres

conditions utilisées sont identiques a celles décrites dans I'exemple 1.

3.2. Résultats

Le taux de greffage du polyNaSS a la surface des 15 échantillons de titane a été étudié en

complexant les groupements sulfonate des polymeéres avec du bleu de toluidine. Les résultats
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présentés dans le Tableau 1 montrent que les résultats optimaux, i.e. un taux de greffage supérieur a

1.5 ug/cmz, sont obtenus dans ce cas pour une irradiation UV comprise entre 30 et 120 minutes.

Tableau 1
Temps (min) Moy (ug.cm-2)
15 0,43
30 2,91
45 4,19
60 6,79
90 3,15
120 2,18
180 1,15
240 1,09

Exemple 4 : Influence de la puissance surfacique d’irradiation UV sur le taux de

greffage

4.1. Protocole

Le matériau métallique est dans cet exemple un matériau en titane ou en alliage de titane. 15

échantillons dudit matériau métallique sont utilisés. Les surfaces des 15 échantillons de matériau

métallique en titane ou en alliage de titane subissent une étape de décapage. Les 15 échantillons

décapés sont ensuite soumis a une étape d’oxydation. Les 15 échantillons oxydés sont ensuite

immergés dans une solution aqueuse de monomere styréne sulfonate de sodium (NaSS). La solution

dans laquelle est immergée le matériau oxydé est ensuite exposée pendant 45 min a des distances
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variant entre 5 centimetres et 30 centimeétres des irradiations UV provenant d’une source UV de
200W de longueur d’onde 365 nm, de puissance surfacique variant ainsi entre 72 mW/cm? et 226

mW/cm*”. Les autres conditions utilisées sont identiques a celles décrites dans I'exemple 1.

4.1. Résultats

. . . s . N -2 7 .
La Figure 6 montre qu’une puissance surfacique supérieure a 72 mW.cm™ est nécessaire pour

induire un greffage satisfaisant sur le matériau métallique.
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Revendications

1. Procédé de greffage de polyméres sur un matériau métallique, comprenant les
étapes suivantes :

a) I'oxydation de la surface du matériau métallique, conduisant a un matériau
métallique oxydé ;

b) le greffage d’un polymere a la surface dudit matériau métallique oxydé par polymérisation
radicalaire d’'un monomeére, ladite polymérisation radicalaire comprenant une étape d’amorcage et
une étape de propagation, ladite étape d’amorcage étant effectuée par irradiation UV avec une
source UV diffusant une puissance a la surface du matériau supérieure a 72 mW/cm?, de préférence
comprise entre 72 mW/cm? et 226 mW/cm?, de préférence entre 91 mW/cm? et 226 mW/cm?, de
maniére préférée entre toutes égale a environ 162 mW/cm?, ladite irradiation UV étant réalisée
pendant une durée supérieure a 15 minutes et inférieure a 180 minutes, de préférence inférieure ou
égale a 120 minutes, de maniere plus préférée inférieure ou égale a 90 minutes. ledit procédé

conduisant a un matériau métallique greffé.

2. Procédé selon la revendication 1, caractérisé en ce que le matériau métallique est un
matériau en titane ou en alliage de titane, par exemple un alliage de titane a base de nickel,
vanadium, aluminium, niobium, et/ou molybdéne, notamment un alliage de titane, d’aluminium et

de vanadium, typiquement I’alliage Ti Al6V4.

3. Procédé selon la revendication 1 ou 2, caractérisé en ce que ledit monomere est une oléfine.

4. Procédé selon l'une quelconque des revendications 1 a 3, caractérisé en ce que le
monomere est choisi parmi les sulfonates, les phosphonates et/ou les carboxylates, de préférence
choisi parmi l'acide acrylique, I'acide méthacrylate, le méthacrylate de méthyle (MMA), I'acrylamide
de N-(sulfonate de sodium phényl) (NaAS), le méthacrylamide de N-(sulfonate de sodium phényl)
(NaMS), le styrene sulfonate de sodium (NaSS), I'ethyléne glycol methacrylate, le méthacrylate
phosphate, le methacryloyl-di-isopropylidene, le vinylbenzylphosphonate (VBP), 2-[4-
(dihydroxyphosphoryl)-2-oxa-butyl]acrylate d’éthyle (MA154), ou leurs mélanges.

5. Procédé selon l'une quelconque des revendications 1 a 4, caractérisé en ce que ladite

polymérisation radicalaire est réalisée en I'absence d'oxygene.

6. Procédé selon I'une quelconque des revendications 1 a 5, caractérisé en ce que |'étape
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d’amorcage est effectuée préalablement ou de maniére concomitante a I'étape de propagation.

7. Procédé selon I'une quelconque des revendications 1 a 6, caractérisé en ce qu’il comprend
une étape de décapage réalisée préalablement a I'étape d’oxydation, le temps entre la fin de |'étape
de décapage et le début de I'étape d’oxydation étant inférieur a 16 heures, de préférence inférieur a

12 heures.

8. Procédé selon I'une quelconque des revendications 1 a 7, caractérisé en ce que I'étape a)
d’oxydation est réalisée par traitement du matériau avec une solution aqueuse comprenant un

oxydant et un acide, de préférence un mélange H,S0, et H,0,.

9. Procédé selon I'une quelconque des revendications 1 a 8, caractérisé en ce que I'étape a)

d’oxydation est réalisée par traitement anodique.
10. Procédé selon I'une quelconque des revendications 1 a 9, caractérisé en ce que le matériau

métallique greffé posséde un taux de greffage dudit polymeére supérieur a 1,5 pg/cm?, de préférence

supérieur a 3 pg/cm>
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Procédé de greffage de polymeéres bioactifs sur des matériaux métalliques

La présente invention concerne un procédé de greffage de polymeres sur un matériau
métallique, comprenant les étapes suivantes :

a) 'oxydation de la surface du matériau métallique, conduisant a un matériau

métallique oxydé ;

b) le greffage d’un polymere a la surface dudit matériau métallique oxydé par polymérisation
radicalaire d’'un monomeére, ladite polymérisation radicalaire comprenant une étape d’amorgage et
une étape de propagation, ladite étape d’amorcage étant effectuée par irradiation UV avec une
source UV diffusant une puissance 3 la surface du matériau supérieure 3 72 mW/cm? ladite

irradiation UV étant réalisée pendant une durée supérieure a 15 minutes et inférieure a 180 minutes.
Ledit procédé conduisant a un matériau métallique greffé. La présente invention concerne

également les matériaux susceptibles d'étre obtenus par ce procédé et des applications de ces

derniers, notamment en tant qu’implants articulaires ou dentaires.
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TROISIEME CHAPITRE : GRAFTING POLY(STYRENE SODIUM

SULFONATE) ONTO TITANIUM SURFACES USING BIO-ADHESIVE

MOLECULES: SURFACE CHARACTERIZATION AND BIOLOGICAL

PROPERTIES

Dans le chapitre 2, nous avons présenté le greffage direct de polymeres bioactifs en utilisant
des irradiations UV."? Cette technique de greffage permet de lier des polymeéres anioniques de
maniére covalente et homogene sur toute la surface du titane mais sans controle de la taille des
chaines de polyméres greffés. Il nous est apparu important d’étudier I'influence de la taille des
polymeres sur la réponse biologique. Dans ce troisieme chapitre, nous allons présenter une
technique de greffage indirect de polymeres bioactifs a architecture contrélée (masses définies) dite

de « grafting to ».

Ce troisieme chapitre traite essentiellement de la chimie du « grafting to ». La stratégie choisie
pour le « grafting to » s’appuie sur I'utilisation d’une molécule d’ancrage de type catéchol (dopamine
modifiée) qui fera le lien entre le polymeére et la surface du titane. Schématiquement, le « grafting
to» est une méthode de greffage indirecte qui nécessite plusieurs étapes: la synthese des
polymeres, la synthése de la molécule d’ancrage (voir annexe) et la fixation sur le titane. Par ailleurs,
la fixation sur le titane se faire selon deux voies différentes : i) réaction de couplage du polymere
avec la dopamine modifiée puis fixation sur le titane ou ii) fixation au préalable de la dopamine

modifiée sur le titane puis couplage avec le polymeére.

Sur le Schéma 1 ci-dessous sont représentées les deux premiéres étapes du greffage « grafting
to»: la premiere étape consiste a synthétiser des polymeres de taille controlée. Pour cela, la
technique utilisée est la polymérisation radicalaire contrélée de type RAFT par transfert de chaines
réversibles par addition-fragmentation. Cette technique permet un équilibre dans |'étape de
propagation et aboutit a une synthese de polymeéres de tailles identiques. Le contréle de la taille des
chaines macromoléculaires est permis grace a l'utilisation d’'un agent de controle qu’on appelle
communément un agent RAFT. La deuxieme étape est le clivage de I'agent RAFT situé en bout de
chaine de la macromolécule. Ce clivage est essentiel car il génére une fonction thiol (-SH) en bout de

chaine, qui servira dans |'étape de couplage avec une molécule d’ancrage.
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Schéma 1 : Représentation schématique des deux premiéeres étapes communes du « grafting » to sur
des surfaces en titane. La premiére étape est la synthese des polyméres par une polymérisation
controlée dite « RAFT ». La deuxieme étape est le clivage de I'agent RAFT qui permet de

fonctionnaliser le polymeére pour les étapes suivantes.

Sur le Schéma 2 est représenté |'étape 3 et 4 : I’étape 3 est une réaction de couplage entre une
chaine macromoléculaire de polyNaSS et une molécule d’ancrage (dopamine modifiée). Cette
réaction de couplage utilise une chimie trés utilisée aujourd’hui : la chimie « click ». Parmi les
réactions apparentées a la chimie « click », nous avons utilisé une réaction « thiol-ene click » qui se
produit entre la fonction thiol du polyNaSS et la double liaison provenant de la molécule d’ancrage.
La molécule d’ancrage posséde une fonction catechol et une double liaison : il s’agit de I'acrylamide
de dopamine. La dopamine est une molécule naturelle qui posséde des propriétés adhésives bien
connues. L’étape 4 est la derniére étape de notre « grafting to » qui est tout simplement la fixation

de notre chaine macromoléculaire avec le titane par I'intermédiaire de notre dopamine.
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\ 3éme étape l M

Couplage avec une
molécule d’ancrage
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’ 4éme étape ‘
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m%

A Molécule d’ancrage

Schéma 2 : Représentation schématique de I'étape 3 et 4 de la technique de « grafting to» a la

L 4

Titane

surface du titane. L’étape 3 est une réaction de couplage entre le polyNaSS et la dopamine modifiée
qui joue le réle de molécule d’ancrage. L‘étape 4 représente la derniére étape de fixation du

polymere sur le titane par I'intermédiaire de la dopamine, molécule bioadhésive.

Sur le Schéma 3 est représenté une voie alternative permettant également le greffage de
polyNaSS avec une architecture bien définie a la surface du titane. L’étape 3 bis permet une adhésion

au préalable de la dopamine avant de continuer par la réaction de couplage a la surface du titane

(étape 4 bis).
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Schéma 3 : Représentation d’une voie alternative permettant le greffage de chaines de polyNaSS
avec une architecture contrélée a la surface du titane. L’étape 3 bis permet une adhésion préalable

de la dopamine avant la réaction de couplage a la surface du titane (étape 4 bis).

A l'issu de ce chapitre, nous avons démontré qu’il est possible de greffer a la surface du
titane des polymeres de tailles contrdlées en utilisant deux approches différentes.? Ce « grafting to »
a été possible en utilisant une dopamine modifiée qui a servie de molécule d’ancrage sur titane,
élément indispensable dans le greffage. Des études préliminaires ont été menées pour montrer que

, . . , . 3
notre greffage a une réponse biologique favorable sur la réponse cellulaire osseuse.

1. H. Chouirfa, V. Migonney, C. Falentin-Daudré, RSC Advances 6, 13766-13771 (2016).
2. V. Migonney, J. S. Baumann, C. Falentin-Daudré, H. Chouirfa. Process for grafting bioactive
polymers onto metallic materials, W0/2017/025519 (2016).

3. H. Chouirfa, et al., Biointerphases 12, 02C418 (2017).
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This contribution reports on grafting of bioactive polymers such as poly(sodium styrene
sulfonate) (polyNaSS) onto titanium (Ti) surfaces. This grafting process uses a modified dopamine as
an anchor molecule to link polyNaSS to the Ti surface. The grafting process combines reversible
addition-fragmentation chain transfer polymerization, postpolymerization modification and thiol-ene
chemistry. The first step in the process is to synthetize polyNaSS with a thiol end group. The second
step is the adhesion of the dopamine acrylamide (DA) anchor onto the Ti surfaces. The last step is
grafting polyNaSS to the DA-modified Ti surfaces. The modified dopamine anchor group with its
bioadhesive properties is essential to link bioactive polymers to the Ti surface. The polymers are
characterized by conventional methods (NMR, SEC, ATR-FTIR) and the grafting is characterized by X-
ray photoelectron spectroscopy, time-of-flight secondary ion mass spectrometry and quartz crystal
microbalance with dissipation monitoring. To illustrate the bioactivity of the grafted Ti-DA-polyNaSS
surfaces, their interactions with both proteins and cells are investigated. @ Both albumin and
fibronection are readily adsorbed onto Ti-DA-polyNaSS surfaces. The biological response of modified
Ti-DA-polyNaSS and control ungrafted Ti surface are tested using human bone cells (Saos-2) in cell
culture for cell adhesion, proliferation, differentiation and mineralization. This study presents a new,
simple way to graft bioactive polymers onto Ti surfaces using a catechol intermediary with the aim of

improving biological outcomes in orthopedic applications.

I. Introduction

During the second half of the 20" century, titanium (Ti) and its alloys began to be widely used
in the biomedical industry, particularly as hard tissue replacements. For decades, these materials
have successfully been employed in the orthopedic and dental fields. They have excellent physical
and chemical properties such as good corrosion resistance, “acceptable” biocompatibility and
mechanical properties close to human bone.’? However, unmodified Ti based materials can slowly
induce the formation of a fibrous layer, even after several years of implantation, compromising the
interface with the living tissue and leading to progressive loss of osseointegration and aseptic
loosening of implants.>* The inability of Ti to establish strong chemical bonding with the biological
surrounding tissues is at the origin of this problem.” To overcome this challenge, different strategies
have been proposed to modify the Ti surface, including mechanical, thermal and electrochemical
methods.*® More recently Ti surface modification by grafting biomolecules and/or bioactive

polymers is becoming a popular alternative approach.™

Previous studies have shown that anionic polymers such as poly(sodium styrene sulfonate)

(polyNaSS), poly(methacrylic acid) (polyMA), poly(methacryloyl phosphate) can favor osteoblast cell
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11-12

adhesion and differentiation. The distribution of the ionic groups along the molecular chains

creates active sites which can interact with the extracellular proteins such fibronectin that have been

13,14

implicated in cell response. Recently, the grafting of polyNaSS was successfully achieved using

15-18 19-20 21-23)

radicals (under heating or UV irradiation™ ") or atom transfer radical polymerization (ATRP

Radicals from Ti peroxides are able to initiate the radical polymerization of the sodium styrene

sulfonate (NaSS) monomer.>?°

This method is known to give a large distribution of synthesized
polymers. ATRP produces grafted polymers with a narrower polydispersity, but requires the surface
to be functionalized with a surface initiator. In this paper, we demonstrate a new method to graft

polymers onto Ti surfaces with a predetermined molecular weight and a narrow polydispersity.

The success of controlled radical polymerization (CRP) relies on the robustness of radical
chemistry and the capacity to control the polymer structure (predetermined molecular weight,
narrow molecular weight distribution, well-defined end groups and architecture) under mild
conditions. There are numerous CRP methods, with three of the most commonly used being:
nitroxide mediated polymerization (NMP), ATRP and reversible addition fragmentation transfer
(RAFT) polymerization. RAFT polymerization presents some advantages over ATRP polymerization.
Both techniques allow the polymerization of a large array of monomers; however the RAFT process
does not require the use of a potentially toxic metal catalyst (copper). NMP doesn’t use metal
complexes, but it does use expensive nitroxide or alkoxyamines and requires high temperatures. Few
research studies have reported using RAFT polymerization for preparing brush polymers for grafting
onto Ti surfaces. Also, despite of the importance and wide use of RAFT polymerization,®*?® few RAFT
studies have used ionic monomers. We present in this report, the synthesis of anionic polymers

(polyNaSS) by RAFT polymerization for grafting onto Ti surfaces.

