POI’iS NOrd Ldboratory for Niscular | raaslations| ——tence

Universit ‘ ~
EI Sorbonne LNT&= A }H Ga“]é@

Université Sorbonne Paris Nord
Ecole doctorale *’Sciences, Technologies, Santé - Galilée’” — ED 146
Laboratory for Vascular Translational Science - INSERM U1148

These de doctorat
Pour I’obtention du grade de Docteur de I’Université Sorbonne Paris Nord
Discipline : Sciences de 1’ingénieur

Spécialité : Génie biologique et médical

Etudes de la conception et des différentes propriétés d’un nouveau
revétement bioactif de stents endovasculaires a base de
poly(acide [R,S]-3,3-diméthylmalique) (PDMMLA)

Présentée par
Elnaz GHOLIZADEH
Soutenue le

07/05/2021

Devant le jury composé de :

Pr Jean Coudane IBMM, Faculté de pharmacie, Montpellier Rapporteur

Pr Olivier Coulembier LPCM, Université de Mons, Belgique Rapporteur

Pr Didier Lutomski URB2I, Université Sorbonne Paris Nord Président du jury
Dr Véronique Bennevault IPCM, Sorbonne Université Examinateur

Dr Rima Belibel KymiaNova Membre invité
Dr Hanna Hlawaty LVTS, Université Sorbonne Paris Nord Co-encadrant

Pr Christel Barbaud LVTS, Université Sorbonne Paris Nord Directeur de thése






I 00> FUTs I Sl nd? s\ 35 P o 017 b3 st o (il
RESVINE U PSS} Y10






Remerciements

Je tiens tout d’abord a exprimer mes remerciements envers les membres du jury, le Pr
Jean Coudane (Faculté de pharmacie, Montpellier, IBMM), le Pr Olivier Coulembier
(Université de Mons, LPCM), le Pr Didier Lutomski (Université Sorbonne Paris Nord,
URB2I), le Dr Véronique Bennevault (Sorbonne Université, IPCM) et le Dr Rima Belibel

(KymiaNova), qui ont accepté d’évaluer mes travaux de recherche dans le cadre de cette thése.

Je remercie ma directrice de thése, le Pr Christel Barbaud pour m’avoir accueillie au
sein du laboratoire depuis mon stage de Master 2 et m’avoir permis de réaliser cette these. Je
suis heureuse d’avoir eu la chance de travailler avec toi, tu m’as appris énormément durant cette
these, scientifiquement et humainement. Tu m’as fait découvrir ce sujet de these
pluridisciplinaire et trés intéressant, et m’as permis de m’épanouir dans mon parcours et
approfondir mes connaissances. Merci pour ta présence, ta patience et tes précieux conseils tout
au long de cette période.

Je présente ma reconnaissance a ma co-encadrante, le Dr Hanna Hlawaty, qui a su
m’orienter vers les études les plus intéressantes et utiles en biologie pour finir ma thése malgré
le temps limité qu’il restait. J’ai eu le plaisir de travailler avec une personne optimiste,
dynamique et déterminée comme toi, qui sais toujours tirer le positif de tout, et motiver ses
¢étudiants. J’aurais souhaité sincérement passer plus de temps avec toi et profiter de ta présence

et de tes brillantes idées.

Je tiens a remercier le Dr Didier Letourneur pour m’avoir permis de réaliser une thése
au sein du laboratoire LVTS.

Je remercie également toutes les formidables membres de 1’équipe de Villetaneuse,
Frédéric et Danielle Chaubet, Murielle Maire, Isabelle Bataille, Virginie Guéguen, Valérie
Boucard, Béatrice Montdargent et Thierry Avramoglou. C’était un grand plaisir pour moi
de faire partie de cette équipe. Je remercie tout particulierement Graciela Pavén, grace a qui
j’ai connu le LVTS et découvert ce sujet de thése.

Je présente mes remerciements au Dr Alexis Fischer pour m’avoir autorisée a accéder a
la salle blanche et pour les conseils et idées qui ont été utiles dans ma these. Je remercie

également Amani Ouirimi pour la formation sur I’utilisation des appareils.

Je présente ma profonde gratitude a Rima Belibel. Rima, je ne sais pas ou commencer...
Tu es une magnifique personne qui m’as toujours impressionnée avec tes qualités humaines ;
toujours optimiste, toujours bienveillante et tres gentille. Je te remercie énormément pour tout



ton soutien lors de mon stage, lors de ma préparation pour le concours et lors de ma these. Tu
as, en plus, accepté d’étre dans mon jury de thése, tu es un amour !

Grand merci a Meriem Naim, avec qui j’ai eu le plaisir de découvrir le monde de la
biologie. Merci Meriem pour ta patience et pour ton temps, si précieux, que tu as libéré pour
moi. Je te souhaite bonne continuation et bon courage pour la suite de ta thése.

Un grand merci & Fatou qui était la premicre personne a arriver dans 1’équipe aprés moi.
Tu es arrivée a un moment ou je me sentais seule au laboratoire. Tu as apporté du bonheur a
tout le labo avec tes conversations conviviales et ton efficacité dans le travail. Et les shopping...

J’espére que nous pourrons recommencer un jour apres la pandémie. ..

Merci a Lucie, ma seule collégue thésarde a Villetaneuse, avec qui j’ai eu le plaisir de
partager mon bureau. Je me sentais encore moins seule avec ton arrivée aprés Fatou.
J’appréciais beaucoup nos conversations au sujet des animaux, notamment sur Smart, et
derniérement la petite Baine. J’espére que tu ne vas pas rester la seule thésarde du labo
longtemps et que tu vas retrouver de la compagnie. Bon courage pour ta derniére année de thése,
tu y es presque !

Merci également a Rodolphe, qui a toujours propagé son énergie positive a toute 1’équipe
avec son intellectualité, sa bonne humeur et ses chansons. Faire de la musique avec ses joues
est un talent rare qui se pratique uniquement par des gens extrémement doués. J’espére que tu
continues la culture des champignons et qu’ils vont bien. C’¢tait un grand plaisir de te connaitre.

Je te souhaite plein de réussite dans ta carriere et dans ta vie.

Merci & Elodie, une maman dréle et gentille, qui a toujours des anecdotes intéressantes a
raconter. Nous avons appris beaucoup de choses avec toi sur la vie. Les pauses de midi étaient
plus joyeuses avec toi (¢a, ¢’était avant...). Je te souhaite plein de bonheur avec ta famille, avec
que des moments que tu vas immortaliser en les photographiant pour en créer des dizaines

d’albums photos.

Les filles de Bichat, Soraya, Fernanda, Alina, Laura et Marie-Noélle, merci pour les
discussions sympas et vos précieux conseils concernant le travail.

Merci a tous les anciens stagiaires qui sont passés au laboratoire durant cette période ;
Christopher, Bryan, Fazili, Loic, Madalina, Adrien, Johann, Mélissandre, Kahina,
Ibrahim, Elmira, Esther, Guida, Sevda, Jennifer, Jean-Richard, Natacha, Marine et
Mathis. Le labo avait toujours une ambiance plus joyeuse en votre compagnie. Et les stagiaires
actuelles, Noéline et Laura, bon courage pour la suite de vos stages et pour la suite de vos



carrieres. Pierre et Abbas, j’espére que vos travaux et études vont conduire a de trés bons
résultats et je vous souhaite le meilleur pour la suite.

Merci a mes amis Nima, Arefeh, Aysan, Ghazaleh, Laurent, Sina, Anousha, Farhang,
Mr & Mme Fazeli (Parosh), Saeideh, Wiktoria, Robert, Clémence, Luisa, Alexandre,
Thomas, Ferhat et Chérifa. Vous étes formidables !