Several techniques for covalently tethering well-defined polymer onto surfaces have been
developed, including the covalent attachment of end-functionalized polymers incorporating an

appropriate anchor (“grafting to”) and the in situ polymerization initiated from the surface (“grafting

II).ZS

from To date, the most common methodologies for the covalent attachment of target molecules

. . . . . . 28-29
onto Ti surfaces have involved the formation of monolayer with organofunctional silanes,

3932 and phosphonates.®® Then, a target molecule was covalently attached to the

phosphonic acids
surface. However, these strategies usually require multiple steps to generate appropriate
organofunctional anchors. Recently, the catechol unit, because of its strong adhesive properties, has
become an important biomimetic ligand for surface immobilization.* Inspired by the unique

properties of the adhesive proteins secreted by marine organisms, the incorporation of the

34-36 | 37

catecholic functionality into macromolecules has generated much interest. Messersmith and a
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have reported the first example of anchoring a catecholic initiator onto stainless steel surfaces, for

subsequent surface-initiated ATRP. To date, the catecholic units have been conjugated with various

38-40 / 39-40

polymerization initiators or “clikable” moieties. For example, Woisel and a report a simple
and versatile approach for Ti surface modification based on catechol surface modification that
enables target molecules to be attached using the copper-catalyzed, azide-alkyne cycloaddition

reaction.

In this context, we propose a new and efficient chemical way to functionalize Ti surfaces. It is a
simple and versatile strategy based on catechol surface modification that was developed to enable
bioactive ionic polymers bearing thiol end groups to be attached using a thiol-ene click reaction. First,
a bioactive polymer was synthetized by RAFT polymerization to give a thiol end group. Then, the
bioactive polymer was covalently attached via the “thiol-ene click” reaction onto Ti surfaces modified
with dopamine derivative bearing an alkene group. This technique is an efficient way to produce
dense polymer brushes of narrow dispersity, controlled architecture, well-defined thicknesses and

compositions.

In this article the control Ti, catechol-modified Ti and poly(NaSS)-grafted Ti surfaces were
characterized using x-ray photoelectron spectroscopy (XPS), time-of-flight secondary ion mass
spectrometry (ToF-SIMS) and quartz crystal microbalance with dissipation monitoring (QCM-D).
Results from the initial biological investigations into the influence of the grafted polyNaSS films on

the protein adsorption and osteoblast cell response of these samples is also reported.

Il. Experimental Methods

1. Materials

All chemical products were obtained from commercial suppliers and were used as received
unless stated otherwise. Distilled water with a resistivity of 18.2 MQ.cm (at 25°C) was obtained from
a Millipore Milli-Q Plus water purification system fitted with a 0.22 um filter. NaSS was purified by
recrystallization in a mixture of ethanol/water (90/10 v/v). The purified NaSS was then dried under
atmosphere pressure at 50°C overnight and then stored at 4°C. Bovine serum albumin (BSA, Sigma)
and human fibronectin (Fn, Sigma) were used at concentrations mimicking their proportion (Fn/BSA)
in human plasma. BSA was used at 4000 pug/mL in a phosphate-buffered saline solution (PBS, Sigma),
while Fn was used at 20 pg/mL in PBS.

One-centimeter diameter titanium (Grade 2) disks were obtained from GoodFellow. The two

118



Chouirfa Hamza 3®™ chapitre

faces of the disks were polished consecutively with 500 and 1200 grit SiC papers. After polishing, the
surfaces were cleaned in acetone overnight under stirring. The following day, the surfaces were
successively cleaned once in an acetone bath and three times in a water (H,0) bath with sonication
for 15 min. Then, the disks were put in Kroll’s reagent (2% HF, Sigma; 10% HNOs, Acros and 88% H,0)
for one minute with stirring followed by 15 min sonication treatments in five consecutive water

baths.

Detailed descriptions of synthesis procedures used to prepare the dopamine acrylamide (DA)
anchor group, the polyNaSS via RAFT polymerization and thiolation of polyNaSS are provided in the
supplementary material. Experimental details for the nuclear magnetic resonance (NMR) and size
exclusion chromatography (SEC) methods used to characterize the synthesized polyNaSS samples are

also provided in the supplementary material.

2. Analytical Methods

ATR-FTIR: The Fourier-transformed infrared (FTIR) spectra, recorded in attenuated total
reflection (ATR) mode, were obtained using a Perkin ElImer Spectrum Two Spectrometer. A diamond
crystal (4000 cm™ - 500 cm™) was applied to the sample surfaces and at least 512 scans with a

. -1
resolution of 4 cm™ were summed for each sample.

XPS: XPS data were acquired on a Surface Science Instruments S-probe spectrometer. This
instrument has a monochromatized Al Ka X-ray and a low energy electron flood gun for charge
neutralization of non-conducting samples. The samples were mechanically fastened to the sample
holder and run as conductors. X-ray spot size for these acquisitions was approximately 800 pum.
Pressure in the analytical chamber during spectral acquisition was less than 5 x 10 torr. Analyzer
pass energy for the survey and detail scans was 150 eV. The photoelectron take-off angle (the angle
between the sample normal and the input axis of the energy analyzer) was 02, which corresponds to
a =10 nm sampling depth. Service Physics Hawk Data Analysis 7 Software was used calculate surface
atomic concentrations using peak areas above a linear background from the survey and detail scans

and elemental sensitivity factors.

Three spots were analyzed from each replicate. Either two (Ti and Ti-DA-polyNaSS) or four (Ti-
DA) replicates were analyzed. Each analysis spot included a survey spectrum and detail spectra of
Nals and S2p.

ToF-SIMS: ToF-SIMS data were acquired on an IONTOF ToF-SIMS 5 spectrometer using a 25
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keV Bis" primary cluster ion source in the pulsed mode. Spectra were acquired for both positive and
negative secondary ions over a mass range of m/z = 0 to 800. The ion source was operated with at a
current of 0.12 pA. Secondary ions of a given polarity were extracted and detected using a reflectron
time-of-flight mass analyzer. Spectra were acquired using an analysis area of 100 um x 100 um. The
total primary ion dose for each spectrum was 9.2 x 10" ions/cm?. Positive ion spectra were mass
calibrated using the CH5", C,H;", and CsHs® peaks. The negative ion spectra were mass calibrated
using the CH’, C,H and C4H- peaks. Calibration errors were below 20 ppm. Mass resolution (m/Am)
for a typical spectrum was =5000 for m/z = 27 (pos) and =4000 for m/z = 25 (neg). For each replicate
5 positive and 5 negative spectra were acquired from random locations across the surface. Two

replicates of each sample type (Ti, Ti-DA and Ti-DA-polyNaSS) were analyzed.

QCM-D: QCM-D experiments were performed on Ti-coated sensors (QSX-310) using an E1
QCM-D system from Q-sense (Sweden) equipped with a temperature controlled measuring chamber
and a peristaltic pump. All experiments were carried out under flow conditions using peristaltic pump
(0.2 mL/min) at a controlled temperature (37°C). The concentration of the polymer solutions was
fixed at 5 mg/mL in all the QCM-D experiments and the polymers were dissolved in distilled water.
The variations in frequency (4f) and dissipation (AD) were recorded at 5 overtone frequencies (3'd,
st 7t ot 11th) as well as the fundamental frequency (5 MHz) of the Ti-coated sensor. For clarity,
only the data from the fifth overtone (25 MHz) are displayed in the results section. Data were
recorded until a plateau is reached for each step of the adsorption and rinsing process (i.e. when
stable, equilibrium frequency and dissipation signals were reached). Physisorbed molecules or

polymers were removed by intermediate rinsing steps with Milli-Q water or PBS (for proteins).

3. Biological Assays

All control and polymer coated Ti wafers used for biological assays were sterilized by exposure
to UV germicidal lamp for 15 minutes, then wafers were flipped over and sterilized for another 15
minutes. The wafers were then placed individually into wells of TCPS 12-well plates and treated for
16 hours with a sterile solution of serum-free culture medium DMEM/Hams F12 containing penicillin
(100 U/mL"), streptomycin (100 ugmL*) and Amphotericin B (2.50 pg/mL') at 4°C. The TCPS control

plates were treated identically.

All cell-based assays were conducted using a human bone-derived cell line Saos-2 recognized
to have the capacity to differentiate into mature bone-like cells producing alkaline phosphatase and

a bone-like mineralized matrix when cultured under the appropriate mineralizing/differentiating
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conditions.”*>* In this study, Saos-2 cells were used for all assays and were routinely cultured in
standard medium comprised by DMEM/Hams-F12 medium supplemented with 10% (v/v) FBS, L-
glutamine, penicillin and streptomycin, and incubated at 37°C in humidified air containing 5% CO2.
Cell culture reagents were all sourced from Gibco (purchased from Life Technologies, Australia)
unless otherwise mentioned. The control and polymer-coated Ti wafers were assayed for initial
Saos-2 cell adhesion at 24 and 48 hrs, Saos-2 cell proliferation after 7 days, and Saos-2 cell
differentiation after 25 days. Further details about the biological assays procedures are provided in

the supplementary material.

lll. Results & Discussions

1. Preparation of Thiolated polyNaSS Macromonomer

The thiolated polyNaSS (polyNaSS-SH) macromonomers used in this study were produced
following a two-step strategy (Scheme 1). The first step involved the RAFT polymerization of NaSS in
solution at 70°C using 4,4’-azobis(4-cyanovaleric acid) (ACVA) as initiator, 4-cyano-4-
(phenylcarbonothioylthio)pentanoic acid as chain transfer agent and water as the reagent (see

supplementary materials for synthesis details).

o
= S CN
oY 5
S OH
° i
N
s
ACVA
70°C, 5 hrs
SO; Na*

SO Na*

NaBH, 1 M, excess H,0
PBU;, excess rt, 24 hrs

SOz Na*

Scheme 1: Preparation of thiolated poly(sodium styrene sulfonate).
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Using this chain agent transfer allowed the synthesis of polyNaSS macromolecules with well-
defined molar masses and narrow dispersity values (Table 1). The polymers resulting from this first
synthesis step were characterized with ‘*H NMR and SEC. The thiol group was generated at w-chain
end of the polymers in a second step, by reducing the dithiobenzoate moieties with an excess (> 20
equiv relative to the number of polymer chains) of sodium borohydride (NaBH,) in water for two

43-45

days. Comparison of the infrared spectra before and after the reduction showed the
disappearance of the dithioester group (842 — 930 and =1230 cm™) the reduction to the thiol group
(Figure 1). To minimize the formation of disulfide bonds between the polymer chains, a reducing
agent (PBus) was included in the reaction mixture. The thiol macromonomers thus produced had
molar masses and dispersity values nearly identical to their precursor polyNaSS (Table 1). In addition,
the comparison of the size-exclusion chromatograms before and after cleavage of the chain transfer
agent didn’t exhibit any detectable disulfide bond formation (see supplementary material). For this

study four different polyNaSS-SH macromolecules spanning three molecular weights were prepared

(=5 kDa (2x), =10 kDa and =35 kDa).

Table 1: Conversion, number average molecular weights, and dispersity values before and

after post-polymerization modification.

Conv.” [%] M peore” [8.mol™]

T NMR SEC Pheore” M, ateer”) [g.mol ] Datrer”
polyNasSS 7 0.92 35200 1.17 35,600 1.25
ponNaSS48°) 0.88 10 000 1.15 10,500 1.21
polyNasS,:" 0.88 5050 1.10 5,100 1.18
polyNasS,:" 0.85 5200 1.25 5220 1.25

JIAfter 5 hrs of polymerization at 70°C as determined by ‘H NMR. *'Number average molecular
weight and dispersity obtained from conventional calibration with polystyrene sodium sulfonate
standards. “Number average degree of polymerization approximated based on the respective

number average molecular weight.
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Figure 1: Infrared spectra of the polyNaSS (black line) before and the polyNaSS-SH (gray line)

after the reduction step.

2. Grafting of polyNaSS-SH onto the DA Functionalized Ti Surfaces

The polyNaSS-SH macromolecules were grafted onto the Ti surfaces using DA as an anchor
molecule. Thus, the grafting process has two steps: (1) adhesion of DA onto the Ti surface and (2)
attachment of poly(NaSS)-SH to the DA layer (Scheme 2). For the first step the cleaned Ti surfaces
were oxidized with a Piranha solution to create surface titanium peroxides (Ti-OOH) within the

titanium oxide layer for reaction with the two hydroxide groups of DA (Scheme 3).
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Scheme 2: Grafting of polyNaSS-SH onto the Ti surface via the DA anchor molecule.
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Scheme 3: The adhesion of DA onto the Ti surface.

Since the auto-oxidation of the DA to dopaquinone greatly reduces its adhesion onto Ti
surfaces, the solution pH must be controlled so the Ti surface can be effectively coated with DA (Ti-
DA). XPS, a method for measuring the elements and chemical species present in the surface region of
a sample,®® was used to characterize the attachment of the DA anchor. The XPS results in Table 2
show after DA attachment the Ti and O surface concentrations decreased while C and N surface
concentrations increased, consistent with the successful adhesion of the DA anchor to the titanium

surface. The Ti signal decreases due to attenuation of the substrate signals by the DA surface
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overlayer. The carbon and nitrogen signals increase due to their presence in the DA surface overlayer
(note carbon is detected on the control surface due to adsorption of adventitious hydrocarbons from
air exposure onto the sample prior to XPS analysis). Although oxygen is present in both the oxide
layer on the titanium surface and in the DA molecules, it has a higher concentration in titanium oxide
layer and therefore the O signal decreases upon formation of the DA overlayer. Small amounts of F
(=2 atomic percent) and S (=1 atomic percent) were detected on some spots of the Ti and Ti-DA

samples, respectively.

Table 2: XPS determined surface atomic composition of the Ti surface before (Ti) and after (Ti-

DA) coating with the DA anchor. The number of spots analyzed (n) for each sample type is indicated.

XPS atomic percent

Samples C 0] Ti N Others
Ti (n=6) 30416 48.7+1.8 19.2+0.4 0.6+0.1 F
Ti-DA (n=12) 43.5+3.6 40.4+2.4 13.6+1.3 2.010.8 S

To provide additional insight about the molecular structure of the DA overlayer, ToF-SIMS
analysis was done. ToF-SIMS when operated in the static mode provides a mass spectrum of the
outer ~2nm of a surface.”’ This method analyses positive and negative secondary ions sputtered from
the sample surface region by a high-energy primary ion beam. The intensity of nitrogen and oxygen
containing positive secondary ions with compositions consistent with the DA molecular structure
(e.g., m/z = 30.03 (CH4N), m/z = 42.03 (C,H4N), m/z = 44.05 (C,H¢N), m/z = 56.05 (C3HgN), m/z = 70.04
(C4H6O), and m/z = 95.05 (C¢H,0)) were detected with higher intensity on the Ti-DA samples
compared to the control Ti samples. Likewise, the intensity of nitrogen and oxygen negative
secondary ions with compositions consistent with the DA molecular structure (e.g., m/z = 26.00 (CN)
and m/z = 42. (CNO)) were detected with higher intensity on the Ti-DA samples compared to the
control Ti samples. Positive secondary ions characteristic of the titanium oxide substrate (e.g., m/z =
47.94 (Ti), m/z = 63.94 (TiO) and m/z = 64.95 (TiOH)) were detected in higher intensity on the control
Ti samples compared to the Ti-DA samples. These changes in characteristic ToF-SIMS peak intensities
are consistent with the XPS results, supporting the adhesion of DA onto the titanium surface. In
addition ToF-SIMS detected low to trace levels of peaks due to poly(dimethyl siloxane) (PDMS) on the
samples. PDMS is a common surface contaminant and ToF-SIMS can detect its presence at

significantly lower concentrations than XPS (XPS detection limit =0.1 atomic percent Si), so it is not
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surprising for ToF-SIMS to detect low to trace levels of PDMS when XPS did not detect its presence.