Merci a Lorien, Sawsen, Martin, Kajetan et Floriane, les doctorants de la SU pour
toutes les discussions et partages concernant nos théses respectives. Merci a mes camarades de
Master 2, Leonid, Valérie-Anne, David, Marie et Thomas qui ont continué leurs chemins en
faisant également une thése. Bonne continuation les amis !

Un grand merci a Alain, Michele, Laura, Guillaume et mes petits loulous, Thibault et
Maxime. C’est un grand plaisir de partager des moments avec vous ; je VOUS remercie pour
votre gentillesse et votre soutien.

Hugo, merci pour ta présence, pour ton grand soutien dans les moments les plus difficiles.
Personne d’autre ne pourrait me comprendre mieux que toi. Tu m’as beaucoup aidée et appris
durant cette période, tant humainement que techniquement. Comme tu I’as dit, la fin de nos

theses est une page qui se tourne pour laisser place a une nouvelle a écrire ensemble.

.(JV;Q—/L«,))(}L”(;L/»',’L),u;gfr‘}gafzful}li(b“ﬂu%m

ek N o s P o % Q:,‘u,y: Qs LU 6Ty o2 J6 BT 5L 6 7 b
.f}i’d:"(ﬂ,uLﬁ,CJJ!,pi,uw/,,.u.,,f,yﬂuﬂ
f'?)(:)if’Ji"v,ﬁ:“’éﬁ:‘jl)bgﬁl»‘f“&]cf,ﬂﬁﬁfdl:ﬂ,»ﬂﬁi;UL’(’LWAQ”(U,MU{’]@(}'/H?'
‘..J&V}ﬂd’,dbwﬂx‘;qi.fébuﬁb)liin]'//tfdjuu,«,.«ﬁdwfg.ﬁi






Liste des abréviations

A. pullulans Aureobasidium pullulans

Acétyl-CoA Acétyl-coenzyme A

ADP Adeénosine diphosphate

AFM Atomic force microscopy = microscopie a force atomique

AVC Accident vasculaire cerébral

BMS Bare metal stent = stent métallique nu
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DC Dip coating
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DCC N,N'-Dicyclohexylcarbodiimide

DES Drug eluting stent = stent a élution médicamenteuse

DIAD Diisopropylazodicarboxylate

DMAP 4-Diméthylaminopyridine

DMSO Diméthyl sulfoxyde

drl Indice de réfraction différentiel

DSC Differential scanning calorimetry = calorimétrie différentielle a
balayage

EES Everolimus eluting stent = stent a élution d'Everolimus

Fb Fibrinogéne

FDA Food and drug administration

FKBP FK binding protein

Fn Fibronectine

FT Facteur tissulaire

FTIR Infrarouge a transformée de Fourier

GPa GigaPascal

GAG Glycosaminoglycane

Hex Hexyle

HMBC Heteronuclear multiple bond correlation

HPLC High performance liquid chromatography = chromatographie
liquide a haute performance

HS Héparane sulfate

HSA Human serum albumin = albumine sérique humaine

HSQC Heteronuclear Single Quantum Correlation



HUVEC

ICP

INT

kDa

LDH

LDL

LS

M

MEB

MEC

MHz

MLABN

MPa

mTOR

mTORC1
mTORC2
N/mm?

NADH

NADPH

ON

PBD

PBMA

PBS

PC

PCL

PDMMLA
PDMMLA 10/90
PDMMLA 20/80
PDMMLA 30/70
PDMMLA 40/60
PDMMLA-PTX 30/10/60
PE
PEGa42-b-PMLABN
PES

PET

PEVA

PGA

PHA

PHB

PLA

PLGA

PLLA

PML

Human umbilical vein endothelial cell = cellule
endothéliale ombilicale de veine humaine
Intervention coronarienne cercutanée
lodonitrotétrazolium

kiloDalton

Lactate deshydrogénase

Low density lipoprotein = Lipoprotéine de basse densité
Light Scattering = Diffusion de lumiére
mol/L

Microscopie électronique a balayage

Matrice extracellulaire

MégaHertz

Benzyl-p-malolactonate

MégaPascal

Mammalian target of rapamycine
Mammalian target of rapamycine complex 1
Mammalian target of rapamycine complex 2
Newton/mm?

Nicotinamide adénine dinucléotide
Nicotinamide adénine dinucléotide phosphate
Ouverture numérique

Polymére biodégradable

Poly(n-butyl métacrylate)

Phosphate Buffered Saline = Tampon phosphate salin
Phosphorylcholine

Poly(e-caprolactone)

Poly(acide 3,3-diméthylmalique)
PDMMLAH10-co-HeXgo
PDMMLAH:20-co-Hexso
PDMMLAH30-c0o-Hex7o
PDMMLAH40-c0o-HeXeo
PDMMLAHz30-ter-PT X1o-ter-Hexeo
Polyéthylene

Poly(éthyléne glycol-b-benzyl malate)
Paclitaxel eluting stent = stent a élution de Paclitaxel
Poly(éthyléne téréphtalate)
Poly(éthyléne-co-vinyl acétate)

Poly(acide glycolique)
Poly(hydroxyalcanoate)
Poly(hydroxybutyrate)

Poly(acide lactique)

Poly(acide lactique-co-glycolique)
Poly(L-acide lactique)

Poly(acide malique-co-L-lactide)
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PMLA
PMLABN
POBA
ppm
PTFE
PTMC
PTX
PU
PVDF
PVDF-HFP
Ra

Ry
RGD
RIS
RMN
ROP
ROS
SAM
SC
SDC-4
SEC

SES
SIBS
Tqd

Ty
TFA
TFAA

TGA
THF
TS
TTS
UA
uv
UV/03
Vn
ZES

Poly(acide malique)

Poly(benzyl $-malolactonate)

Plain old balloon angioplasty = angioplastie a ballonnet simple
Partie par million

polytétrafluoroéthyléne

Poly(triméthyl carbonate)

Paclitaxel

Polyuréthane

Poly(fluorure de vinylidéne)

Poly(fluorure de vinylidéne-co-hexafluoropropylene)
Rugosité de surface (moyenne arithmétique)

Rapport frontal

Tripeptide arginine/glycine/aspartate

Resténose intra-stent

Résonance magnétique nucléaire

Ring opening polymerization

Reactive oxygen species = especes réactives de I'oxygene
Self assembled monolayer = monocouche auto-assemblée
Spin coating

Syndécan-4

Size exclusion chromatography = chromatographie d'exclusion
stérique

Sirolimus eluting stent = Stent a élution de Sirolimus
Poly(styrene-b-isobutylene-b-styréne)

Température de dégradation

Température de fusion

Acide trifluoroacétique

Anhydride trifluoroacétique

Température de transition vitreuse

Analyse thermogravimétrique

Tétrahydrofurane

Thrombose sur stent

Thrombose tardive sur stent

Unité arbitraire

Ultraviolet

Ultraviolet/ozone

Vitronectine

Zotarolimus Eluting Stent = stent a élution de zotarolimus
Déplacement chimique
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Introduction générale

Les maladies cardiovasculaires sont la premiére cause de mortalité dans le monde,
responsables d’environ 31% des décés a 1’échelle mondiale.> Ces maladies regroupent un

ensemble de troubles, affectant le cceur et les vaisseaux sanguins.

Le laboratoire LVVTS étudie les maladies cardiovasculaires et travaille dans différents
domaines afin d’apporter des améliorations aux traitements de ces maladies.

Dans le cadre de cette these, nous travaillons sur la conception de nouveaux polyesters
biocompatibles et biodégradables pour recouvrir des stents endovasculaires qui sont utilises
dans le traitement de I’athérosclérose, I’'une des pathologies les plus fréquentes chez les
patients. Il s’agit de la formation d’une plaque d’athérome sur la paroi interne de 1’artére. Dans
le cas d’une occlusion importante de 1’artére, un stent vasculaire est utilisé afin de la remodeler
et rétablir une circulation sanguine correcte. Le stent est déployé dans lumiére de ’artére
obstruée, permettant ainsi d’écraser la plaque formée et maintenir I’artére ouverte. La pose d’un
stent est réalisée avec succes dans la grande majorité des cas. Néanmoins, chez 20 a 30% des
patients, une resténose intra-stent (RIS) (formation d’une plaque dans le stent) est observée.
Afin de limiter ce phénomene, 1’'une des solutions proposées est 1’utilisation des polymeéres
biodégradables pour recouvrir la surface du stent métallique. Ce revétement sert de barriére
pour éviter le contact direct du stent nu avec le milieu physiologique.

Le poly(acide [R,S]-3,3-diméthylmalique) (PDMMLA) est un nouveau polyester
biodégradable que nous présentons dans ce projet et qui décrit des caractéristiques prometteuses
d’un point de vue des propriétés physicochimiques et mécaniques, de la cinétique de
dégradation et de la réponse cellulaire. C’est un polyester biodégradable, synthétisé a partir de
ses unités monomeres, les P-lactones a,a,B-tri-substituées, avec différents groupements
chimiques latéraux. L’utilisation de ces [-lactones permet d’élaborer des copolymeres
amphiphiles de PDMMLA avec une balance hydrophile/hydrophobe modulable. La différence
majeure du PDMMLA par rapport aux polymeres biodégradables existant sur le marché est la
présence des groupements acide carboxylique fonctionnalisables sur sa chaine latérale. Ces
groupements permettent non seulement de moduler le niveau d’hydrophilie du polymere, mais
¢galement d’effectuer une modification chimique de sa structure via un greffage covalent de
molécules, comme des principes actifs.

Ce manuscrit est constitue de trois parties ; la premiére aborde I’aspect bibliographique
des domaines en lien avec notre théematique de recherche. La deuxiéme partie présente les
résultats et discussions en trois chapitres.

Dans le chapitre 1, une étude de 1’adhésion protéique est effectuée sur trois dérivés de
PDMMLA : le PDMMLAH0-co-Hexso (PDMMLA 10/90), le PDMMLAH20-co-Hexso
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(PDMMLA 20/80) et le PDMMLAHz0-co-Hex7o (PDMMLA 30/70). L’étude consiste a
mesurer la force de surface par tensiométrie grace a la technique de mesure d’angle de contact
en mode dynamique. Cette technique permet d’établir la relation entre la force et I’angle de
contact formé entre la surface de I’échantillon et un liquide de référence de tension superficielle
connue. Les protéines étudiées sont 1I’albumine sérique bovine, la fibronectine, le fibrinogene,
la vitronectine et un protéoglycane transmembranaire, le syndécan-4. Les résultats de cette
étude sont décrits dans ’article publié : E. Gholizadeh, R. Belibel, L. Mora, D. Letourneur, C.
Barbaud, “Small changes in PDMMLA structure influence the adsorption behavior of ECM
proteins and syndecan-4 on PDMMLA derivative surfaces: Experimental validation by
tensiometric surface force measurements” Colloids and Surfaces B : Biointerfaces. 193,
111031, 2020 (cf. Annexes).

Dans le chapitre 2 est évoqué le greffage chimique de molécules sur les dérivés de
PDMMLA gréace a la présence des groupements acide carboxylique (-COOH). Il est dans un
premier temps réalisé en utilisant une molécule modéle, le cholestérol, sur la B-lactone acide
(un monomere de PDMMLA), ainsi que sur un nouveau copolymeére amphiphile possédant 40%
de groupements -COOH (PDMMLA 40/60) et sur I’homopolymére PDMMLA-H. La réaction
de greffage covalent est effectuée suivant le protocole d’estérification de Steglich, permettant
de former une liaison ester entre un groupement acide carboxylique et un groupement
hydroxyle. Les résultats de cette étude sont décrits dans article publié : E. Gholizadeh, R.

Belibel, T. Bachelart, C. Bounadji, C. Barbaud, “Chemical grafting of cholesterol on monomer
and PDMMLA polymers, a step towards the development of new polymers for biomedical
applications” Royal Society of Chemistry Advances. 10, 32602—32608, 2020 (cf. Annexes).

Une fois le protocole de greffage chimique validé, la réaction est réalisée en greffant un
véritable principe actif sur les mémes dérivés en suivant le méme mode opératoire. Le
terpolymére obtenu par le greffage du Paclitaxel sur le copolymére PDMMLA 40/60 est le
PDMMLA-PTX 30/10/60, qui pourrait étre le produit destiné pour des applications
biomédicales.

Le chapitre 3 rassemble les résultats des études comparatives menées sur le nouveau
copolymére PDMMLA 40/60, le terpolymere PDMMLA-PTX 30/10/60 et le PLA.

Dans la partie physicochimie, 1’étude de I’adhésion protéique sur les nouvelles surfaces a
été pratiquee dans des conditions identiques a celles du chapitre 1. Ensuite, dans le but
d’examiner la rugosité de surface de ces nouveaux dérivés de PDMMLA, une étude de surface

par profilométrie a été¢ envisagée. La surface des plaques métalliques composées d’un alliage
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de cobalt-chrome a été recouverte de polymeéres par deux techniques : le spin coating et le dip
coating, puis analysée par le profilometre.

En paralléle, I’étude in vitro de la libération du Paclitaxel greffé sur le PDMMLA 40/60
est abordée afin de déterminer le profil de libération du Paclitaxel au cours du temps en présence
et en absence d’enzymes. Egalement dans ce chapitre, une étude biologique in vitro est réalisée
afin d’observer le comportement des cellules endothéliales vis-a-vis de ces nouveaux dérivés
de PDMMLA.

Ce manuscrit apporte une conclusion générale qui récapitule I’ensemble des résultats
obtenus et propose les principales perspectives qui devront étre étudiées afin d’optimiser la
structure et les différentes propriétés du revétement bioactif de stents.

Enfin, la derniere partie présente en détail les conditions expérimentales et les modes
opeératoires employés dans la réalisation de ces expériences en laboratoire.
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1. Généralités
1.1. Systéme cardiovasculaire

Constitué du cceur et des vaisseaux, le systéme cardio-vasculaire a pour fonction de
distribuer aux organes, via la circulation du sang, I’oxygéne et les nutriments indispensables a
leur vie, tout en éliminant leurs déchets. Propulsé par les contractions rythmiques du cceur, le
sang circule dans tout ’organisme a travers un réseau de vaisseaux sanguins. Trois types de
vaisseaux assurent le transport du sang : les arteres, les capillaires et les veines. Le sang circule,
allant du ceeur vers les organes et toutes les autres régions du corps via les arteres transportant
le dioxygene. Les capillaires permettent ensuite les échanges entre le sang et les cellules. Le

sang est ensuite réacheminé vers le coeur par les veines 2 (figure 1).