QCM-D also showed DA was attached to the Ti surface. Figure 2a shows the frequency and
dissipation shifts observed when the Ti sensor is first exposed to the DA solution and then rinsed.
Upon exposure to the DA solution a rapid decrease in the frequency and an increase in the
dissipation was observed. Upon rinsing the frequency increased and the dissipation returned back to
its value prior to adsorption. These results are consistent with a fraction of the DA molecules tightly
adhered to the Ti surface (frequency decrease of -4.5 Hz from before adsorption to after rinsing
coupled with similar dissipation before adsorption and after rinsing). During the adsorption process
some weakly bound DA molecules are also likely present given the larger decrease in frequency and
an increase in dissipation. The total amount of DA bound to the Ti surface calculated for the
frequency change was 80 ng/cm?, consistent with the XPS and ToF-SIMS results described above for

this sample.

a Dopamine hydrochloride b polyNaSSs ~35 kDa
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Figure 2: QCM-D analysis (the black line is the frequency change, Af, and the gray line is the

dissipation change, AD) of DA adhesion and polymer grafting onto Ti surfaces: a) Dopamine
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acrylamide, b) =35 kDa polyNaSS, c) =5 kDa polyNaSS-SH, d) =10 kDa polyNaSS-SH, e) =35 kDa
polyNaSS-SH.

PolyNaSS-SH was coupled to the Ti-DA surface (Ti-DA-polyNaSS) via the thiol-ene reaction
following the general procedure shown in Scheme 4. The thiol-ene reaction proceeds with the radical
mediated addition of a thiol to the ene moiety via the alternation between thyil radical propagation
across the ene functional group and the chain-transfer reaction. This mechanism involves abstraction

of a hydrogen from the thiol by the carbon-centered radical.

( *

¥, O

I

n OH

S
O v>\ OSH
S0y Na* |

Scheme 4: Simplified mechanism for the preparation of the Ti-DA-polyNaSS sample by thiol-ene

photopolymerization.

The Ti-DA-polyNaSS samples were generated at room temperature via 365 nm UV irradiation
of a aqueous solution containing polyNaSS-SH, Ti-DA and a photoinitiator (2,2’azobis(2-

methylpropionamidine) dihydrochloride (AAPH).

The thiol-ene polymerization between Ti-DA and polyNaSS-SH was monitored by XPS, ToF-

SIMS and QCM-D. The XPS results for the =5 kDa polyNaSS-SH in Table 3 show after the thiol-ene

reaction the Ti, O and N surface concentrations decreased while C, S and Na surface concentrations
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increased, consistent with the successful attachment of the polyNaSS-SH to the Ti-DA surface. The Ti
and N signals decrease due to attenuation of the substrate signals by the polyNaSS-SH surface
overlayer. The C, S and Na signals increase due to their presence in the polyNaSS-SH surface
overlayer. Although oxygen is presence in both the Ti-DA surface and polyNaSS-SH, it has a higher
concentration in Ti-DA and therefore the O signal decreases upon attachment of the polyNaSS-SH
overlayer. The standard deviations in Tables 2 and 3 for the three major elements detected by XPS
(C, O and Ti) all increase in the order of Ti < Ti-DA < Ti-DA-polyNaSS-SH, indicating that the Ti surfaces
functionalized with DA and polyNaSS-SH have greater spot-to-spot variations in composition
compared to the starting titanium surface. This could be due the presence of some patchiness in the
functionalized samples. Small amounts of F (=1 atomic percent) on some spots of the Ti-DA-polyNaSS

samples were detected.

Table 3: XPS determined surface atomic composition of the =5 kDa Ti-DA-polyNaSS sample
(see Table 2 for XPS determined surface compositions of Ti and Ti-DA). The number of spots analyzed

(n) is also indicated.

XPS atomic percent

Samples C 0 Ti N S Na Others
Ti-DA-

polyNaSS

(~5kDa 57346 293+33 73z%25 0.5+0.3 28+1.4 22+04 F
n=6)

After the coupling of the =5 kDa polyNaSS-SH onto the Ti-DA surface, ToF-SIMS detected the
appearance of several fragments characteristic of polyNaSS-SH. These included sodium containing
positive secondary ions such as m/z = 22.99 (Na), m/z = 45.98 (Na;), m/z = 46.99 (Na,H), m/z = 77.97
(Na,0;), m/z = 89.96 (CO;,Na,), m/z = 94.96 (Na,SOH), m/z = 103.98 (C,H,0,Na,). The characteristic
negative secondary ion peaks included sulfur containing fragments such as m/z = 31.97 (S), m/z =
55.97 (C,S), m/z = 86.96 (NaSO,), m/z = 102.95 (NaSOs), m/z = 155.99 (CsH,S0s) and m/z = 183.02
(CgH5S03). In particular, the peak at m/z = 183.02 represents the mass of the NaSS monomer unit
minus sodium (M-Na). Secondary ions characteristic of the titanium oxide surface (Ti, TiO, TiOH, etc.)
were still detected from the Ti-DA-polyNaSS sample, but in lower intensities compared to the Ti and
Ti-DA samples. Given the =2 nm sampling depth of ToF-SIMS this suggests that polyNaSS layer does
not completely cover the surface in the Ti-DA-polyNaSS samples. This is consistent with the XPS

results that show increased spot-to-spot variation in the composition of the Ti-DA-polyNaSS samples.

128



Chouirfa Hamza 3®™ chapitre

Like the Ti and Ti-DA surfaces, trace levels of PDMS peaks were also detected by ToF-SIMS on the Ti-

DA-polyNaSS surfaces.

The QCM-D results in Figure 2 show the importance of the thiol group for grafting polyNaSS-SH
onto the Ti-DA surface. Only small changes in the frequency and dissipation were observed when the
Ti-DA surface was exposed to =35 kDa polyNaSS without a thiol end group, with most of those
changes reversed during the rinsing step. In contrast, when the three polyNaSS-SH polymers were
exposed to the Ti-DA surface, QCM-D showed larger variations in frequency and dissipation,
consistent with higher grafting efficiencies of the polyNaSS-SH polymers. In particular, after rinsing
about 2x more =35 kDa polyNaSS-SH was grafted to the Ti-DA surface than the =35 kDa polyNaSS
(Table 4).

Comparing the three polyNaSS-SH macromolecules, =35 kDa polyNaSS-SH had the largest
changes in frequency and dissipation during the grafting step, but most of the frequency change was
reversed during the rinsing step. The =5 and =10 kDa polyNaSS-SH macromolecules had smaller
changes in frequency and dissipation during the adsorption step. The =5 kDa polyNaSS-SH had the
smallest change in frequency during the rinsing step. For all the poly(NaSS) macromolecules any
changes in dissipation that was observed during the grafting step were reversed during the rinsing
step. The dissipation returning to its low value prior to grafting is consistent with the polymer
remaining after rinsing being strongly attached to the surface. The fact the dissipation increases
during the grafting step indicates the film becomes more viseoelastic during this step, which suggests
some of the polyNaSS-SH macromolecules are only weakly interacting with the surface. These
weakly interacting polyNaSS-SH macromolecules are then removed during the rinsing step. The ratio
of Af after rinsing to Af after grafting, which is an estimate of the fraction of polyNaSS-SH that is
tightly-bound and grafted, decreases with increasing molecular weight (=5 kDa polyNaSS-SH = 0.78,
=10 kDa polyNaSS-SH =0.63 and =35 kDa polyNaSS-SH =0.32). This shows the challenges encountered
when grafting large molecular weight macromolecules onto surfaces. As expected, the smallest
molecule (DA) has the highest molecular surface coverage, as measured by nmol/cm? and
molecules/cm® (see Table 4). The QCM-D results show a significantly higher number of =5kDa
polyNaSS-SH macromolecules are grafted onto the Ti-DA surface compared to the other polymers,
likely because of fewer steric effects from sulfonate groups along the macromolecular chain when
grafting the smaller =5kDa polyNaSS-SH. For example, dividing the molecular coverage of DA by the
molecular coverage of all polymers shows the number of DA molecules relative to number of grafted
macromolecules increases as 21 (=5 kDa polyNaSS-SH) < 53 (=10 kDa polyNaSS-SH) < 246 (=35 kDa
polyNaSS-SH) < 457 (=35 kDa polyNaSS). Although there are coverage variations that depend on

molecular weight, the results show it is possible to graft architecture-controlled polymers of different
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molecular weights onto the Ti-DA surface.

Table 4: QCM-D results for attaching DA to the Ti surface and grafting polyNaSS and polyNaSS-

SH macromolecules onto the Ti-DA surface.

Af (Hz) After Af (Hz) After

Samples Am (ng/cm?)  nmol/cm? Molecules/cm?
grafting Rinsing
polyNaSS-SH s
9.2 7.2 127 0.025 1.5 x 10°
=5 kDa

polyNaSS-SH ,
9.0 -5.7 101 0.010 6.1 x 10

=10 kDa

polyNaSS-SH

-13.8 -4.4 78 0.0022 1.3 x 10"

=35 kDa

polyNaSS
-1.9 2.3 41 0.0011 7.0 x 10"

=35 kDa
DA -10.2 -4.5 80 0.527 3.2 x 10"

3. In vitro biological response
3.1. Protein Adsorption

QCM-D was used to investigate the adsorption of BSA onto grafted =10 kDa polyNaSS-SH as
well as the interactions of Fn with the BSA-covered, grafted film (Figure 3). BSA is a blood protein
that is used to block non-specific protein adsorption on a wide range of surfaces and is typically one
of the first proteins to adsorb onto a material when that material is placed in the biological
environment. In the biological environment large molecular weight blood proteins such as Fn,
vitronectin and fibrinogen are known to arrive later and displace proteins that were initially adsorbed
via the Vroman Effect.* The large change in frequency (=30 Hz) observed upon exposure of the =10
kDa polyNaSS-SH grafted surface to the BSA solution corresponds to the adsorption of 531 ng/cm? of
BSA. The frequency doesn’t change further upon rinsing and the dissipation returned to its value

prior to BSA adsorption. This shows the adsorbed BSA layer forms a densely packed layer and it is not
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desorbed or altered by the buffer rinsing step. Upon exposure of the BSA-covered surface to the Fn
solution an addition decrease in the frequency (=22 Hz) was observed resulting in a further increase
in the mass of the adsorbed protein film. There is also a significant increase in the dissipation upon
exposure to the Fn solution, indicating an increase in the viseoelastic properties of the adsorbed
protein film. Upon rinsing some of the frequency and dissipation changes were reversed, indicating
some weakly bound proteins were removed during the rinsing step. However the total amount of
remaining adsorbed proteins was higher (708 ng/cm?) and the dissipation remained significantly
higher than its value after BSA adsorption and rinsing. The increase in the adsorbed protein mass
upon exposure to the Fn solution could be due to either adsorption of Fn into BSA film or
displacement of some fraction of the adsorbed BSA molecules with Fn molecules. Since QCM-D
detects changes in mass, either process could be consistent with the observed frequency changes.
However, from the Vroman Effect Fn is known to displace BSA and it has been observed that Ti
surfaces modified with a bioactive polymer have a higher affinity for Fn (Ka = 10°) compared to BSA
(Ka = 10).* Thus, it is likely the dominant process occurring is displacement of adsorbed BSA by Fn.
The higher dissipation values observed after Fn adsorption and rinsing would be consistent with a

more upright orientation of the long Fn molecules resulting in a more viseoelastic protein layer.

Af (Hz)

(01 TV

20 40 60 80 100 120

Time (min)
Figure 3: QCM-D frequency (Af) and dissipation (AD) changes (fifth harmonic) with time during the
exposure and rinsing of BSA and Fn solutions to the =10 kDa polyNaSS-SH grafted Ti sensor at 37°C

and 0.2 mL/min.
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3.2. Initial cell adhesion (spreading and morphology)

The initial adhesion of cells on ungrafted Ti and grafted Ti surfaces was examined after 24 hrs
and 48 hrs of culture by staining the cell cytoskeleton with tubulin antibody and the nuclei with DAPI
to visualize the cells (Figure 4). On both the grafted and ungrafted surfaces the cells had attached
and were well spread by 24 hrs. At this timepoint, they were polygonal in shape with cytoplasmic
protrusions extending in all directions. By 48 hrs, the adherent cells were becoming elongated on

both surfaces.

24 hrs 48 hrs

Grafted

Figure 4: Representative confocal images of Saos-2 cells cultured for 24 hrs and 48 hrs on ungrafted

and DA-polyNaSS grafted titanium surfaces (tubulin stained cells with DAPI).

3.3. Cell proliferation

Cell proliferation on the grafted and ungrafted Ti surfaces was measured using MTT ((3-(4,5-
dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazolium bromide) tetrazolium) assay conducted over 7 days
with timepoints at days 1, 4 and 7. Images were taken at each timepoint to check if the cells that had
attached to the surface of wells around each wafer were affected by presence of wafers (ie
cytotoxicity check). An additional wafer for each surface was set up and stained with cell tracker
green (CTG) on day 7 to check cell morphology and distribution/coverage of cells on surfaces. The
first outcome in this assay showed that cells attached to the TCPS wells around the wafers looked
similar to the control TCPS wells which indicated that there was no evidence of cytotoxicity in

response to the presence of the wafers (Figure 5).
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TCPS Ungrafted Grafted

Figure 5: Representative phase contrast images taken at days 1, 4, 7 showed that cells were attached
and spread to TCPS surface around each wafer and that the morphology of those cells was similar to
the TCPS control surface (no wafer present) at each timepoint in the proliferation assay which
demonstrated that neither the grafted or ungrafted wafers were cytotoxic to cells over 7 day period

of exposure (phase contrast images).

Cell proliferation data over 7 days (Figure 6) showed that the cells on both the grafted and
ungrafted Ti surfaces supported steady proliferation over the 7 day period of the assay to equivalent
levels on both surfaces. Both were less than the TCPS control which is not unexpected since TCPS is
purposefully designed to enhance cell adhesion and proliferation. This outcome was consistent with
expectations based on data from the initial cell adhesion assay (as shown in Figure 4) and served to

further confirm that neither surface was cytotoxic (as shown in Figure 5).

133



Chouirfa Hamza 3®™ chapitre

0.18
0.16
0.14 _-=--9
0.12 P

-

-
0.1 _ - - 0= TCPS

0.08 T e em—m== ==

0.06 = «©=*Ungrafted

0.04 =@ (Grafted
0.02

Optical density MTT/cm?

Dl D4 D7
Day

Figure 6: Proliferation of cells on grafted and ungrafted surfaces measured by MTT assay conducted
at timepoints of 1, 4 and 7 days (data is based on triplicate samples of each wafer included at each of

the 3 timepoints + SDM).

On day 7 of the proliferation assay, an extra sample of each surface with adherent cells was
stained with Cell Tracker Green (CTG), a fluorescent tag for living cells, to enable visualization of cell
cover on the opaque surfaces. Images of CTG stained cells attached to wafers on day 7 confirmed
substantial levels of cell attachment and growth on all the grafted and ungrafted surfaces that was

similar to the appearance of cells in TCPS control wells (Figure 7).

TCPS Ungrafted Grafted

Figure 7: Representative fluorescent images of adherent cells on control TCPS, ungrafted and grafted

surfaces on day 7 of the proliferation assay (CTG stained cells at 20x magnification).
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3.4. Cell differentiation and mineralization at day 25

41,42 . .
" to measure calcium and alkaline

Differentiation of cells was evaluated using assays
phosphatase (ALP) in cells adherent to each surface that had been maintained under two different
culture regimes (standard and osteogenic) for 25 days. In parallel, an MTT assay was conducted on
day 25 to evaluate cell numbers on each of the surfaces that enabled ALP and calcium data to be
adjusted for the number of cells that were attached to each surface. Outcomes of ALP and calcium
assays (Figures 8 and 9) showed that culturing cells under osteogenic conditions promoted the
production of both ALP and calcium by the cells compared to that produced by cells maintained on
standard culture conditions over the 25 day period of the assay. Cells on the ungrafted surfaces
produced more ALP than those on the grafted surfaces in osteogenic conditions showing that they
were in an earlier stage of differentiation than the cells on the grafted surfaces (Figure 8). Cells on
the grafted surfaces produced more calcium than those on ungrafted surfaces under osteogenic

conditions (Figure 9) revealing that they were more highly differentiated state and were in the

process of mineralizing their matrix.

700
600
500
400

300

200

N BN N

TCPS Ungrafted Grafted

% ALP production

NStandard ®Osteogenic

Figure 8: Alkaline phosphatase (ALP) produced by cells adherent to the control TCPS, grafted and
ungrafted Ti surfaces (data represents the mean of triplicate samples of each surface corrected for
cell number as measured using MTT assay run in parallel over 25 days and normalized to production

by cells on control TCPS under osteogenic conditions + SDM).
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Figure 9: Calcium produced by cells adherent to the grafted and ungrafted Ti surfaces (data
represents the mean of triplicate samples of each surface corrected for cell number as measured
using MTT assay run in parallel over 25 days and normalized to production by cells on control TCPS

under osteogenic conditions + SDM).

IV. Conclusions

We have described a new approach to graft bioactive polymers with a well-defined molecular
weight onto Ti surfaces. This approach uses a catechol molecule, which plays the role of anchor
molecule and acts as a linker between the polymer and the Ti surface. This strategy can be divided in
two main steps: i) adhesion of the anchor molecule (DA) onto Ti surfaces and ii) grafting of polymers
(polyNaSS-SH) onto the DA coated Ti surfaces via click chemistry. Each step was characterized to
confirm the presence of DA and polyNaSS on the Ti surfaces before wafers were used to test the
biological response. The grafted surfaces adsorbed a densely packed layer of BSA, of which a fraction
was then displaced by Fn. /n vitro biological assays conducted with a human bone cell line showed
that the grafted Ti wafers supported initial cell adhesion and cell growth that was equivalent to the
ungrafted Ti. The grafted surfaces promoted cell differentiation, specifically mineralization process
associated with the formation of new bone. Additionally, the biological assays showed that there was
no evidence of cytotoxicity with either the grafted or ungrafted Ti wafers. Optimization of the
grafting methodology could be expected to further improve the biological outcomes above those of
ungrafted Ti. This protocol can be adopted as a universal route to graft other bioactive polymers with

different molecular weights onto Ti surfaces.
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Supplementary Material (Annexe)

Detailed experimental data (organic synthesis, polymer synthesis, coupling reaction), NMR
spectra, size exclusion chromatography traces, biological assay conditions are provided in the

supplementary material.
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QUATRIEME CHAPITRE : RAFT BASED GRAFTING OF POLYNASS

ON TITANIUM DIRECTED AT BIOACTIVITY TO INHIBIT BACTERIAL

ADHESION AND PROMOTE THE RESPONSE OF HUMAN BONE CELLS

FOR IMPROVED OUTCOMES WITH ORTHOPEDIC DEVICES

Dans cette derniere partie de la thése, nous nous sommes intéressés a la réponse biologique
gue pouvaient engendrer les trois techniques de greffage que nous avions développés et mis en

oeuvre : deux greffages par « grafting from » et un par « grafting to ».

Dans un premier temps, nous avons comparé les activités des surfaces fonctionnalisées par
greffage radicalaire amorcé par voie thermique et par voie UV en étudiant leur capacité d’inhibition

de I'adhésion bactérienne et leur activité vis a vis des ostéoblastes.

L'étude de l'inhibition de I'adhésion bactérienne sur les surfaces en titane greffées ou non de
polymere bioactif a été faite en utilisant une souche bactérienne de Staphylococcus aureus (S. aureus
ou SA). Cette souche clinique a été utilisée dans notre étude car elle est impliquée dans les infections
a corps étranger comme l'infection sur prothéses totales de hanche. Il s’agit d’une souche clinique de
SA résistance a la méthicilline, gracieusement mise a notre disposition par le Pr. A. C. Crémieux et
laguelle a déja été utilisée au LBPS depuis de nombreuses années pour mettre en évidence
I'influence des groupements carboxylate et sulfonate sur linhibition de I'adhérence S. aureus.
L'étude de la réponse cellulaire osseuse a été faite sur les étapes d’adhésion, de prolifération et de

différenciation ostéoblastique.

L'étude de la réponse bactérienne a été réalisée dans différentes conditions - protéines pures
ou en mélange - afin de confirmer ou d’infirmer I'influence des protéines d’intérét telles que la
fibronectine sur I'adhésion bactérienne. Les résultats de I'étude sont trés prometteurs - inhibition de
I'adhérence de S. aureus réduite de I'ordre de 75% par rapport au titane contrdle - et confirment

7 s s 1 , . . . s
ceux obtenus dans les études précédentes” sur les surfaces greffées par voie radicalaire et amorcées

thermiquement. D’autre part, les résultats montrent également que le mode d’amorcage UV ou
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thermique ne modifie pas le caractére inhibiteur de 'adhérence bactérienne.

L'étude de la réponse bactérienne a été élargie a I'utilisation des surfaces de de titane greffés
de polymere bioactif par la technique de « grafting to » en utilisant des polymeres (polyNaSS) de
masses contrblées et différentes. Les résultats des surfaces fonctionnalisées par la technique de
« grafting to » sont inférieurs en terme d’inhibition de I'adhérence bactérienne lorsque les masses
des polymeéres sont inférieures a 35 kDa ; en revanche lorsque la masse est de I'ordre de 35 kDa on
retrouve quasiment le méme taux d’inhibition.

Ces différences de résultats peuvent s’expliquer par les différences de recouvrement de la
surface du titane par le polyNaSS qui differe selon que I'on utilise la technique de « grafting from »,
ou de « grafting to » que le « grafting from ». Les résultats sur le « grafting to » ont également
montré un effet de la taille des polymeres, plus la masse molaire du polymére était important plus

I'inhibition bactérienne était importante.

L'étude de la réponse osseuse n’a pas montré de différences significatives dans le
comportement des cellules sur les différentes surfaces greffées. Il s’agit en effet d’'une réponse
macroscopique et moins ciblée en terme d’influence des protéines. Néanmoins les résultats
montrent que les surfaces sont parfaitement compatibles et que I'on y observe une adhésion et une
prolifération cellulaires conformes a celles observées sur les surfaces de titane. Cependant, seule la
phase finale de la différenciation ostéoblastique varie en fonction du type de greffage de la surface
« grafting to » et le « grafting from » : nous nous sommes intéressés a deux marqueurs un marqueur
précoce - la production de phosphatase alcaline (ALP) et un marqueur tardif la minéralisation de la
matrice extracellulaire — illustrée par la présence calcium (Ca).

Cette étude montre que la technique de «grafting from» permet une meilleure
différenciation ostéoblastique ; cependant cela peut étre simplement du a un meilleur recouvrement

des polyNaSS a la surface du titane par comparaison avec le « grafting to ».

1. H.P.Felgueiras, |.Ben Aissa, M.D. M. Evans, V.Migonney, Journal of Materials Science:
Materials in Medicine 26, 261 (2015).

2. A. Alcheikh, et al., Journal of Materials Science: Materials in Medicine 24 (7), 1745-1754
(2013).

141



4iéme

Chouirfa Hamza chapitre

This article presents and compares three different techniques of grafting poly(styrene
sulfonate sodium) on titanium surfaces. Two of them are “grafting from” techniques which require
an activation step either thermal or by UV irradiation. The third method is a “grafting to” technique
involving an anchorage molecule onto which poly(styrene sulfonate sodium) synthesized by
Reversible Addition-Fragmentation Chain Transfer (RAFT) polymerization are clicked. Our interest in
the “grafting to” technique pertains to the potential control of the architecture of the grafted
polymers on the titanium surface, the simplicity and reproducibility of the process and the ease of
the industrial process involved. In comparison the “grafting from” technique yields homogeneity of
the grafted polyNaSS molecules on a titanium surface. This investigation compares the effect of the
three grafting processes on the in vitro biological responses measured by the inhibition of bacterial
adhesion using S. aureus, the main bacteria responsible for infections of joint implants, and on
various processes in mammalian cells including the cell adhesion, growth and differentiation using an
osteoblast-like cell line Saos-2. Overall outcomes of this investigation confirmed the significance of
the sulfonate functional groups and their distribution on the biological response and showed that the

optimal technique of grafting polyNaSS on titanium surface may depend on its application.

I. Introduction

Titanium (Ti) and its alloys are the materials of choice for orthopaedic and dental implant
applications as well as for fixation devices because of the anti-corrosion properties, excellent
compatibility and the mechanical properties which are closer to those of bone than many other

materials.

Despite considerable progress in the areas of material science, surgical techniques and surface
modifications, infection of the devices remains an issue in the osteointegration of Ti implants.
Various strategies to promote osseointegration and to decrease bacterial infection have been
explored including modifications of the topographical and physicochemical surface properties of Ti.»
Recent studies have focused on both promoting specific interactions of the host bone cells and
inhibiting bacteria adhesion.>* Bacterial infections compromise the lifespan of the implant and
generate complications such as pain, removal of the implant, associated morbidity and increased
treatment cost. Prevention of bacterial adhesion,which is the first step of infection,is a one strategy
to prevent implant infection. The most common bacteria in the peri-implant area of endosseous
devices are Staphylococci, including Staphylococcus aureus (S. aureus) and Staphylococcus

epidermidis (S. epi). S. aureus, which have a strong affinity for Ti,> has been associated with
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prosthetic joint infections® and has also been identified in dental implant-related lesions.” To
overcome Ti implant-related infection, antibiotic loading and/or controlled antibiotic release from Ti
surfaces have been tested.® For example, Ti surfaces were modified with either incorporated or
immobilized antibiotics such as gentamycin and vancomycin,”*! yet the long-term success of such
implants was not achieved because of the development of antibiotic-resistant pathogens.' For this
main reason, several strategies in the fight against implant-related infection have focused on the
physicochemical modification of titanium surfaces to reduce bacterial adhesion,** a prerequisite of
their survival and subsequent proliferation. These endeavors have included titanium surface
modifications with ion (Ag, Co) implantation,* plating (TiN, alumina), ion (Ag, Sn, Zn, Pt) beam

1617 polyelectrolyte multilayers of acid hyaluronic, and chitosan.'® Other

mixing,15 polycationic groups,
approaches include decreasing bacterial adhesion by controlling and/or modulating the adsorption of
proteins present in body fluids and tissues' thatare known to mediate subsequent bacterial
interactions. A successful approach in achieving these outcomes is the use of polymers decorated
with sulfonate ionic groups. These groups randomly distributed along the macromolecular chains of
various poly(methyl methacrylate), polystyrene or poly(vinyl chloride) based copolymers have been

2021 guch as

demonstrated to promote specific interactions with selected adhesive proteins,
fibronectin, which is known to mediate S. aureus adhesion.?* In addition, when grafted on silicone
matrices, sulfonate and carboxylate groups from poly(sodium styrene sulfonate) and
poly(methacrylic acid) chains have been shown to modulate the inhibition of S. aureus adhesion in

23,24 . . 25 . . . .
" and in vivo.” For all these reasons, we were interested to examine the effect of titanium

vitro
alloy grafted with sulfonate groups on bacterial adhesion using S. aureus. In addition, we examined
the response of mammalian cells, specifically osteoblast-like cells, to sulfonate grafted Ti alloy.
Several in vitro and in vivo studies have reported that, when present at the surface of Ti and
poly(ethylene terephtalate) surfaces and implants, sulfonate groups enhance aspects of the
osteoblast response such as cell adhesion, proliferation, and differentiation that are the prerequisites

. « 26,27
to osseointegration.™

The present study investigated the effect of grafting polyNaSS by covalent bonding to
commercial pure titanium (Ti) surfaces on the in vitro biological response as measured by the
adhesion of S. aureus and on selected osteoblast activities pertinent to bone formation.. The effect
of the distribution of sulfonate groups on polyNaSS macromolecular chains of different molecular
weight on the inhibition properties of S. aureus adhesion and on osteoblast behavior was evaluated
to compare the polyNaSS grafted Ti surfaces prepared by “grafting from” and by “grafting to”
techniques. The “grafting from” was prepared using either thermic or UV activation generating a

homogeneous and well distributed layer of grafted short polyNaSS chains on Ti surface whereas the
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“grafting to” technique allowed the grafting of macromolecular chains of polyNaSS of different and

precise molecular weights with controlled architectures.

II. Materials and Methods
1. Materials

One-centimeter diameter titanium (Grade 2) disks were obtained from GoodFellow supplier.
The two faces of the disks were polished consecutively with 500 and 1200 grit SiC papers for =2-3
min each. After polishing, the surfaces were cleaned in acetone overnight under stirring. The
following day, the surfaces were cleaned once in an acetone bath and then three times in distilled
water (dH,0) bath with sonication for 15 min. Then, the disks were put in Kroll’s reagent (2% HF,
Sigma; 10% HNOs, Acros and 88% dH,0) for one minute with stirring followed by 15 min sonication
treatments in five consecutive dH,0 baths. Sodium styrene sulfonate (NaSS monomer, Sigma) was
purified by recrystallization in a mixture of water/ethanol (10/90 v/v), dried at 50°C under vacuum,

and then stored at 4°C.

2. Methods

Poly(NaSS) chemical grafting was performed with different ways: “grafting from” and “grafting

to” techniques. The “grafting from” process included the thermal grafting and the UV grafting as

28 29,30
I I

described by Hélary et al.”” and Chouirfa et a respectively. In some words, the UV grafting is 15
times faster than the thermal grafting and uses twice less monomers (0.32 M for the UV grafting
instead of 0.7 M for the thermal grafting). The “grafting to” procedure was described in details by
Chouirfa et al.** The main difference between the “grafting from” and the “grafting to” technique is
the architecture of the grafted polymers and the homogeneity of polymer grafted recovering of the
surface (Scheme 1). Indeed, the “grafting from” permits to generate the radical polymerization of
monomers and then the grafting of polymers of theorically distributed molecular weights —in fact we
demonstrate that the length of grafted polymers chains is low (DPn 5 to 10) but with a very good
surface recovering. In the case of the “grafting to” technique, the grafted polymers on the titanium
surface have been polymerized by RAFT synthesis then present a controlled architecture and a well
defined molecular weight (5, 10 and 35 kDa) but in the same time the recovering is lower than in the

case of the “grafting from” process. Overall, three grafted surfaces were prepared and compared to a

control Ti surface that was not polyNaSS grafted as detailed in Table 1.
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Scheme 1: The “grafting from” includes the thermal polyNaSS grafting (A) and the UV polyNaSS
grafting (hv) and gives a distribution of the polymers chains size whereas the “grafting to” lead to the

grafting of polymer chains of precise and unique size.

Table 1: Details of polyNaSS grafted surfaces.

Surface Details Reference
Ti Control Non-grafted Ti
Thermal grafted Ti Grafted from Ti-TH
UV grafted Ti Grafted from Ti-UV

Architecture controlled

f Ti-PR
grafted surface Grafted to i

The grafted polyNaSS onto the titanium surface via “the grafting to” needs to incoporate an
anchoring molecule (catechol) for the adhesion on the surface The catechol group links the polyNaSS
with the titanium surface. On the Figure 1, the polyNaSS structure is differently represented

according the grafting way: “grafting from” or “grafting to”.
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Figure 1: Representation PolyNaSS according the grafting way: on the left “grafting from” and on the

right “grafting to” with the catechol group .

3. Characterization

The presence of poly(NaSS) chains on the grafted surfaces was determined using the toluidine
blue (TB) colorimetric method,”® Fourier-transformed infrared (FTIR),>**' X-ray photoelectron

spectroscopy (XPS),*! contact angle,?® quartz crystal microbalance by dissipation (QCM-D).**

For the TB analysis, Ti disks were individually immersed in a TB (Acros) aqueous solution (5 x
10™ M) at 30°C for 6 hrs, allowing TB complexation with the SO; groups from the poly(Nass).?**
Surfaces were rinsed with 5 x 10® M sodium hydroxide in dH,0 to remove the non-complexed dye.
Disks were then immersed in a mixture of acetic acid/dH,0 (50/50 v/v, Sigma) for 24 hrs, inducing TB

decomplexation. The concentration of the decomplexed TB was measured by visible spectroscopy at

633 nm using a Perkin-Elmer spectrometer lambda 25.
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Static solvent contact angles were measured using a DSA10 contact angle measuring system
from KRUSS GmbH. A droplet of solvent was suspended from the tip of a microliter syringe supported
above the sample stage. The image of the droplet was captured and the contact angle was measured
using DSA drop shape analysis program from KRUSS. The contact angle of distilled water (2 uL) on the

surface was recorded 10 s after contact, 3 measurements were taken and averaged for each face.