Téteet membres
antérieurs

Tronc etjambe
) D, '\gﬁ
\ =s§ﬂl s‘gag-;
Co, T 0,

Figure 1 : Représentation schématique du systéme cardiovasculaire
Systéme circulatoire, circulation systémique (rouge) et pulmonaire (bleue)
(source : banque d’images « 123rf.com »)
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1.2. Le ceeur

Le cceur est le centre du systeme cardiovasculaire. Il propulse le sang et le fait ainsi
circuler dans I’ensemble des vaisseaux sanguins du corps. Logé au centre gauche de la cage
thoracique entre les poumons, le cceur est essentiellement formé d’un muscle, le myocarde, qui
comprend quatre cavites : deux oreillettes, situées dans la partie supérieure, et deux ventricules,
dans la partie inférieure (figure 2). Les oreillettes recoivent le sang, tandis que les ventricules
I’expulsent. Les ventricules sont séparés par des valves cardiaques, des structures élastiques
fines qui s’ouvrent afin d’assurer la bonne circulation du sang, puis se referment pour

’empécher de revenir en arriére.*”’

Veine cave Aorte
supérieure
Artére
pulmonaire Artére
droite pulmonaire

Veines pulmonaires Veines pulmonaires

Oreillette droite Oreillette gauche

Valve mitrale

. Cordage tendineux
Valve pulmonaire

Valve tricuspide Valve aortique

Ventricule gauche
Veine cave

inférieure  y/entricule droit Myocarde Septum interventriculaire

Figure 2 : Le coeur humain
La circulation du sang est établie grace a la fonction de chaque compartiment
(Source : banque d’'images « Servier medical art »)

1.3. Structure d’un vaisseau sanguin

Un vaisseau sanguin est constitué de trois couches ou tuniques : I’intima, la média et

I’adventice (figure 3).
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1.3.1. La tunique interne ou I’intima

L’intima, la plus interne des couches, est composée d’une couche de cellules
endothéliales, 1’endothélium, reposant sur une membrane basale et une fine couche de tissu
¢lastique, appelée la limitante élastique interne, qui sépare l’intima de la tunique média.
L’endothélium fait office de barriére entre le sang et le reste des tissus adjacents et intervient
dans la modulation de 1’angiogeneése, de I’hémostase, de 1’inflammation, de la perméabilité et

du tonus vasculaire.810

Endothélium

Membrane basale

Limitante élastique

inteme
Intima CMLs
Média
Adventice i I
Limitante élastique
externe
Fibroblastes

Figure 3 : Structure du vaisseau sanguin
L'artére est constituée de trois tuniques, I'intima, la média et I'adventice (Servier medical art)

1.3.2. Latunique moyenne ou la média

Constituée essentiellement des cellules musculaires lisses (CMLs) et de ’élastine, la
média est la couche la plus épaisse de I’artére. Les CMLs, le collagene et les protéoglycanes
sont situés entre les feuillets d’élastine. La contractilité des CMLs permet & cette tunique de
réguler le flux sanguin via les variations de diamétre des vaisseaux. En effet, la contraction des
CMLs induit une vasoconstriction et le relachement de ces derniers induit une
vasodilatation.81%1! La média est séparée de I’intima et de ’adventice respectivement par la

limitante élastique interne et la limitante élastique externe.

1.3.3. La tunique externe ou I’adventice

L’adventice, la plus externe des couches, contient essentiellement de la matrice

extracellulaire riche en collagéne, produite par les fibroblastes. L’adventice regroupe également
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les nerfs périvasculaires, les tissus conjonctifs et les vasa vasorum (petits vaisseaux assurant la
vascularisation de la paroi artérielle). Le collagéne et 1’élastine, situés dans la média et
I’adventice, assurent 1’¢lasticité du vaisseau vis-a-vis du flux sanguin et de la tension
artérielle 81213

1.4. Maladies cardiovasculaires liées aux pathologies artérielles

Les maladies cardiovasculaires sont la premiere cause de mortalité dans le monde, avec
un taux de mortalit¢ moyen de 17.9 millions de personnes par an. Selon 1’Organisation
Mondiale de la Santé (OMS), 85% des décés cardiovasculaires sont issus d’une crise cardiaque

).1* L’insuffisance cardiaque, I’AVC, 1’ischémie,

ou d’un accident vasculaire cérébral (AVC
I’infarctus du myocarde, ou encore 1’artériopathie (ou artérite) des membres inférieurs sont
parmi des maladies cardiovasculaires les plus connues, liées aux pathologies artérielles ou

veineuses.

L’athérosclérose est reconnue comme la cause principale de la plupart des pathologies
mentionnées.’>! 11 s’agit d’un rétrécissement de la lumiére artérielle issu de la formation d’une
plaque d’athérome au niveau sous-endothélial de I’intima. Afin de mieux comprendre le
mécanisme de cette pathologie, il est d’abord nécessaire de connaitre le mécanisme
I’hémostase, la réponse immunitaire du corps a une blessure ou une Iésion, plus spécifiquement
au niveau d’un vaisseau sanguin, ainsi que le mécanisme de formation d’un thrombus

(thrombose).

1.4.1. L’hémostase

L’hémostase est le nom donné a un ensemble de phénomenes naturels permettant la
coagulation du sang en cas de Iésion, de choc ou d’intervention chirurgicale. Elle se produit
dans le cas d’endommagement de la paroi artérielle ou de I’endothélium, ou les plaquettes et le
fibrinogéne entrent en action pour réparer la zone de bréche.’

Le collagéne, initialement situé dans le sous-endothélium et le facteur tissulaire, situé au
niveau de la média et de I’adventice, permettent de maintenir le systeme circulatoire a haute
pression. Dans le cas d’une blessure, ces derniers entrent en contact avec le sang et interviennent
dans le processus de coagulation.®

La cascade de coagulation commence par 1’adhésion des plaquettes au collagéene du

vaisseau sanguin au niveau de la blessure. Cela forme un clou plaquettaire temporaire pour
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endiguer le saignement (hémostase primaire). Puis, le facteur tissulaire enclenche la formation
de la thrombine, enzyme transformant le fibrinogéne en filaments de fibrine insolubles, qui
viennent stabiliser le caillot plaquettaire (hémostase secondaire) (figure 4).°

Blood
Microparticles ¢ © 2o
Platelets
Co B
Endothelium > ?
T e TF, c::e;;:o*-# TFH HIF TF TES
o
Tissue Initiation » Propagation Stabilization
m"":{,‘ %&Lpgl:;elets R:: g‘rm‘::g ?,:rg':‘tg:;'s Platelet-platelet interaction
TE G cn P O Fibin deposiion

Figure 4 : Formation de thrombus par le collagéne et le facteur tissulaire au contact du sang
Le caillot de fibrine formé sur la zone de lésion permet d’arréter le saighement.®

Une fois ’hémostase terminée, le caillot de fibrine est éliminé avec 1’action de la plasmine
qui dissout et rend soluble la molécule de fibrine. Cette étape, appelée la fibrinolyse, contribue
également a la réparation compléte du vaisseau lésé et est essentielle pour maintenir 1’ intégrité
vasculaire.t’

1.4.2. Lathrombose

La thrombose est définie comme la formation d’un caillot sanguin dans les vaisseaux ou
les artéres. Les fondamentaux du mécanisme de formation du caillot se rapprochent beaucoup
de ceux de I’hémostase. Cependant, 1’intensité de la thrombose est bien plus importante ; elle
peut se produire méme en cas d’absence de 1ésion et peut étre liée a un état de santé sous-jacent.
La thrombose se produit lorsqu'un caillot se forme a I'intérieur d'un vaisseau au lieu de I'endroit
ou la paroi du vaisseau a été endommagée par une blessure, et peut survenir dans les artéres ou
les veines. La thrombose artérielle est la cause sous-jacente de la plupart des crises cardiaques
et des accidents vasculaires cérébraux. Le thrombus veineux ou la thrombose veineuse profonde
peut se rompre et se déplacer vers les poumons et produire une embolie pulmonaire.?%?!
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1.4.3. L’athérosclérose

L’athérosclérose résulte de la formation d’une plaque d’athérome au niveau des couches

constituant 1’artére. Le risque d’athérosclérose augmente avec I’augmentation du taux de

cholestérol a lipoprotéines de basse densité (LDL). Les facteurs génétiques, la sédentarité,

I’hyperglycémie, I’hypertension, 1’obésité, le tabagisme et le stress oxydatif sont connus

comme étant les facteurs de risque principaux de I’athérosclérose.
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Figure 5 : Mécanisme de formation d’une plaque d’athérome
a) Artere normale ; b) Début de la formation de plaque : adhésion des monocytes et leur
transformation en macrophages, puis en cellules spumeuses ; c) Migration des CMLs de la média vers
I'intima et leur prolifération, production des macromolécules de la matrice extracellulaire comme le
collagéne, I'élastine, etc. d) Rupture de la chape fibreuse de la plaque d’athérome et formation d’une
thrombose avec I'activation des plaquettes et la formation des filaments de fibrine 2*

La figure 5 illustre les étapes de la formation d’une plaque d’athérome. Sous ’effet du

stress oxydatif, les cellules endothéliales expriment des molécules d’adhésion et libérent des

cytokines et des chimiokines. Les chimiokines attirent les monocytes circulant dans le sang, qui

s’attachent a I’endothélium via les molécules d’adhésion. Transmigrés dans la zone sous-

endotheliale, les monocytes se transforment en macrophages. Lorsque le taux de cholestérol

LDL est ¢élevé, ce dernier s’infiltre également dans la zone sous-endothéliale ou il est oxydé ou

modifié. Les macrophages accumulent ensuite le cholestérol LDL oxydé, formant les cellules
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spumeuses, conduisant a I’athérogénese. L’endothélium sécréte alors des facteurs de croissance
sous ’effet des lipides oxydés. Les CMLs migrent de la média vers 1’intima, y proliférent et
produisent de la matrice extracellulaire. Le cholestérol LDL oxydé est alors davantage
transformé en cellules spumeuses, contribuant a la formation de la plaque d’athérome.?%24%

La diminution de la lumiére artérielle par le grossissement de la plaque d’athérome limite
la circulation correcte du sang (figure 6), provoquant des pathologies importantes comme

I’infarctus du myocarde, les AVCs, ou encore I’artérite.

Dans le cas d’une occlusion importante, les endoprothéses ou stents vasculaires sont
utilisés afin de remodeler I’artére et rétablir une circulation sanguine correcte. Le stent est posé

dans la lumiére de I’artére, permettant d’écraser la plaque formée et maintenir I’artére ouverte.

L’athérosclérose devient fatale accompagnée d’une thrombose provoquée par une rupture
26,27

de la plaque d’athérome.

30% 65% 90 %

Figure 6 : Formation d’une plaque d’athérome dans I’artére
a) Représentation schématique de I’évolution de la plaque d’athérome ; b) Une plaque d’athérome
formée dans une artere, la chape fibreuse susceptible a une rupture est montrée par les fleches
bleues. (Servier medical art)

2. Traitements de I’athérosclérose
2.1. Angioplastie par ballonnet

Réalisée pour la premiére fois en 1977,%8 I’angioplastie coronaire par ballonnet, appelée
également «Plain Old Balloon Angioplasty» (POBA), est une opération permettant d’élargir le
vaisseau retréci, afin d’améliorer la circulation sanguine. Le ballonnet placé au bout d’un
cathéter est introduit dans I’artére malade a partir de I’artére radiale (située au poignet) ou
I’artére fémorale (située au niveau de 1’aine). Le ballonnet est d’abord gonflé pour dilater le

vaisseau, puis dégonflé et retiré (figure 7).2°
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Figure 7 : lllustration de I’angioplastie par ballonnet
Le ballonnet est gonflé afin d’écraser la plaque d’athérome, puis dégonflé et retiré.?®

2.2. Stents endovasculaires
2.2.1. Stents métalliques nus

Malgré le succeés considérable de la POBA, des complications sont observées apres
intervention. Le recul brutal du vaisseau par exemple, est I’une des complications majeures de
la POBA, qui peut survenir lors de I’opération ou postérieurement. Toutes ces complications
peuvent conduire a une nouvelle angioplastie ; une chirurgie cardiaque en urgence, un infarctus
du myocarde, voire un déces.303!

Les solutions proposées afin d’éviter ces complications se posent sur la limitation de
I’agrégation des plaquettes et la formation de thrombus, comme I’utilisation des agents

anti-plaquettaires.!

L’utilisation d’un stent métallique a été mise en place pour éviter le probleme de recul
élastique de I’artére aprés une POBA.3? Le stent est un grillage métallique qui est posé dans la
lumiére de I’artére et reste en place a vie (figure 8). La pose d’un stent augmente la probabilité
que ’artére reste ouverte aprés une intervention coronarienne percutanée.®® L’élasticité de la
paroi artérielle produit un recul quand on tente une dilatation de 1’orifice de la branche latérale
par ballonnet. Le stent permet d’éviter cette réaction de retour élastique du vaisseau (elastic
recoil) aprés dilatation. 3334
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Figure 8 : Etapes de I’angioplastie par stent
L’utilisation du stent métallique permet d’éviter le phénoméne de retour élastique de I'artére.?

Le premier stent implanté chez I’nomme en 1986, appelé WALLSTENT® (Schneider AG)
était concu en acier inoxydable.*® Les difficultés techniques rencontrées lors de la pose du stent
ont limité son utilité clinique et il a été retiré du marché en 1991. En 1987, le premier stent
approuvé par la « Food and Drug Administration » (FDA) a été développé : Palmaz-Schatz®
(Johnson & Johnson), le premier stent expansible par ballonnet fabriqué en acier inoxydable. 3
37 Quelques exemples de stents métalliques avec différentes géométries sont présentés dans la

n

Type I (Sirius Type I (NIR-S) Type 111 (BX Type IV (NIR-V)
Carbostent)

B

Type V (Genesis) Type VI(Palmaz Type VII (Unit Type VIII (NIR)
Schatz) Cell)

figure 9.

Figure 9 : Quelques exemples de stents métalliques
Différents motifs sont utilisés dans la fabrication de I’'armature des stents 32
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Malgré les avantages de cette méthode comparée a la POBA, I’utilisation des stents nus
n’est pas sans inconvénient. Le risque de resténose (20 a 30% des cas) et de thrombose subaigué
de stent nécessitent la prescription d’importantes doses de médicaments anticoagulants

conduisant a d’importantes hémorragies chez les patients. %40

2.2.2. Resténose intra-stent

La pose de stent est réalisée avec succes pour la grande majorité des patients, néanmoins,
dans 20 a 30% des cas une restenose intra-stent (RIS) est observée (figure 10).

Armature du stent
métallique

Plaque d’athérome
(resténose intra-stent)

Figure 10 : Représentation schématique de la resténose intra-stent
Reformation de la plaque autour du stent métallique. La lumiere artérielle diminue a nouveau
par la reformation d’une plaque autour du stent.*! (Servier medical art)

Le stent métallique étant un corps étranger, le systéme immunitaire enclenche une réponse
inflammatoire contre la présence de ce dernier. De plus, la pose de stent cause un
endommagement de la paroi artérielle lors de I’opération.*?*® L’agrégation des plaquettes et des
fibrines sur la zone de blessure (mécanisme de I’hémostase/thrombose), la migration des CMLs
de la média vers I’intima et leur prolifération sont a I’origine de I’hyperplasie néo-intimale, la
phase précoce de 1’athérosclérose.***® L’endommagement de la paroi artérielle sur la zone de
blessure entraine I’arrivée des monocytes, des neutrophiles, et la transformation des monocytes
en macrophages ; ces derniers favorisant la migration et la prolifération des CMLs par la
libération des facteurs de croissance.*64’

Avec la reformation de la plaque d’athérome par RIS chez les patients, la lumiere
artérielle diminue a nouveau, et restreint la circulation sanguine. Dans certains cas, une seconde

angioplastie (par athérectomie) ou une pose d’un second stent peut devenir nécessaire.
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Pour pallier a ce probléme, 1’une des solutions proposées est 1’utilisation des polymeres
biodégradables afin de recouvrir la surface du stent métallique.*®*® Ce revétement sert de
barriere dans le but d’éviter le contact direct entre le stent nu et le milieu physiologique. Ce
revétement polymeére peut également servir de plateforme pour accueillir un agent actif
antiprolifératif et/ou anti-inflammatoire, qui agira contre 1’agrégations plaquettaire, et la
migration des CMLs dans le but de limiter la RIS. On parle alors des stents a élution
médicamenteuse.