XPS data were acquired on a Surface Science Instruments S-probe spectrometer. This
instrument has a monochromatized Al Ka X-ray and a low energy electron flood gun for charge
neutralization of non-conducting samples. The samples were mechanically fastened to the sample
holder and run as conductors. X-ray spot size for these acquisitions was approximately 800 pum.
Pressure in the analytical chamber during spectral acquisition was less than 5 x 10 torr. Analyzer
pass energy for the survey and detail scans was 150 eV. The photoelectron take-off angle (the angle
between the sample normal and the input axis of the energy analyzer) was 0°, which corresponds to
a =10 nm sampling depth. Service Physics Hawk Data Analysis 7 Software was used calculate surface
atomic concentrations using peak areas above a linear background from the survey and detail scans
and elemental sensitivity factors. Three spots were analyzed from each replicate. Each analysis spot

included a survey spectrum and detail spectra of Nals and S2p.

4. Cell culture

Prior to cell culture, all substrates (ungrafted and grafted) were washed with 1.5 M sodium
chloride (NaCl, Fisher), 0.15 M NaCl, pure water and phosphate buffered saline solution (PBS, Gibco).
This was repeated three times. The surfaces were finally air dried and sterilized on both sides by
exposure to ultraviolet light (UV, 30 W) for 15 min. The wafers were then placed individually into
wells of 12-well TCPS plates and treated for 16 hrs with a sterile solution of serum-free culture
medium DMEM/Hams F12 containing penicillin (100 U/mL), streptomycin (100 pg/mL) and
Amphotericin B (2.50 pg/mL) at 4°C. The TCPS control plates were treated identically. All cell-based
assays were conducted using a human bone-derived cell line Saos-2 recognized to have the capacity
to differentiate into mature bone-like cells producing alkaline phosphatase and a bone-like
mineralized matrix when cultured under the appropriate mineralizing/differentiating conditions. In
this study, Saos-2 cells were used for all assays and were routinely cultured in standard medium
comprised by DMEM/Hams-F12 medium supplemented with 10% (v/v) FBS, L-glutamine, penicillin
and streptomycin, and incubated at 37°C in humidified air containing 5% CO,. All cell culture reagents
were sourced from Gibco (purchased from Life Technologies, Australia) unless otherwise mentioned.

The control and polyNaSS grafted wafers were evaluated for initial Saos-2 cell adhesion at 24 and 48
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hrs, Saos-2 cell proliferation over 7 days, and Saos-2 cell differentiation after 25 days, as previously
described.? Each assay was conducted using triplicate samples of each Ti surface (ungrafted and
grafted) held in wells of culture plates and a tissue culture control surface (either TCPS or Permanox)

that was included as an internal assay cell culture control.

5. Bacteria adhesion

Clinical meticillin resitant strain S. aureus MRSA 88244 was provided by Prof. A. C. Crémieux,
Hopital Raymond Poincaré, Garches, France. Bacterial strain was stored at -80°C until using. Before
experiments, they were cultured in Brain Heart Infusion (BHI) broth (Bio-Rad Laboratories, Marnes-La
Coquette, France) at 37°C for 18 h under stirring. The bacteria were initially thawed; spread in a
Muller Hinton Agar (Bio-Rad Laboratories, Marnes-La Coquette, France) gel and incubated for 18 h at
37°C. For each experiment, one colony of S. aureus was extracted and combined with 9 mL of Trypto-
Casein-Soja (TCS) (Bio-Rad Laboratories) to expand overnight at 37°C under stirring. The adhesion
of S. aureus (88244) onto poly(NaSS) grafted and ungrafted Ti was assessed following the

experimental procedure derived from Felgueiras et al.?®

Preadsorption of Ti samples surfaces by proteins. 1) albumin passivation: by incubating surface
with 0.4 g/L human serum albumin (HSA) PBS solutions for 30 min at 37°C under stirring in order to
avoid non-specific adsorption 2) pure or mixture proteins adsorption for 1 h at 37°C under stirring:
with HAS, poor platelet plasma (PPP, 10% plasma) or Fibronectin (Fn) or depleted poor platelet

plasma (dPPP) supplemented of not by Fn .

Prior to any experiment, the growth parameters for bacteria proliferation were established
and the corresponding exponential phase determined (phase when bacteria exhibit the highest

adhesins expression).
One colony suspended in new 9 mL TCS medium and its absorbance was measured in duplicate
at 600 nm. Two suspensions were then prepared and incubated at 37°C under stirring. Their

absorbance was read every 30 min. The bacterial exponential phase was determined at 4 hrs. Thus, 3

hrs was the time selected for bacterial culture prior to seeding.

The colony was expanded overnight (37°C uner stirring), was centrifuged (3500 rpm, 15 min)
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and re-suspended in 1 mL of physiological water (0.85%). 160 pL of the previous were then combined
with 1 mL of Trypto-Caseine-Soja (TCS) and incubated for 3 hrs at 37 °C. The bacterial solution was
centrifuged, the supernatant discarded, and 20 mL of PBS was added. Bacterial suspension was then
prepared around 10° CFU/mL. 1 mL was added to the test groups, which included ungrafted and
grafted surfaces adsorbed with PPP, FgDP, HSA (4 g/L) (Sigma), Fn (20 mg/L) (Sigma), FgDP + Fn (20
mg/L) and incubated for 1 h. After, the bacteria were detached using trypsin to determine number.
Data was reported as function of the initial seeding number and exhibited as percentage of S. aureus
inhibited by the grafted surfaces in relation to the ungrafted surfaces. The inhibition of bacterial
adhesion exhibited by poly(NaSS) grafted Ti samples was expressed as a percentage of the bacteria

adhesion obtained on ungrafted Ti samples, which was considered as 100%.

Bacteria attached to pure plasma pre-adsorbed onto ungrafted and grafted Ti surfaces for 1 h
were stained with 1/1000 (v/v) propidium iodide in PBS for 5 min. The surfaces were then carefully

washed with PBS, protected from light and observed by fluorescent microscopy.

lll. Results and Discussions

1. Surface characterization

The “grafting from” was both checked for the thermal grafting and the UV grafting by ATR-

830 Beside, the “grafting to” with

FTIR, TB, contact angle and XPS in the previous publications.
different polyNaSS molecular weight (5, 10 and 35 kDa) was also verified by QCM-D, angle contact,
TB, XPS, ATR-FTIR.*! Here, we focus to the distribution of the grafting onto the titanium surface by

using the contact angle and the toluidine blue.

The XPS results in Table 2 show the C, Ti, O, N, S and Na surface concentrations. For each
sample, we find the characteristic elements of our polymer, both for the “grafting from” (Ti-TH and

Ti-UV) and for the “grafting to” (Ti-PR =5, 10, 35 kDa).

Table 2: XPS determined surface atomic composition of the =5, =10, =35 kDa Ti-PR samples.

The number of spots analyzed (n) is also indicated.
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XPS atomic percent

Samples C (0] Ti N S Na Others
Ti-
+ + + - + + -
TH (n=4) 58.3+5.7 28.2+48 25%23 7.0+£1,0 2,4+04
(Tr']'_UG\; 62.1+4.6 255+12 1.0+06 - 7.7+04 20108 -
Ti-PR
(=5 kDa, 573146 293+33 7325 0.5+03 28+14 22204 F
n=6)
Ti-PR

(=10 kDa, 55.3+9.3 29.4+39 6.7%+15 1.7+t04 2.0+0.8 1.8+0.9 F, Zn, Ca
n=6)

Ti-PR
(=35kDa, 64.8+6.7 22.8+4.4 28+24 0.4+0.2 48%1.2 3.2+1.0 Zn
n=6)

To provide additional insight about the molecular structure of the grafted polyNaSS, ToF-SIMS
analysis was done. ToF-SIMS when operated in the static mode provides a mass spectrum of the
outer =2nm of a surface. This method analyses positive and negative secondary ions sputtered from
the sample surface region by a high-energy primary ion beam. ToF-SIMS detected the appearance of
several fragments characteristic of the polyNASS. These included sodium containing positive
secondary ions such as m/z = 22.99 (Na), m/z = 45.98 (Na,), m/z = 46.99 (Na,H), m/z = 77.97 (Na,0,),
m/z = 89.96 (CO;,Na,), m/z = 94.96 (Na,SOH), m/z = 103.98 (C,H,0;,Na,). The characteristic negative
secondary ion peaks included sulfur containing fragments such as m/z = 31.97 (S), m/z = 55.97 (C,S),
m/z = 86.96 (NaS0O,), m/z = 102.95 (NaSO3), m/z = 155.99 (CsH,S03) and m/z = 183.02 (CgH;SO53). In
particular, the peak at m/z = 183.02 represents the mass of the NaSS monomer unit minus sodium
(M-Na). Given the =2nm sampling depth of ToF-SIMS this suggests that polyNaSS layer does not
completely cover the surface for the “grafting to” whereas for the “grafting from”, the polyNaSS
layer totally cover the surface. This is consistent with the XPS results that show increased spot-to-

spot variation in the composition of the samples.

When the titanium surface is totally recovered by a hydrophilic polymer, the contact angle
formed by a water droplet and the surface is decreased. PolyNaSS being an anionic and hydrophilic

polymer, when grafted on Ti surface this should lead to lower the contact angle when compared to
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ungrafted titanium surface. According to Figure 2, the presence of polyNaSS grafted on the titanium
surface leads to contact angles inferior to that of the Ti control (=108°) : the “grafting from”
technique illustrated by Ti-TH and Ti-UV surfaces leads to contact angle values 6 =15° and =16°)
respectively at least three times inferior to the 6 observed for the “grafting to” surfaces Ti-PR 5
(=50°), 10 (=52°) and 35 (=53°) kDa. The contact angle measurements allowed showing that the
grafting of polyNaSS is similar whatever the grafting from technique (thermal or UV activation) and
traduce a large recovering of the surface whereas the recovering is lower when polyNaSS is grafted

by “grafting to” technique.

120.0 108.3
100.0 BT
Py 80.0 BTV
£ HTI-TH
8 600
8 ™ Ti-PR 5 kDa
(1]
§ 40.0 #Ti-PR 10 kDa
15.3
20.0 ) & Ti-PR 35 kDa
0.0

Figure 2: Contact angle of different samples.

The results and conclusion on contact angles measurement were confirmed by the TB
measurement on the different grafted surfaces. Indeed, the thermal grafting and the UV grafting
present grafting rates of polyNaSS sensitively higher than those observed by using the”grafting to”
technique(Table 2). This outcome mainly involves steric effect which is more significant in the

“grafting to” than with the “grafting from” situation.

Table 2: Quantity of grafted polyNaSS in function of the type of grafting: "grafting from" (Ti-TH and
Ti-UV) and "grafting to" (Ti-PR 5, 10, 35 kDa).

Ti-TH TI-UV  Ti-PR5kDa Ti-PR10kDa  Ti-PR 35 kDa

Quantity of grafted
polyNasSS (ug/cm?) 5+0.3 4.4+0.3 0.7+0.1 0.8+0.1 0.8+0.1
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Visually (Figure 3), the colorimetric test of toluidine blue (TB) is clearly different when
comparing the “grafting from” than the “grafting to” samples. As far as 1 mol of TB forms a complex
with 1 mol of sulfonate groups, this assay provides macroscopic information about the distribution of
the polyNaSS grafting on the surfaces. The photos show clearly that the “grafting from” technique
gives a homogeneous distribution of the sulfonate groups on the surface whereas the “grafting to”
technique leads to a lower distribution of the sufonate groups which are concentrated in highly

intense spots — the grafting is patchy.

Figure 3: Titanium surfaces polyNaSS grafted by “grafting from” technique (Ti-UV and Ti-TH) on the
left and titanium surfaces polyNaSS grafted by “grafting to” technique on the right: TB colorimetric

assay.

2. Evaluation of cell response

The experimental plan with this section of work aimed to compare 3 different grafting
methodologies (Ti-UV, Ti-TH, Ti-PR) used to functionalize the surface of titanium samples disks with
polyNaSS. Grafted samples were compared to ungrafted Ti control samples. The biological response
to all the Ti surfaces was evaluated using human bone-derived cell line Saos-2 in a series of in vitro
cell-based assays to measure initial cell adhesion and spread, cell proliferation and cell

differentiation.

2.1. Initial cell adhesion (spreading and morphology)

The initial adhesion of cells on ungrafted Ti and grafted Ti (i.e Ti-UV, Ti-TH, Ti-PR) surfaces was
examined after 24 hrs and 48 hrs of culture by staining microtubules of the cell cytoskeleton with
tubulin antibody and the nuclei with DAPI to visualize the cells (Figure 4). On both the grafted and
ungrafted surfaces and the control tissue culture plastic control (Permanox), the cells had attached

and were well spread by 24 hrs. At this timepoint, they were polygonal in shape with cytoplasmic
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protrusions extending in all directions. By 48 hrs, the adherent cells were becoming elongated on all
the surfaces. Outcomes showed that the cells attached and spread on each of the Ti surfaces
(ungrafted and grafted) in a similar way to that seen on the control Permanox surface that is
intentionally designed for that purpose. This demonstrated that the Ti surfaces had no negative
impact on initial cell adhesion and spreading behavior of the cells during the first 48 hours of direct

contact.

24 hrs 48 hrs

Permanox

560 ym

20x 5x zoom 20x 5x zoom

560 um 560 um

20x 5x zoom 20x 5x zoom
Ti-UvV :
e fesl
28 pm 560 um . R - y 560 pum

20x 5x zoom 20x 5x zoom

Ti-TH

560 um

20x 5x zoom 20x 5x zoom

Ti-PR
28 560 um 560 um

Figure 4: Representative confocal images of cells attached to control Permanox wells and test Ti

wafer surfaces at 24 hrs and 48 hrs (green tubulin stained cell cytoskeleton with blue DAPI

counterstain for cell nuclei at 20x and additional 5x zoom).
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2.2. Cell proliferation

Cell proliferation on the grafted and ungrafted Ti surfaces was measured using MTT ((3-(4,5-
dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazolium bromide) tetrazolium) assay conducted over 7 days
with timepoints at days 1, 4 and 7. Images were taken at each timepoint to check if the cells that had
attached to the surface of wells around each wafer were affected by presence of wafers at any
timepoint (ie indirect cytotoxicity check). An additional wafer for each surface was set up and stained
with cell tracker green (CTG) on day 7 to check cell morphology and distribution/coverage of cells on

surfaces.

TCPS Ti Ti-Uv Ti-TH Ti-PR

) ..
) ...-.

i ..

Figure 5: Representative phase contrast images taken at Days 1, 4 and 7 showed cells were attached

and spread to control TCPS and to the test wafers at each timepoint. Images were taken at edge of
wafers to show cells attached to surface of TCPS well around each wafer as an indirect cytotoxicity

check.

Cell proliferation data over 7 days (Figure 6) showed that the cells on both the grafted and
ungrafted Ti surfaces supported steady proliferation over the 7 day period of the assay to equivalent
levels with a slight increase observed on Ti-UV grafted surface at day 7. Although all were less than
TCPS, this was not unexpected since TCPS is intentionally designed to promote cells adhesion and

growth. Representative images of CTG stained cells on each of the surfaces on day 7 (Figure 5)
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confirmed the distribution and vitality of the cells growing on each of the Ti surfaces was similar to
that seen on TCPS surface. This outcome was consistent with expectations based on data from the
initial cell adhesion assay (as shown in Figure 3). Images of cells attached and spread on the surface
of the TCPS wells around the Ti samples (Figure 7) served to further confirm that none of Ti surfaces
surface was eluting anything cytotoxic into the cell culture medium during the 7-day period of the

proliferation assay.