2.2.3. Stents a élution médicamenteuse

Implanté pour la premiére fois en 1999, le stent a élution médicamenteuse ou « Drug
Eluting Stent » (DES) est un stent métallique recouvert d’agents actifs anti-inflammatoires et/ou
antiprolifératifs, utilisé dans le but d’éviter la RIS. Les DESs ont été développés pour pallier
aux complications survenues aprés la pose du stent nu.>® Afin de limiter la formation
d’hyperplasie néo-intimale (1’épaississement de I’intima apres une intervention coronarienne),

Iutilisation des médicaments actifs a été proposée.

La figure 11 illustre les différentes voies et les probables complications de chaque cas

dans le traitement de 1’athérosclérose.

Coronary artery stenosis

Endothelial Media VSMC
denudation injury and stretch

Early elastic recoil
Platelet/clotting Late Inflammatory VSMC growth

activation re-endothelization response and fibrosis

Neointimal hyperplasia

TEE Inadequate stentin
THROMBOSIS IN-STENT

RESTENOSIS

Patient risk factors
anatomic risk factors

Figure 11 : Pathophysiologie de la RIS aprés implantation de différents types de stents
(*PCl : Intervention coronarienne percutanée ; *BMS : stent métallique nu)*
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2.2.4. DESs de premiere génération

La premiére genération des DESs consistait a recouvrir le stent métallique avec un
médicament actif incorporé dans un polymere. Le Paclitaxel et le Sirolimus étaient utilises
comme agents actifs, présentant chacun un mécanisme d’action différent pour limiter la RIS
5152 et ainsi la migration et la prolifération des CMLs.

Le CYPHER® [Cordis, Milpitas, CA] et le TAXUS® [Boston Scientific, Marlborough,
Massachusetts] étaient les principaux DESs de premiere génération couverts de Sirolimus
(« Sirolimus Eluting Stent » (SES)) et de Paclitaxel (« Paclitaxel Eluting Stent » (PES))
respectivement.53%

e Paclitaxel ou Taxol

Le Paclitaxel est un agent anti-tumeur approuvé par la FDA, extrait de I’écorce d’if
pacifique Taxus brevifolia en 1971 (figure 12). 1l est utilisé pour le traitement du cancer de
l'ovaire, du poumon, de la prostate, du sein et des tumeurs solides.* Il est également utilisé
comme agent antiprolifératif dans le développement des DESs, car il empéche la prolifération
et la migration des CMLs et donc la formation de néo-intima conduisant & une RIS.%°7

Le cycle «taxane » du Paclitaxel (et autres membres de la famille des taxanes) est un
élément essentiel de I’action anti-tumeur de cette molécule.®® Le Docétaxel est un analogue du
Paclitaxel, extrait des feuilles d’if européen Taxus baccata.

Paclitaxel Docétaxel

Figure 12 : Structure chimique du Paclitaxel et du Docétaxel
La partie taxane interrompt la mitose et conduit a une apoptose cellulaire.>®

Le mécanisme d’action du Paclitaxel est décrit par la stabilisation des microtubules, des
composants cytosquelettiques, qui résultent de 1’auto-assemblage longitudinal téte-a-queue des
tubulines, des hétérodimeres constitués des sous-unités o et B (figure 13). Le role des

microtubules est essentiel pour la mitose cellulaire, pour maintenir 1’organisation spatiale des
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organelles, la forme de la cellule, sa maotilité et le trafic intracellulaire des vésicules au niveau
des cellules eucaryotes.®®® Les extrémités d’un microtubule montrent des dynamismes
différents : la polymérisation des tubulines continue sur I’extrémité positive (sous-unités B) et
la dépolymérisation continue sur 1’extrémité négative (sous-unités o). La partie « taxane » du
Paclitaxel se lie aux [-tubulines, stabilise le microtubule par blocage de 1’étape de
dépolymérisation et interrompt la mitose cellulaire. La division et la prolifération cellulaires

sont alors arrétées, conduisant a I’apoptose de la cellule.*®

a a-tubulin and Microtubule Microtubule b Paclitaxel
B-tubulin nucleus
heterodimers

%
® g
0o — o
P

CO

Figure 13 : Représentation schématique des microtubules et I'action du Paclitaxel
a) Composition et organisation des microtubules, b) Sites de liaison du Paclitaxel représenté en
jaune. Le Paclitaxel ou plus généralement les taxanes se lient aux tubulines B sur la surface luminale
du microtubule et empéchent sa dépolymérisation.®!

L’utilisation du Paclitaxel dans le développement des DESs est particulierement
intéressante, car sa structure hydrophobe permet une meilleure absorption de ce dernier dans la
paroi artérielle, permettant ainsi une action antiproliférative plus adéquate. Les résultats des
études montrent que les liaisons hydrophobes de cette molécule avec la paroi favorisent son
transfert du sang vers le tissu artériel.52%® L’action du Paclitaxel inhibe la prolifération des
CMLs et des fibroblastes, la migration des CMLs, des fibroblastes et des globules blancs,
limitant I’hyperplasie néo-intimale et donc la RIS.

¢ Sirolimus ou Rapamycine

Le Sirolimus (figure 14) est un métabolite secondaire découvert pour la premiére fois en
1975 comme produit de la bactérie Streptomyces hygroscopicus dans un échantillon de terre a
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I’lle de Paques (Rapa Nui).%*®® Initialement, le Sirolimus était utilisé en tant qu’agent
antifongique, mais plus tard, avec la découverte de ses propriétés antibiotiques,
antiprolifératives et immunosuppressives, son utilisation a ¢été appliquée dans d’autres
domaines, comme par exemple contre le rejet dans lors d’implantation d’organes. Il est
approuvé par la FDA pour utilisation dans le traitement des maladies cardiovasculaires.®*

‘ %o o
Site de liaison ,, H \ Sitede liaison
aFKBP12 / RN

Tacrolimus Zotarolimus Everolimus

Figure 14 : Sirolimus et quelques analogues
Les membres de cette famille comportent deux sites de liaison pour les protéines FKBP12 et
mTOR.%

Le Sirolimus inhibe ’activation des lymphocytes T et la prolifération en réponse a une
stimulation antigénique. La protéine de liaison du Sirolimus est appelée « mammalian target of
rapamycine » (mTOR), une protéine kinase de sérine-thréonine, qui contrdle la croissance
cellulaire, 1’autophagie (dégradation lysosomale du contenu cellulaire), la translation et la
transcription des protéines.®®%” Une dérégulation dans I’activation de cette derniére provoque
un cancer.% Il existe deux formes de complexes de mTOR : le mTOR complexe 1 (NTORC1)
(sensible au Sirolimus), et le mTOR complexe 2 (mMTORC2) (insensible au Sirolimus). Le
Sirolimus se lie a son récepteur intracellulaire « FK binding protein 12 » (FKBP12). Ensuite, le
complexe formé se lie a mTOR, ce qui entrave 1’association de ce dernier avec le mTORCI,

bloque sa signalisation et donc le cycle cellulaire (figure 15).5467.69

46



Partie | : Etude bibliographique

Production of

Infiammationor __, pro-inflammtory cytokines

Preduction of

i i 2 rterial inju
'"a":;‘i'zlaigfﬁ‘;' —>  pro-inflammtory cytokines el L and growth factors
) and growth factors o ©) 0 l Qo
e o . O @) l ~ © m Extraceliular Receptor — 0
xtracellular eceptor N Space <
space ¥ q ¥ ‘)\’JJJ JQJO"QQ
_ 00999 90909, 00 P00
Q9 *]
a) 020 Ny 9 b) 023 b0000\/0c066q 90,
o 0000\/0006 o °g 9 00® Oog Yo
)3" Cc"c‘ e (‘(‘nﬁ Uo 2 Oc'r Intracellular c{,ﬁ ou
ntraceliular - A %
o° uf 0 % Cell 0 signals Oy

signals m 5
< ) membrane 9 Cytopias
0

Cell ;
ool
| FKBP

o0
© Cytoptasm
membrane ©
FKBP
¥

) X
1 p27, T CyciinCDK *3

Cell cycle Cell cycle
¥ Y
Smooth muscle cell proliferation Smooth muscle cell proliferation

Figure 15 : Représentation schématique du mécanisme d’action du Sirolimus
a) Liaison au FKBP12 et formation du complexe Sirolimus-FKBP12, b) Liaison du complexe formé a
mTOR et blocage du cycle cellulaire

e Analogues du Sirolimus, les « rapologues »

La découverte du récepteur mTOR et le mécanisme d’action du Sirolimus ont conduit au
développement des analogues de ce dernier. Ces analogues, également appelés « rapalogues »
sont le Zotarolimus (codé ABT-578), le Tacrolimus (FK-506), I’Everolimus (RAD-001), le
Temsirolimus (CCI-779), le Biolimus (BA9), ou encore le Ridaforolimus (LO1XE19).7%"
Quelques analogues de Sirolimus sont présentés dans la figure 14.

Administré par voie orale, I’Everolimus inhibe la prolifération de différentes cellules
tumorales humaines ainsi que les cellules endothéliales humaines ou « human umbilical vein
endothelial cells » (HUVECS) in vitro. Il est utilisé dans le traitement de la sclérose
tubéreuse,’? du cancer du sein avancé positif aux récepteurs hormonaux post-ménopausiques,”
des tumeurs neuroendocrines progressives d’origine pancréatique,’* ou encore dans les
DESs.™>7®

Le Zotarolimus est un autre analogue semi synthétique du Sirolimus avec un groupement
tetrazole au lieu de ’hydroxyle, qui rend la molécule plus hydrophobe que le Sirolimus et
permet donc un temps de rétention tissulaire plus important et une meilleure perméabilité de la
membrane cellulaire.””:’8 Le Zotarolimus est exclusivement utilisé dans les DESs « Endeavor »
et « Resolute ».7%%

Le Biolimus, un autre analogue du Sirolimus est également utilisé dans le développement
des DESs « Biomatrix » et « Noburi ».7881

47



Partie | : Etude bibliographique

Si dans un premier temps des tests cliniques ont prouvé que le Paclitaxel et le Sirolimus
diminuent tous deux remarquablement la RIS en comparaison aux stents nus, des rapports ont
par la suite mis en évidence I’augmentation du risque de la thrombose sur stent. Ce phénomene
résulte de I’action de I’agent actif sur la prolifération des CMLs et aussi des cellules
endotheéliales. En effet, le retard engendré sur la prolifération des cellules endothéliales
empéche la revascularisation de la paroi artérielle sur la zone lésée, donnant lieu a une
agrégation plaquettaire. Par la suite, la migration et la prolifération des CMLs entrainent une
thrombose tardive sur stent 82 nécessitant un traitement antiplaquettaire. Le double traitement
antiplaquettaire ou « Dual Antiplatelet Therapy » (DAPT) est recommandé pour une durée d’au
moins 12 mois aprés I’implantation de DES, sauf pour les patients avec un risque élevé
d’hémorragie.® I requiert 1’utilisation de 1’aspirine et d’une thiénopyridine, correspondant &
des antagonistes d’adénosine diphosphate (ADP) au niveau du récepteur P2Y 12, une protéine
qui intervient dans 1’hémostase (plus particuliérement 1’hémostase primaire). Cette classe
d’antiagrégants regroupe trois molécules : le Clopidogrel, la Ticlopidine et le Prasugrel.8 &
Des études ont montré que la poursuite d’'une DAPT au-dela de 12 mois n’est pas bénéfique

pour les patients ® et augmente le risque d’infarctus du myocarde et de décés cardiaque.®’

2.2.5. DESs de seconde génération

Les DESs de seconde génération ont connu plusieurs améliorations par rapport a leurs
prédécesseurs. Les alliages cobalt-chrome (Co-Cr) et platine-chrome (Pt-Cr) ont été adoptés
comme nouveaux matériaux pour la construction du squelette du stent. L’épaisseur de

I’armature du stent peut ainsi étre diminuée, permettant une meilleure flexibilité. 393

La biocompatibilité des polyméres utilisés a également été améliorée.*® Dans le cas des
DESs de premiére génération, I’agent actif était incorporé dans un polymeére synthétique
durable et non-dégradable, comme le poly(éthyléne-co-acétate de vinyle) (PEVA), le
poly(styréne-b-isobutyléne-b-styréne) (SIBS), ou encore le poly(n-butyl méthacrylate)
(PBMA).8 Ces polyméres ont été remplacés par d’autres polyméres, biocompatibles, comme
le polymere de phosphorylcholine (PC), ou un copolymeére fluoré comme le poly(fluorure de
vinylidéne-co-hexafluoropropyléne) (PVDF-HFP).% Ainsi, la biocompatibilité du polymére est

maximisée et I’inflammation due aux polymeres précédemment utilisés est minimisée.

Quant aux médicaments actifs, les composés de la famille « —limus » (analogues du
Sirolimus) ont été¢ employés comme le Zotarolimus, I’Everolimus, le Biolimus, le Tacrolimus,
etc.?’ Le Zotarolimus et I’Everolimus ont été mis en avant en particulier grace a leurs propriétés

d’immunosuppresseur similaires a celles du Sirolimus et leurs lipophilie plus importante.*® On
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peut citer les stents ENDEAVOR Zotarolimus Eluting Stent (ZES) et Xience-V/Promus
Everolimus Eluting Stent (EES) comme exemples de DESs de seconde génération.””

2.2.6. DESs de troisieme génération

Bien que les DESs de seconde génération soient plus efficaces pour limiter la RIS, le
risque de thrombose tardive sur stent était toujours présent a cause de la nature thrombogene
des polymeéres durables dans 1’artére et demandait une DAPT sur du long terme. Des groupes
de recherche ont alors opté pour 1’utilisation de polymeres biocompatibles, mais également
biodégradables pour recouvrir la surface du meétal, offrant ainsi au stent a la fois les avantages
du stent nu et du DES. Le corps métallique écarte 1’artere et la plague en évitant le retour
élastique, et le polymeére se dégrade au fur et @ mesure du temps apres avoir servi de support
pour I’accueil de I’agent actif et sa libération. Cela réduirait la probabilité de thrombose tardive
issue de I’inflammation causée par la présence permanente du polymeére, ainsi que la durée de

la DAPT nécessaire aprés 1’intervention.®?

Le polymere biodégradable assure 1’¢lution compléte du principe actif et s’élimine
completement pendant et/ou aprés la libération de ce dernier. Les biopolymeres
les plus connus sont le poly(acide lactique) (PLA), le poly(acide glycolique) (PGA), le
poly(acide lactique-co-glycolique) (PLGA) et la poly(caprolactone) (PCL).*8% Le « BioMatrix
Flex » est le premier DES biodégradable recouvert de PLA, portant le Biolimus comme agent
actif. 949

2.2.7. DESs sans polymeére

Les DESs sans polymere sont développés dans le but d’éviter la thrombose tardive issue
de la présence durable du polymeére sur la zone traitée. Ce stent aurait donc les avantages du
stent nu (retour élastique et occlusion brutale de I’artére) avec un risque réduit de resténose et

de thrombose par rapport aux DESs avec polymére.%

Etant donné que le polymere sert de plateforme d’accueil pour 1’agent actif et joue un role
dans la libération de ce dernier, sa suppression nécessite une modification de la surface
métallique du stent.3® L’actif est alors déposé directement sur la surface microporeuse ou
nanoporeuse du stent lors de sa construction. La cinétique de libération dépend alors de la

solubilité de I’actif, du coefficient de diffusion du milieu de libération et de I’épaisseur de la
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couche d’actif.?” A titre d’exemple, le YUKON CHOICE® (Translumina) est un stent en acier

inoxydable avec une surface microporeuse chargée de Sirolimus.