Proliferation of Saos-2 on grafted titanium

., 018
g 0.16 @ TCPS
E 0.14 —— T
S 0.12
§ 0.1 o @ Ti-UV
_reu 0.08 == Ti-TH
2 0.06 =@ - Ti-PR 5kDa
-<° 0.04

0.02

0
D1 D4 D7
Day

Figure 6: Proliferation of cells on grafted and ungrafted surfaces measured by MTT assay conducted
at timepoints of 1, 4 and 7 days (data is based on triplicate samples of each wafer included at each of

the 3 timepoints £SDM).

TCPS Ti Ti-UV Ti-TH Ti-PR

Figure 7: Representative fluorescent images of adherent cells on control TCPS and test Ti wafers on

day 7 of the proliferation assay (CTG green stained cells at 20x magnification).
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2.3. Cell differentiation and mineralization at day 25

Differentiation of cells was evaluated using assays34,35 to measure the production of alkaline
phosphatase (ALP) (Figure 8) and calcium (Figure 9) in cells adherent to each surface that had been
maintained under two different culture regimes (standard and osteogenic) for 25 days. ALP is
regarded as a marker for early stage of cell differentiation during the initial phase of extracellular
matrix formation. Calcium is a marker for later stage of cell differentiation where mineralisation
occurs in the extracellular matrix. In parallel, an MTT assay (Figure 10) conducted in parallel with the
differentiation assay (Figure 10) was conducted on day 25 to evaluate cell numbers on each of the
surfaces that enabled ALP and calcium data to be adjusted for the number of cells that were
attached to each surface. CTG staining showed that cell coverage for all samples was similar in the
undifferentiated and differentiated sample sets. Cells on TCPS were fully confluent and cell cover on
Ti control samples was patchy as cells had washed off during handling. Each of the 3 grafted surfaces
supported complete cell cover similar to TCPS in the undifferentiated set, with some small uncovered

patches evident in the differentiated set.

Outcomes of ALP and calcium assays (Figures 8 and 9) corrected for cell number showed that
culturing cells under osteogenic conditions promoted the production of both ALP and calcium by the
cells compared to that produced by cells maintained on standard culture conditions over the 25 day
period of the assay. Cells growing under osteogenic conditions for 25 days on all of the Ti surfaces
produced more ALP and calcium than those on TCPS. This was not unusual as TCPS is designed
specifically for cell adhesion and spreading not differentiation. Cells growing on the ungrafted Ti and
the grafted Ti-PR surface produced significantly more ALP than those on the Ti-UV and Ti-TH grafted
surfaces when maintained under osteogenic conditions for 25 days (Figure 7). Cells growing on all of
the Ti surfaces produced high levels of calcium when maintained under osteogenic conditions most
notably the Ti-PR surface (Figure 8).

Together, these outcomes showed that cells adherent to the Ti-UV and Ti-TH grafted surfaces
were producing a considerable level of mineral at day 25 indicative of a later stage of differentiation
(i.e. the phase in which ALP production decreases with a concurrent increase in mineral production
as measured by calcium levels). Cells adherent to the Ti-PR grafted surfaces responded differently as
they had produced ALP to an approximately similar level to the ungrafted Ti control but more Ca
compared to Ti control over the 25 day time period. The relatively high levels of both ALP and Ca
produced by cells on the Ti-PR grafted surfaces indicated that some of the cell population was well
differentiated and producing mineral while other cells in the cell population were still in an earlier

stage of differentiation.
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Figure 8: Alkaline phosphatase (ALP) produced by cells adherent to the control TCPS, grafted and
ungrafted Ti surfaces (data represents the mean of triplicate samples of each surface corrected for
cell number as measured using MTT assay run in parallel over 25 days and normalized to production

by cells on control TCPS under osteogenic conditions + SDM).
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Figure 9: Calcium produced by cells adherent to the grafted and ungrafted Ti surfaces (data
represents the mean of triplicate samples of each surface corrected for cell number as measured

using MTT assay run in parallel over 25 days and normalized to production by cells on control TCPS

under osteogenic conditions + SDM).
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Figure 10: Cell average on each of the surfaces in undifferentiated and differentiated sets at day 25

of the differentiation assay (cells stained with cell tracker green CTG to visualise them).

Taken together, Ca and ALP data showed that the cells adherent to UV and TH grafted surfaces
had differentiated and were forming mineral by day 25 while the cells on the PR grafted surfaces was
producing considerable mineral but had not yet reached their full differentiation state. This means
that while all grafted surfaces supported differentiation of Saos2 cells, the UV and TH grafted

surfaces induced cell differentiation/mineralisation earlier than the PR grafted surface.

3. Bacteria adhesion - analysis

For more than twenty years Migonney et al.’**® showed that the presence of sulfonate groups
on any polymer or metallic surface endowed it with anti bacterial adhesion properties in vitro and in
vivo. Moreover, it was demonstrated that the origin of this activity is due to the affinity and
conformation of Fn when adsorbed on the polyNaSS functionalized surfaces in comparison to non
functionalized ones. Recent studies showed that titanium surfaces functionalized by polyNaSS were

also capable of inhibiting S. epidermidis (SE) and S. aureus (SA) adhesion and that the inhibition is
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mediated and modulated by the presence of Fn (SA) and/or Fg (SE). The inhibiting properties were
related to the presence of sulfonate groups on one hand and to the presence of the adhesive
proteins at the surface in the “appropriate” conformation on the other hand. For that reason, S.
aureus adhesion was studied on the different polyNaSS grafted and ungrafted Ti surfaces previously
adsorbed by pure (Fn) and mixtures of proteins (PPP, dPPP, dPPP+Fn) with the aim of highlighting the
role of the pre-adsorbed Fn pure (Fn) and in the presence of the plasma proteins (PPP, dPPP+Fn) on
polyNaSS grafted surfaces on the inhibition of bacteria adhesion and the role of the distribution of

sulfonate groups on the grafted Ti surfaces.

The results are all expressed as % of inhibition of S. Aureus bacteria adhesion by polyNaSS
surfaces compared to ungrafted Ti samples previously adsorbed by (a) PPP as a mixture of proteins,
(b) pure albumin HSA, (c) pure Fn, (d) depleted plasma (dPPP) and (e) depleted plasma + Fn
(dPPP+Fn) and presented in Figure 11 (a) (b) (c) conditions and in Figure 12 (d) (e) conditions. All the
concentrations of the pre-adsorption assays were set a 10% of the plasma proteins concentrations.
Results show that:

(a) In the presence of plasma proteins (PPP) on the surface the poly(NaSS) grafted surfaces
induce an important inhibition of MRSA clinical strain adhesion whatever the way of grafting which

varies from 36 to 74.9%.

The highest inhibition value was obtained for the UV grafted surfaces and the lowest for the 5
kDa grafted surfaces. UV and thermal grafting give about the same results 74.9% for UV compared to
70.2% for thermal grafting, confirming that the distribution and availability of sulfonate groups from
grafted polyNaSS chains are identical in both cases. This is not surprising since the polymerization
initiated “from” the surface follows the same radical polymerization process in both cases. In
addition, it is worthy to note that those results confirmed those obtained by Felgueiras and al. in the
case of thermal polyNaSS grafting on Ti samples. When analyzing the results obtained on the
architecture controlled polyNaSS amount grafted surfaces, it showed that the inhibition properties
depend on the length of the polyNaSS chains or the amount of available sulfonate groups. Then, even
if the coverage of the surfaces by polyNaSS chains seems to be lower than for UV and thermal
grafting (BT assays), the few spots where polyNaSS chains are present and the of NaSS groups are
enough in amount and efficiency to lead to inhibition rates up to 65% ( polyNaSS chains of 35kD). The
higher the molecular weight the higher the inhibition rate. Those results are obtained when surfaces
are pre adsorbed with plasma proteins at 10% i.e. in the presence of Fn (20 microg/mL) amongst the

other proteins present in plasma.
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(b) When plasma proteins from PPP are replaced by Alb (10% of its plasma concentration) the
rates of inhibition are significatively lowered. HSA is known to cover and passivate all the surfaces. It
has no activity on bacteria adhesion except decreasing its access to the surface but without any
specificity. The inhibition rate are divided by 1.5 to 3.3 three depending on the surfaces. When Fn is

not present the effect on bacteria adhesion inhitibition is highly lowered.

(c) When polyNaSS grafted surfaces are preadosrbed with pure Fn, the inhibition rates of SA
adhesion are strictly identical as those obtained in the presence of PPP and higher than in the
presence of Alb. It means that the only presence of Fn pure or in mixture at the surface of polyNaSS
grafted surface is able to induce inhibition rate of 70% acting as described on PMMA based
copolymers. The specificity of the interactions between Fn and polyNaSS grafted surfaces is high

enough to act in pure or mixture conditions.

(d) Figure 12 In the presence of PPP depleted in Fg and Fn, the inhibition rate of bacteria
adhesion are quite identical as those obtained in the presence of HSA. Indeed, those conditions are
similar to HSA since the most present protein in Fg and Fn depleted plasma is still HSA and Fn is not

present.

(e) Figure 12 in the presence of depleted plasma + Fn, the inhibition rates recover the value it
was obtained in the presence of pure Fn and in the presence of PPP. This confirms the role of Fn in
the inhibition process of S. aureus adhesion on polyNaSS grafted surfaces. Moreover, the rates are
equivalent to those observed in the presence of plasma proteins from PPP. In addition, the effect of
the length of polyNaSS chains on the inhibition rate is confirmed, showing that the amount and
availability of sulfonate groups are the key point to allow the inhibition of SA adhesion in the

presence of Fn.

All those results demonstrated the synergic role of polyNaSS and Fn on the inhibition of
bacteria adhesion regardless the type of grafting. The observed activity of the grafted surfaces on S.
aureus adhesion results from specific interactions between adsorbed Fn and the SO;3; groups

2137 5uch modifications in the Fn

distributed on the Ti surfaces resulting in changed Fn conformation.
adsorption pattern lead to differences in the availability of some Fn domains that interact with
bacteria, reducing/preventing access to, or interaction with, the adhesin receptors on the S. aureus

cell membrane (i.e. Fn-BPA or Fn-BPB (Fn-binding protein A or B) thus inhibiting adhesion.??’
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Figure 11: Inhibition of S. aureus adhesion on polyNaSS grafted Ti surfaces previously adsorbed by

pure proteins and mixtures (PPP, HSA 4 g/L and Fn 20 mg/L) relative to ungrafted surfaces (1 h

culture, 37°C).
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Figure 12: Inhibition of adhesion of S. aureus on grafted Ti surfaces pre-adsorbed with different

substrat solutions (dPPP and dPPP + Fn 20 mg/mL) relative to ungrafted surfaces (1 h culture, 37°C).

On the Figure 13, the labelled S. Aureus show the differences between the surfaces linked to

the presence of the polyNaSS. Regarless the way of grafting, the activity of the polymer is verified but
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here again, the “grafting from” permits a better bacterial inhibition thanks to a better repartition of

the polyNaSS onto the surface. However, concerning the “grafting to”, the bacterial inhibition

increases with the molecular weight of the polymer.

Ti Ti-UV Ti-TH

Ti-PR 5 kDa Ti-PR 10 kDa Ti-PR 35 kDa

Figure 13: Fluorescent detection of S. aureus on different surfaces preadsorbed with pure plasma for

1h.

IV. Conclusions

In this article, the “grafting from” is compared to “grafting to” to evaluate the effect on
biological response. The “grafting from” technique was performed using two different methods
namely UV and thermal initiation whereas the “grafting to” enables graftings with different
molecular weights (5, 10 and 35 kDa). Both of these grafting methods covalently links a bioactive
polymer (polyNaSS) to the Ti surface. The “grafting from” totally covers the surface in polyNaSS
(Figure 3) but the architecture of these polyNaSS molecules is uncertain. In contrast, with the
“grafting to” technique the architecture of the grafted polyNaSS molecules are well-defined by RAFT
polymerization but the Ti surface is not totally covered (Figure 3) likely to have been caused by a
steric effect more significant for the “grafting to” than the “grafting from” technique. The biological

response shows differences in response to the grafting method.
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Assays using mammalian cells showed no evidence of cytotoxicity when cells were in direct
contact with any of the Ti grafted surfaces or the ungrafted Ti control. All the grafted surfaces
supported similar levels of cell adhesion, spread and growth/proliferation but there were notable
differences between the three grafted surfaces in the cell differentiation assay. This was an
interesting outcome as the Ti-UV and Ti-TH surfaces showed considerably lower contact angle
measurements than the Ti-PR (Figure 2) with a correspondingly higher concentration of polyNaSS on
these 2 “grafted from” surfaces compared to the Ti-PR “grafted to” surface (Table 3). The Toluidine
Blue assay showed that the polyNaSS groups on the Ti-PR surface were patchy in distribution. Taken
together data shows that the “grafted to” Ti-PR method can have an impact on cellular activities but
it needs further optimisation of the RAFT-based grafting technique to fully demonstrate its full
potential.

Concerning the bacterial response, whatever the used system the effect on the S. aureus is
positive (S. aureus inhibition). Yet, the “grafting from” has a better result than the “grafting to”.
Inside the “grafting from”, we referenced two different ways to initiate the grafting and the bacterial
result did not show significant differences (between 70 - 75% in PPP). However, the molecular weight
of the polyNaSS showed a differential response with Ti-PR 5kDa 36%, Ti-PR 10kDa 58%, Ti-PR 35kDa
65% of S. aureus inhibition in PPP. Essentially, the higher the molecular weight of the polyNaSS, the
greater the level of S. aureus inhibition. This relationship between polyNaSS molecular weight and
bacterial inhibition may involve the differential adsorption of Fn molecules to the range of Ti-PR
grafted surfaces prepared in this investigation.

To conclude, the precision RAFT-based “grafting to” technique showed promising outcomes
when tested using S. aureus with increased levels of bacterial inhibition evident as the molecular
weight of polyNaSS increased. Studies with human bone-derived cells showed no evidence of
cytotoxicity with the new “grafting to” technique. Comparison of the new technique with previously
tested “grafted from” techniques using thermal and UV irradiation revealed only subtle differences in
the cellular response. We propose that optimization of the RAFT-based “grafting to” technique is
needed to fully demonstrate the utility of this precision technique for the purpose of improving long-

term outcomes for orthopedic implants.
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CONCLUSION GENERALE

L'objectif de ce travail était de proposer de nouvelles voies de fonctionnalisation du titane par
le poly(styréne sulfonate de sodium) par greffage covalent dans le but d’améliorer I'ostéointégration
des prothéses totales de hanche en titane ou en alliage de titane tout en prévenant I'adhésion

bactérienne, étape initiale de I'infection dite « a corps étranger ».

Ce travail de thése comporte deux grandes parties :

i) Une partie « chimie » dans laquelle sont décrites les différentes méthodes de greffage du
polyNaSS sur le titane - deux méthodes de greffages « from » (1) une méthode mise au point au LBPS
en 2000 (brevetée UP13 - licence CERAVER) qui consiste en un greffage radicalaire amorcé par voie
thermique et (2) la méthode de greffage UV développée pendant cette these qui consiste a utiliser
les rayonnements UVs au lieu d’une élévation de température, pour amorcer la polymérisation
radicalaire a partir de la surface (brevet SATT 2016) et une méthode de greffage « to » que nous
avons également développée pendant cette these, qui utilise une molécule d’ancrage fonctionnalisée
suivie d’une réaction « click » pour lier le poly(styrene sulfonate de sodium) d’architecture controlée
préalablement synthétisé par polymérisation RAFT. Cette partie « chimie » a donné lieu a la
rédaction d’une revue présentant un état de I’art de la modification de surfaces de titane pour des
applications biomédicales (chapitre 1), au dépodt d’un brevet et a la publication de deux articles
originaux, un article consacré au greffage UV (chapitre 2) et un article dédié au greffage de
polymeres a architecture controlée en utilisant une molécule d’ancrage dérivée de la dopamine

(chapitre 3).

ii) Une partie « biologie » qui regroupe la réponse cellulaire et la réponse bactérienne. L’étude
de la réponse cellulaire vis a vis des différentes surfaces de titane fonctionnalisé a été réalisée par
Madame P. Bean au sein de I'équipe « biomatériaux » dirigée par le Dr. M. D. M. Evans au CSIRO,
Sydney, Australie.

L'étude de la réponse bactérienne - inhibition de I'adhésion d’une souche de Staphylococcus
Aureus résistance a la méthicilline - que j'ai réalisée au laboratoire de microbiologie a I’hopital
Raymond Poincaré, Garches, dirigé par le Pr. G. Chioccia, avec I'aide du Dr. A. Saleh-Mghir dans le

cadre d’une collaboration entre le LBPS (Pr. V. Migonney) et le Pr. A. C. Crémieux

Dans le chapitre 1 nous avons reporté toutes les techniques de modifications de surface de

titane permettant de conférer un caractere anti-bactérien, selon deux grandes parties:
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i) Surfaces anti-bactériennes par modification physique de surface : c’est a dire sans création
d’une liaison chimique de type covalent entre la surface de titane et I'entité déposée. Parmi celles-ci
on trouve des surfaces bactériostatiques et des surfaces bactéricides. Ainsi, le revétement de
surfaces de titane par des couches successives de polycations/polyanions telles que les couches
(polyLLysine)/polysaccharides(chitosane, acide hyaluronique, ...) ou par des polyméres de type PEG
ou polyNIPAM empéche I'adhérence de nombreuses bactéries dont Staphylococcus aureus. La
couche d’oxyde formée naturellement ou non sur la surface du titane (TiO,) peut étre modifiée afin
d’y dessiner une architecture particuliére tels que des nanotubes de TiO, ou des nanopores et de
proposer une surface bactériostatique. Parallelement a ces approaches, d’autres modifications de
surface par recouvrement de molecules bactéricides a base de peptide anti-microbien,
d’antibiotiques ou d’antiseptiques, etc ....a caractére bactéricide ont été développées avec plus ou

moins de succes.

ii) Surface anti-adhérence bactérienne par modification chimique de surface : c’est a dire par
création d’une liaison covalente. On y retrouve le greffage « a partir de la surface (grafting « from »)
et sur la surface (grafting « to »). Le processus de greffage « from » est uniquement consacré au
greffage du polyNaSS pour son activité anti-adhérence bactérienne ou bactériostatique. Le greffage
« to », est plus largement utilisé et majoritairement a I'aide des trois ancres suivantes: silane,

catéchol, ancre a phosphate couplée a des molécules possédant une activité antibactérienne.

Le travail de recherche proprement dit a consisté a élaborer des surfaces de titane bioactives
par greffage de polyNaSS par voie chimique en utilisant des techniques de greffage dites de grafting
« from » (amorgages UV et thermique) et une technique de greffage dite de grafting « to » (avec une

ancre a catéchol) dans le but de prévenir I'adhérence bactérienne.

Le greffage par « grafting from » utilisant les irradiations UV fait suite au procédé (voie
thermique) développé par le LBPS qui permet la formation de radicaux libres a la surface du titane -
lyse des hydroperoxydes par énergie UV - a partir desquels sont générées les chaines de polyNaSS
greffées. L'intérét du procédé UV est (1) la tres forte diminution du temps de polymérisation qui
passe de 15 hrs (voie thermique) a 1 h (voie UV) (2) la diminution de la concentration en monomere
qui passe de 0,7 3 0,35 M pour un méme taux de greffage de polyNaSS greffé de I'ordre de 5 pg/cm?’.
Le greffage par voie UV est un vrai succes qui a donné lieu a la production d’articles et de brevets et
qui présente un intérét pour les applications industrielles dans le cadre de partenariats entre le LBPS

et ses contrats industriels CERAVER et LARS.
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Le chapitre 3 est dédié a toutes les réactions et syntheses permettant de proposer le greffage
de chaines de polyNaSS a architecture contrélée par la technique de « grafting to » en utilisant une
molécule d’ancrage dérivée de la dopamine. Parmi les différentes étapes mises en ceuvre pour le
greffage :

i) La premiére a consisté a synthétiser des polymeéres de tailles définies (5, 10 et 35 kD / SEC) et
de faible indice de polydispersité (P <1,5) par polymérisation radicalaire contrélée de type RAFT avec

des taux de conversion élévés (RMN).

ii) La deuxiéme a consisté a modifier la dopamine par un groupement acrylamide et les chaines
de polyNaSS par une fonction thiol (-SH) pour coupler le polyNaSS sur le titane par une réaction de

thiol-éne click.

Les chaines de polyNaSS ont été couplées a la dopamine modifiée par une fonction acrylamide
(DA) selon deux voies : (1) la dopamine fonctionnalisée est préalablement fixée au titane puis les
chaines de polyNaSS-SH sont « clikées » sur la surface Ti-DA - (2) la dopamine fonctionnalisée est
d’abord couplée par chimie « click » au polyNaSS-SH puis fixée sur la surface de titane. A l'issue de
cette étape de fonctionnalisation des surfaces de titane par des chaines de polyNaSS contrélées,
nous avons réalisé une étude préliminaire afin de vérifier la biocompatibilité de ces surfaces en
utilisant des cellules ostéblastes. Cette étude a été réalisée a Sydney par I'équipe du Dr. M Evans

CSIRO)

Le chapitre 4 est quant a lui dédié a I'étude de la réponse cellulaire (différenciation
ostéoblastique) et a I'étude de la réponse bactérienne (adhésion de S. aureus) au contact de
surfaces de titane greffées de polyNaSS par différents types de greffage — le greffage radicalaire
(« grafting from ») amorcé par voie thermique et par voie UV et le greffage (« grafting to ») de
polymeres de tailles différentes et contrélées (5, 10, 35 kDa). L'intérét d’une telle étude était (1) de
montrer que quel que soit le type d’amorcage - par énergie UV ou thermique — puisque le greffage
du polyNaSS est identique alors la réponse biologique doit étre la méme (2) d’évaluer si la longueur
des chaines de polyméres greffés ont un effet sur la réponse biologique. Les résultats des études
réalisées montrent que la réponse biologique (cellulaire et bactérienne) est identique sur les surfaces
greffées par greffage radicalaire quel que soit 'amorcage thermique (Ti-TH) ou UV (Ti-UV). Dans les
deux cas l'inhibition de I'adhérence bactérienne développée par les surfaces par comparaison au
titane non greffée de polyNaSS sont respectivement égales a 70,2 + 3,1% pour Ti-TH et a 74,9 + 4,2%

pour Ti UV. La réponse cellulaire est également la méme.
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Lorsque les surfaces sont greffés de polyNaSS par « grafting to », la réponse cellulaire est
faiblement modifiée mais la réponse bactérienne est totalement dépendante de la taille des chaines
macromoléculaires greffées. L'inhibition augmente avec la taille des chaines de polyNaSS (Ti-PR 5 kDa
36,0 £ 1,6% ; Ti-PR 10 kDa 58,0 + 0,7% ; Ti-PR 35 kDa 65,0 + 0,4%) montrant ainsi qu’un nombre de
groupements sulfonate est nécessaire pour obtenir le méme effet inhibiteur que lorsque le polymere

est greffé par voie UV ou thermique.

Ces différences de résultats de la réponse bactérienne s’expliquent par les différences en
nombre et en répartition des groupements sulfonate sur les différents types de surface: les
groupements sulfonate étant nécessaire pour obtenir une inhibition de I'adhérence bactérienne.
D’autre part, au laboratoire nous avons montré que la forte activité d’inhibition de I'adhérence
bactérienne des surfaces greffées de polyNaSS est modulée par la présence d'une protéine
plasmatique, la fibronectine qui s’adsorbe de fagon spécifique et selon une conformation optimale
sur ces surfaces. Les résultats de la réponse bactérienne sur les trois types de surfaces greffées
illustrent parfaitement cela et montrent de plus I'effet de I'importance du nombre de groupements

fonctionnels dans I'activité recherchée.

Pour conclure, nous avons :

i) Amélioré la technique de « grafting from » en changeant la phase d’amorgage : utilisation
d’un rayonnement UV au lieu de la température pour lyser les fonctions « hydroperoxyde ».

ii) Mis en place le greffage (« grafting to ») de chaines de polyNaSS de tailles définies (RAFT) a
la surface du titane.

iii) Montré que les processus de greffage « from» et «to» engendrent des chaines
d’architectures et de tailles différentes. Cette différence de conformation joue un réle sur la réponse
biologique in vitro.

iv) Montré que si le greffage sous UV est une amélioration extrémement importante du
procédé de greffage du polyNaSS qui devient plus accessible a I’échelle industrielle ; le greffage par
grafting « to » présente un intérét pour la mise a jour du mécanisme de l'activité biologique des
surfaces bioactives greffées de polyNaSS et doit étre optimisé en améliorant la densité de greffage

des chaines de polyNaSS.
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PERSPECTIVES

Un travail de thése est rarement fini et ne représente qu’une pierre a I’édifice d’un projet bien
plus important. Pour ne citer que quelques unes des perspectives qui pourraient étre envisagées

dans un futur proche au sein du LBPS.

La premiere serait de réaliser de la polymérisation RAFT par voie UV, cela demande cependant
a étre testé afin de savoir si dans ce cas il est également possible de réduire le temps de

polymérisation tout en maintenant le contréle de la polymérisation.

Une autre perspective serait de déterminer le taux de recouvrement de la molécule d’ancrage.
Nous avons apporté la preuve que la DA était présente sur la surface mais nous n’avons pas
informations sur sa quantité sauf par XPS. Nous avons pensé a déterminer le recouvrement de la
surface par la DA en couplant cette derniére a de la fluorescence (des essais sont en cours). De cette
information découle la compréhension des taux et de la densité de greffage du polyNaSS a la surface
du titane. En effet, afin d’avoir le maximum de polyNaSS : faut il avoir le plus possible de molécules
d’ancrage a la surface ? La taille des chaines peut moduler la réaction de couplage, si la DA est déja
fixée sur le polyNasSSs, il est peut étre possible de réduire I'effet stérique afin d’augmenter le taux de

greffage du polyNaSS a la surface du titane.

De plus, nous avions choisi 3 tailles arbitraires de polyNaSS (5, 10 et 35 kDa) mais peut étre
gu’il faudrait tester une taille encore plus petite et/ou une plus grande. Une taille plus petite
permettrait de réduire I'effet stérique et d’augmenter le taux de greffage alors qu’une taille plus

grande permettrait d’avoir plus de fonctions réactives « sulfonate» mais un effet stérique important.

Enfin, nous savons qu’il existe d’autres polymeres bioactifs qui permettent d’améliorer
sensiblemement 'ostéointégration a base de phosphate et phosphonate. La derniére perspective
gue nous envisageons ici est de remplacer le polyNaSS par un polyphosphonate et de refaire les
méme essais qu’avec le polyNaSS et de comparer les résultats. Synthétiser de nouveaux polymeéres
par RAFT et les greffer a la surface du titane. Le LBPS a déja commencé a se pencher sur cette voie et

visiblement, le challenge est au rendez-vous.
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ANNEXE : SUPPLEMENTARY MATERIAL

Deuxieme chapitre : Grafting Poly(Styrene Sodium Sulfonate) onto Titanium
Surfaces using Bio-adhesive Molecules: Surface Characterization and Biological

Properties

Analytical Methods:

Nuclear Magnetic Resonance (NMR) spectroscopy (*H NMR): Spectra were recorded on a
Bruker Avance Il 400 spectrometer (400 MHz) at room temperature. Chemical shift values (8) are
reported in ppm. The residual proton signal of the NMR solvents were used as internal standard

(D,0: 4.79 ppm and DMSO-dg: 2.50 ppm)

Determination of monomer conversion: Monomer conversion (p) was calculated from

'H NMR data using the following Equation (S1).

p= (US.S7ppm)tO - U5.87ppm)tf) / (fS.S?ppm)tO (S1)

(Js.87ppm)to: the integral of one of the vinyl protons from the monomer at the beginning

(to) of the RAFT polymerization, normalized by the integration of the DMSO peak to [>50ppm
=1

(Js.87ppm)ts: the integral of one of the vinyl protons from the monomer at the end (t;) of the

RAFT polymerization, normalized by the integration of the DMSO peak to [3 soppm =1

Calculation of M, : The theoretical number average molecular weights (M, ) were

calculated using the following Equation (S2).

[MlopMm
[CTA]o

Mn,th = + MCTA (52)
[M]o and [CTA]o are the initial concentrations (mol.L™") of the monomer and the chain
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transfer agent respectively.
p is the monomer conversion as determined by ‘H NMR.

M., and Mcr, are the molecular weights (g.mol™) of the monomer and the chain transfer agent.

Size exclusion chromatography (SEC): SEC was performed on a Shimadzu Prominence
instrument equipped with a SIL-20ACHT auto sampler and a Shimadzu RID-10A differential refractive
index detector. The system was fitted with an Ultrahydrogel™ (Waters) gel guard column (6 x 40
mm) and two Ultrahydrogel™ (Waters) analytical columns (7.8 x 300 mm). NaNO; (0.1 M) was used
as the mobile phase, eluting at 0.7 mL/min at 40°C. Samples were dissolved in an aqueous solution of
NaNOs (0.1 M). Prior to injection, the samples were filtered through cellulose acetate membranes
(0.45 um pore size). The molecular weights of the polymers (M,) and the dispersity (P) were
determined using LCsolution GPC software by a conventional calibration obtained from poly(NaSS)

standards (Sigma-Aldrich) ranging from =2 x 10% to =150 x 10° g.mol™.

Synthesis Procedures:

Synthesis of dopamine acrylamide: In a two-neck round bottom flask balloon, dopamine
hydrochloride (3 g, 15.8 mmol, 1 equiv) was introduced with a magnetic stirrer bar and 3 vacuum-
argon cycles were done. Then, in a round bottom flask, sodium tetraborate decahydrate
(Na,B;07.10H,0; 14.44 g, 37.9 mmol, > 2 equiv) was dissolved in 400 mL of water and the solution
was bubbled under argon for 30 min under magnetic stirring. The solution of Na,B;0; was added to
the two-neck round bottom flask balloon containing the dopamine hydrochloride. Then the flask was
put in an ice bath before adding sodium carbonate (Na,COs, 11 g, 103.8 mmol) and acryloyl chloride
(8 mL, 98.5 mmol) over one hour. Then, the ice bath was removed and the reaction was carried out
overnight at room temperature under magnetic stirring. The following day the solution pH was ~8
and hydrochloridric acid (HClI 37%) and was added until the pH equaled =2 to remove the borate
protection. Then the solution was washed twice with ethyl acetate (400 mL then 150 mL). The
organic phase was collected and washed twice with HCI 37% (once with 500 mL (1%) and then with
200 mL (1%)). The collected organic phase was dried over magnesium sulfate (MgS0,) and filtered.
The ethyl acetate was removed under reduced pressure and the crude product was purified by silica
gel column chromatography, a mixture of dichloromethane (DCM)/methanol (MeOH) 97/3 v/v and
then with DCM/MeOH 95/5 v/v) to give after drying under vacuum at 50°C a light brown powder
(Yield: 2.55 g, 78%). Refer to Figure S1 for "H NMR spectrum and Figure S2 for >C NMR spectrum. *H
NMR (400 MHz, dmso-ds) 6 = 8.76 (1H, s, Ph-OH), 8.67 (1H, s, Ph-OH), 8.13 (1H, t, -NH-C=0), 6.63-
6.44 (3H, m, Ph), 6.2, (1H, dd, J = 10.04, 7.03 Hz, CH,=CH-), 6.08 (1H, dd, J = 17, 2.32 Hz, CH,=CH-),
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5.57 (1H, dd, J = 10.04, 2.32 Hz, CH,=CH-), 3.26 (2H, q, J = 6.78, -NH-CH,-CH,), 2.54 (1H, t, -NH-CH,-
CH,, J = 7.28 Hz). 3¢ NMR (400 MHz, DMSO-d;) & = 164.45 (C, -NH-C=0), 145.06 (1C, Ph-OH), 143.55
(1C, Ph-OH), 131.8 (1C, -CH=CH,), 130.14 (CH,-Ph), 124.88 (1C, -CH=CH,), 119.19 (1C, Ph), 115.95 (1C,

Ph), 115.49 (1C, Ph), 40.61 (-CH,-NH-), 34.58 (Ph-CH,-CH,).
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Figure S1: 'H NMR (400 MHz, DMSO-ds) of dopamine acrylamide.
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Figure $2: *C NMR (400 MHz, DMSO-dg of dopamine acrylamide.

Preparation of polystyrene sodium sulfonate (polyNaSS) via reversible addition-fragmentation
chain transfer (RAFT) polymerization: Styrene sodium sulfonate was added to a 50 mL round bottom
flask containing a stir bar, 15 mL of water, 0.1 mL of DMSO (used as internal reference), 4,4’-azobis(4-
cyanovaleric acid) (ACVA) and 4-Cyano-4-(phenylcarbonothioylthio)pentanoic acid, then argon was
bubbled through the solution for 30 min. Before beginning the polymerization an aliquot was taken
for NMR analysis (to). Then, the round bottom flask was sealed with a septum and placed in an oil
bath thermostated at 70°C. After 5 hrs, the polymerization mixture was cooled down in an ice bath
and aerated. An aliquot was taken to determine the final conversion (t;) by ‘H NMR. The product was
precipitated into 350 mL of ice-cold acetone to yield a pink powder. After being dried overnight in a

vacuum oven at 50°C, the polymers were analyzed by SEC and by "H NMR.
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Table 1: Quantitative information for the preparation of polystyrene by reversible addition-

fragmentation chain transfer (RAFT) polymerization

NasSs ACVA CTA®
[NaSS]:[ACVA]:[CTA]
[g] [mol] (el [mol] (el [mol]
polyNaSS,s” 5 2.43x102 1.94x10" 2.08x10* 5.83x10% 6.93x10™ [35]:[0.3]:[1]
polyNaSS,” 5 2.43x10°  1.09x10"  1.17x10* 3.29x10° 3.91x10™ [62]:[0.3]:[1]
polyNaSS;;o° 5 2.43x10°7 9.81x10° 3.50x10° 3.26x10% 1.17x10™ [208]:[0.3]:[1]

9%CTA: chain transfer agent, 4-cyano-4-(phenylcarbonothioylthio)pentanoic acid. ®Number-
average degree of polymerization approximated based on the respective number-average molar

mass.

SH end group formation of polyNaSS-SH by reduction reaction: A 100 mL round bottom flask
containing a solution of polyNaSS (4 g, =0.76 mmol) in water (10 mL) was capped with a septum,
placed in an ice bath and the mixture bubbled with argon for 15 min. A solution of sodium
borohydride (NaBH,) (1M) was deoxygenated separately by bubbling argon through the solution for
15 min. To the polymer mixture was added 10 mL of NaBH, (1 M) solution (=20 equiv relative to the
number of polymer chains) via syringe. Then, 2 mL of tributylphosphine (PBUs, >>10 equiv) was
added to the mixture and bubbled with argon for 15 min. The solution was allowed to stir for at least
48 hrs at room temperature before the polyNaSS-SH was precipitated in ice-cold methanol. The
polymer was filtered and washed with cold methanol to remove any residual NaBH,. After drying
overnight in a vacuum oven at 50°C, the white powder of the polyNaSS-SH samples were analyzed by

SEC (see Figure S3).
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Figure S3: Size exclusion chromatograms (differential refractive index detector) of polyNaSS in dotted
line (polyNaSS,s; polyNaSS,s; polyNaSS;50) synthesized by RAFT polymerization and polyNaSS-SH in
solid line (polyNaSS-SH,s; polyNaSS-SH,s; polyNaSS-SH15) after reducing.

DA adhesion on titanium surface: The round bottom flask containing DA (0.6 g, 2.89 mmol), a
stir bar and 14 mL of DMSO was wrapped in an aluminum foil and sealed with a septum. The solution
was bubbled in argon for 15 min under stirring. The titanium surfaces were immersed in a Piranha
solution (H,5S04/H,0, 50/50 v/v) in a controlled and inert atmosphere (>99% argon). First, they were
immersed in sulfuric acid for one minute under stirring and then hydrogen peroxide was been added.
This reaction is very exothermic and the color of the solution becomes orange. The titanium surfaces
were amply rinsed with H,0. Finally the surfaces were immersed in the DA solution previously
prepared under controlled and inert atmosphere and then the reaction was allowed to proceed for

24 h at room temperature (rt) while stirring.

Thiol-ene reaction between the dopamine acrylamide and the SH end group of polyNaSS-SH
on titanium surface: The DA covered titanium surfaces were immersed in a solution of polyNaSS-SH
(0.12 mol.L™") and AAPH (=10 equiv) in a round bottom flask . The flask was wrapped in aluminum foil

and the solution bubbled with argon for 30 min while stirring in an ice bath. Then the reaction was
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allowed to proceed for 24 hrs while stirring at room temperature. Finally the titanium surfaces were

rinsed with water and dried overnight in a vacuum oven at 50°C.

Biological Assays:

Initial cell adhesion over 24 and 48 h: The initial adhesion events (attachment and spreading)
of Saos-2 cells to the Ti control and Ti-DA-polyNaSS surfaces were studied at 24 and 48 h. For this
assay, cells were seeded onto test samples held in individual wells of 24-well TCPS plate at a density
of 1.5 x 10* cells/cm? in standard medium and allowed to adhere and spread to 2 time-points of 24
and 48 hrs. Then medium was removed and samples rinsed twice with phosphate buffered saline
(PBS), samples fixed for 30 min at rt in 4% paraformaldehyde in PBS, washed twice with PBS before
being immunostained to visualize the microtubules of the cell cytoskeleton (using a-tubulin
antibody) and the cell nuclei (using DAPI). Prior to immunostaining, cells were permeabilized with
0.1% Triton X-100 in PBS for 5 min, washed twice with PBS then blocked for 1 h in 1% BSA in PBS,
then incubated in a-tubulin primary antibody diluted 1/200 in blocking buffer at 4°C overnight.
Samples were then washed 3x in blocking buffer and incubated for 90 min in FITC conjugated rabbit
anti-mouse secondary antibody (Dakopatts) diluted 1/20 in blocking buffer. Finally, samples were
washed twice in PBS, counterstained with DAPI 1/1000 for 5 min at rt, washed twice more with PBS

and images of stained cells collected using a confocal microscope (Nikon).

Cell proliferation over 7 days: The rate of cell growth (proliferation) of Saos-2 cells on the Ti
control and Ti-DA-polyNaSS surfaces were studied over a 7 day period. For this assay, Saos-2 cells
were seeded in standard culture medium at a density of 1.5 x 10 cells.cm™ onto control Ti and Ti-DA-
pNaSS wafers held in individual wells of 24-well TCPS plates and incubated at 37°C in humidified air
containing 5% CO, and allowed to attach and proliferate. Cells were also cultured in identical wells of
a TCPS plates to each time-point without any wafers as an internal assay control. The number of
adherent cells was measured at designated time-points of 1, 4 and 7 days using a routine MTT (3-
(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazolium bromide) assay with triplicate samples of each
wafer type at each time-point. One extra sample was established in the day 7 plate to check cell
distribution on each surface by staining with Cell Tracker Green at the end of the assay (as described
below). Cells in the day 7 plates had culture medium changed on day 4. Phase contrast images of
cells on surfaces at each timepoint were collected using an upright microscope (Nikon) prior to
performing MTT assays. For MTT assays at each of the time-points, each wafer with adherent cells
was transferred to a new well in a 24-well plate. 1 mL of a freshly prepared MTT test solution was
gently added to each well and plates were incubated at 37°C for 4 hrs. Medium was aspirated from

the wells and 1ml of DMSO solution was added to each well to dissolve the MTT incorporated into
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adherent cells. Plates were gently shaken for 10 min and a 100 pl representative sample collected
from each well and transferred into a well of a 96-well TCPS plate and optical density of wells read
using a Plate Reader (Molecular Devices Spectramax) set on a wave length of 595 nm. The mean
reading of triplicate samples with SDM was graphed. Cells adherent to the extra sample of each
surface on day 7 of proliferation assay were stained with Cell Tracker Green (CTG), a fluorescent tag
for living cells, to enable visualization of the cell cover on the opaque surfaces. CTG was added to
medium and the cells incubated for 30 min at rt. The media was removed and cells attached to each
wafer were washed and fixed then visualized with a fluorescence microscope (488 nm) and

representative digital images recorded.

Cell differentiation over 25 days: The differentiation and mineralization of Saos-2 cells on the
Ti control and Ti-DA-pNaSS surfaces were studied over a 25 day period. For this assay, Saos-2 cells
were seeded in standard culture medium at a density of 3 x 10 cells.cm™ onto control ungrafted Ti
and Ti-DA-pNaSS grafted wafers held in individual wells of 24-well TCPS plates and incubated at 37°C
in humidified air containing 5% CO, and allowed attach and proliferate for 4 days. Cells were also
cultured in identical wells of a TCPS plate without any wafers as an internal assay control. Four
complete sets of plates were established, two for the differentiation assay and two for an
accompanying MTT assay to establish the number of attached cells at day 25. In either set one series
was maintained under standard Saos-2 culture conditions and the other set was maintained in
standard Saos-2 medium with added osteogenic factors (as detailed below). There were triplicate
samples of each surface in each set of plates. After 4 days, the culture medium in one set of the
plates in the differentiation assay was replaced with the standard Saos-2 culture medium (standard
culture conditions) and in the other set with standard Saos-2 medium containing osteogenic
supplements of B-Glycerophosphate (BGP) at 1.5 mg.mL" (7 mM), Dexamethasone (Dex) at 40
ng.mL™ (100 mM), and Ascorbic acid (Asc) at 20 pg.mL™ (70 uM)) hereafter referred to as osteogenic
culture conditions. Culture medium was replenished every 3-4 days and cultures maintained until
mineral deposits were visible in the plates maintained under osteogenic culture conditions, which
occurred at day 25. Differentiation was determined by measuring the production of alkaline
phosphatase and mineralization was measured by the production of calcium by the adherent cells

under both of the standard and osteogenic culture conditions.

Alkaline Phosphatase (ALP) is an enzyme that is a byproduct of active bone formation, which is
routinely used as a measure of early stage cell differentiation. ALP production was measured in cells
adherent to the grafted and ungrafted Ti surfaces at 25 days using a quantitative assay based on p-

nitrophenyl phosphate (p-NPP from Sigma#N-1891). Wafers were transferred to new wells in a fresh

178



Chouirfa Hamza Annexe

plate and 500 pL of p-NPP at a concentration of 2.0 mg/mL in 0.1 M glycine buffer was added to each
well and plates shaken at 37°C for 60 min then the reaction was neutralized by the addition of 500 pl
1M NaOH per well. Sample sets were compared to a standard curve prepared from 10 uM.ml™ stock
solution of p-NPP diluted in 0.1 M glycine buffer and neutralized to create 8 standards ranging from
p-NPP dilutions of 1/5 to 1/640. The optical density of wells containing test samples and standards
was read spectrophotometrically at 405 nm using a plate reader (Molecular Devices Spectramax).

Calcium is produced by bone cells as they differentiate/mature and is regarded as a marker of
later stage differentiation which occurs as cells produce mineral associated with bone formation. A
calcium sensitive dye, Arsenazo lll, was used in a quantitative assay to determine the amount of
calcium produced by cells adherent to the grafted and ungrafted surfaces after 25 days in culture.
Wafers were individually transferred to fresh wells and 500 ul 0.6 M HCl added to each well and
plates shaken at rt overnight to permeabilise cells and release the calcium. On the next day, the
reaction was neutralised by addition of 100 pul 3 M NaOH per well. A 20 pL aliquot was taken from
each well and mixed with 200 pL of Arsenazo Il reagent (Sigma#11090) at a concentration of 0.15
mg.mL" to form a complex with the calcium which resulted in a colour change. The optical density of
the test samples and standards wells was read spectrophotometrically at 595 nm using a plate reader
(Molecular Devices Spectramax). Sample sets were compared to a standard curve prepared from
1mg/ml CaCl, stock solution diluted in H,0 to create 8 standards ranging from CacCl, dilutions of
1/100 to 0 pg/mL.

For both the ALP and calcium assays, data was corrected to take into account the differences
in area of the samples (wafers were 0.8 cm?® and TCPS wells were 2 cm?) with final values expressed
as p-NPP or calcium in mg/cm?. Data was then normalized to the TCPS control value in osteogenic
conditions and adjusted to take into account the number of cells present (cell density) on the wafers
and control TCPS wells as determined by the MTT assay run in parallel with

differentiation/mineralization assay over the 25 day period.
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Ces travaux de recherche traitent du greffage du polyNaSS (polymeére bioactif) a la surface du
titane dans le but de proposer une solution permettant de prévenir les infections bactériennes tout
en favorisant I'ostéointégration des prothéses totales de hanche. Le greffage du polyNaSS est réalisé
selon deux voies : un greffage dit « direct » utilisant la technique de « grafting from » et un greffage
indirect utilisant la technique de « grafting to ». Le greffage « direct » utilise les radiations UV pour
amorcer la polymérisation du NaSS a partir de la surface du titane. A l'inverse le « greffage indirect »
nécessite |'utilisation d’'une molécule d’ancrage - dérivée de la dopamine- qui fera le lien entre le
polyNaSS et la surface du titane. L'intérét du « greffage indirect» est de pouvoir greffer des chaines
de polyNaSS de tailles définies (5, 10 et 35 kDa) a la surface du titane ; les chaines de polyNaSS sont
synthétisés de facon controlée par une polymérisation RAFT puis couplées a un dérivé de dopamine
par une chimie « click ». En revanche le recouvrement de la surface par le polyNaSS est plus faible
que lors d’un greffage « direct ».

Les surfaces de titane greffées selon les deux voies ont été évaluées in vitro pour déterminer
leurs effets anti adhérence bactérienne et d’ostéointégration. Toutes les surfaces greffées sont
biocompatibles et ne présentent aucun effet de cytotoxicité vis a vis des cellules osseuses. La
réponse cellulaire (ostéoblastes) est toujours meilleure pour les surfaces greffées par greffage
« direct» par comparaison au greffage «indirect». En revanche pour la réponse bactérienne
(Staphylococcus aureus) la réponse est dépendante de la taille du polymere greffé. L'ensemble des
résultats semble montrer qu’il est préférable de disposer d’une surface recouverte de facon
homogene avec des polyNaSS de taille non controlée qu’une surface partiellement recouverte par
des polyméres de taille contrélée. Cependant, le greffage indirect de polyNaSS de tailles contrélées
présente un intérét particulier pour le contréle des interactions avec les systémes vivants et il
demande a étre optimisé.

This work deals with the grafting of polyNaSS (bioactive polymer) to the surface of titanium in
order to propose a solution to prevent bacterial infections while promoting the osseointegration of
total hip prostheses. The grafting of the polyNaSS is carried out in two ways: a "direct" grafting using
the "grafting from" technique and an indirect grafting using the "grafting to" technique. "Direct"
grafting uses UV radiation to initiate NaSS polymerisation from the titanium surface. Conversely,
"indirect grafting" requires the use of an anchoring molecule - derived from dopamine - which will
make the link between the polyNaSS and the surface of the titanium. The advantage of "indirect
grafting" is that it is possible to graft polyNaSS chains of defined sizes (5, 10 and 35 kDa) to the
surface of the titanium; the polyNaSS chains are synthesised in a controlled manner by a RAFT
polymerisation and then coupled to a dopamine derivative by "click" chemistry. However, the
coverage of the surface by the polyNaSS is less than that of a "direct" grafting.

The titanium surfaces grafted by both techniques were evaluated in vitro to determine their
bacterial and osseointegration effects. All grafted surfaces are biocompatible and have no
cytotoxicity effect on bone cells. A greater cellular response (osteoblasts) is achieved for the surfaces
grafted by "direct" grafting compared to the "indirect" grafting. However, for the bacterial response
(Staphylococcus aureus) the response is dependent on the size of the grafted polymer. All the results
seem to show that it is preferable to have a homogeneously coated surface with polyNaSS of
uncontrolled size than a surface partially covered by polymers of a controlled size. However, indirect
grafting of a controlled sized polyNaSS is of particular interest for controlling interactions with living
systems and requires optimisation.
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