L’encapsulation du principe actif dans une matrice de nanoparticules, la cristallisation de
I’actif sur le stent, ou encore la modification de la surface en utilisant des monocouches
auto-assemblées, « Self-Assembles Monolayers » (SAMs) sont d’autres techniques pour

recouvrir un stent sans polymeére.%

Les DESs sans polymere présentent de bons résultats au niveau des tests précliniques et
cliniques, néanmoins, ils ne montrent pas une meilleure performance que les DESs de seconde
géneration recouverts de polymeéres, en termes de réduction du risque de thrombose tardive. Ils
sont donc considérés efficaces, mais les résultats cliniques de ce stent ne sont pas suffisants

pour prouver avec évidence des qualités supérieures de celui-ci comparé aux DESs.%°

2.2.8. Stents bio-résorbables

Le stent bio-résorbable est congu d’un support transitoire en utilisant soit un polymere
biodégradable, soit un métal biodégradable plutdét qu’un métal permanent. Une couche
de polymére biodégradable est ajoutée sur ce support, accompagnée d’un agent
antiprolifératif.%”1% e stent bio-résorbable agit alors comme les DESs précédemment décrits :
I’échafaudage (scaffold) écarte 1’artére et la stabilise pendant que 1’agent antiprolifératif est
¢lué. Puis, apres la revascularisation compléte de la paroi artérielle, 1’échafaudage se dégrade
intégralement. Cela permettrait un remodelage plus naturel de I’artére en ne laissant aucun
résidu de polymeére ou de métal sur place °* et réduirait ainsi le risque de thrombose tardive sur
stent, et donc le besoin de suivre un DAPT apres intervention.

Le squelette du stent bio-résorbable est généralement construit de poly(acide L-lactique)
(PLLA) ou d’un alliage de magnésium. Le PLLA se dégrade par I’hydrolyse des liaisons ester
et les produits de dégradation sont métabolisés par le pyruvate en dioxyde de carbone et eau,
via le cycle de Krebs.*>% Quant au magnésium, il se dégrade par corrosion et se transforme en
hydroxyapatite, digéré par les macrophages.01192

Ce type de stent montre des inconvénients majeurs malgré son design novateur ; il est
plus susceptible de fracturer a sur-dilatation a cause de sa matiere organique. De plus,
I’effondrement de 1’échafaudage peut conduire & une thrombose coronarienne tardive.1%31% es
filaments plus épais du stent bio-résorbable donnent lieu a un cisaillement plus important, ce
qui peut provoquer une activation plaquettaire.®” En outre, la durée de disparition compléte du
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squelette organique (PLLA en particulier) peut se prolonger jusqu’a trois ans,®”1% une période
longue qui nécessite un traitement DAPT sur un long terme. Le développement de ce stent exige
alors une recherche plus élaborée afin d'améliorer les conditions de sécurite.

3.Développement d’un biomatériau, critéres de sélection

Les biomatériaux sont utilisés dans la conception des dispositifs médicaux dans le but de
couvrir les fonctions biologiques insuffisantes, souvent vitales chez I’homme. Leur capacité a
remplacer, réparer et améliorer la régénération tissulaire est recherchée dans le traitement des
maladies. Pour qu'un biomatériau puisse servir dans le développement d’un dispositif médical,
il doit remplir les conditions et les critéres necessaires pour accomplir cette tache. Un dispositif
cardiovasculaire par exemple, doit présenter une bonne hémocompatibilité, une cinétique de
libération du principe actif adaptée et favoriser 1’adhésion et la prolifération des cellules
endothéliales, afin de permettre la revascularisation de la paroi artérielle. Dans le
développement d’un revétement polymere pour stents, on se concentre sur la biocompatibilité
et la biodégradabilité du polymeére, la non-toxicité de ses produits de dégradation et le
comportement cellulaire. On étudie également les propriétés de surface du biopolymere et ses
propriétés mécaniques, facteurs trés importants dans I’évaluation de la compatibilité du
polymere pour cette application. La composition chimique de la surface, la mouillabilite, la
topographie, 1’élasticité, ou encore la température de transition vitreuse (Tg) sont des criteres

significatifs, déterminant les propriétés de surface et les propriétés mécaniques.

3.1. Biocompatibilité

La biocompatibilit¢ du matériau naturel ou synthétique utilisé pour construire un
dispositif médical permet sa mise en contact avec le systeme biologique dans le but de servir

de support ou remplacer un tissu.%

Selon D. F. Williams, la biocompatibilité est définie comme suit :2%7

« Capacité d'un biomatériau a remplir sa fonction souhaitée par rapport a une thérapie
médicale, sans provoquer d’effets locaux ou systémiques indésirables chez le destinataire ou le
bénéficiaire de cette thérapie, mais en genérant la réponse cellulaire ou tissulaire bénéfique la
plus appropriée a cette situation, et I'optimisation des performances cliniquement pertinentes de
cette thérapie. »
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Aujourd’hui, les biomatériaux ont de nombreuses et diverses applications dans le
domaine de la santé et de I’esthétique, comme par exemple les lentilles de contact, les valves
cardiaques synthétiques, les protheses de hanche, les fils de suture, les prothéses mammaires,
les stents endovasculaires, ou encore les protheses dentaires (figure 16).

Valve tissulaire Valve mécanique '9

b)

Couronne sur dent

Couronne sur implant

d) \QW g\ﬂ}

Figure 16 : Utilisation des biomatériaux pour des applications biomédicales
a) Valves cardiaques artificielles,'® b) Prothése de hanche,'® c) Peau artificielle,!*°
d) Prothése dentaire,!'! e) Fil de suture biodégradable

Le matériau de base de ces dispositifs peut étre métallique (comme I’acier inoxydable, le
titane et le platine),*® céramique (comme 1’alumine et la zircone),'** en verre (comme la
silice),!*>!1® d’origine animale (comme le collagéne),’'” ou encore polymére (naturel ou
synthétique comme le collageéne et le PLA respectivement).118119

3.2. Propriétés de surface du biomatériau

Etant donné que les réactions biomatériau/milieu physiologique ont lieu la plupart du
temps a l’interface et a la surface des biomatériaux, les propriétés de surface portent une
importance particuliére dans la conception de ces derniers. Chaque application biomédicale
peut acquérir une gamme de propriétés qui sont influencées par la nature de la surface. Les

propriétés de surface d’un biomatériau sont déterminées en fonction de plusieurs facteurs :
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e Fonctionnalité de la surface (composition chimique)

La composition chimique de la surface d’un biomatériau est I’un des ¢léments cruciaux
déterminant la biocompatibilité de ce dernier. Différents groupements fonctionnels peuvent
montrer différents effets concernant 1’adhésion et la prolifération des cellules sur une surface.
Selon la littérature, les groupements chimiques de type amine (-NHz), imine (=NH), hydroxyle
(-OH), ester (-COOR) et acide carboxylique (-COOH) ont une influence considérable sur le
comportement cellulaire. La présence des groupements -COOH en particulier, semble avoir le

plus d’effet sur ce phénomeéne.*?°

Bisson et al. montrent que 1’adhésion des CMLs de la vessie est ameéliorée sur une surface
de poly(téréphtalate d’éthyléne) (PET), modifiée par le greffage d’acide acrylique (contenant
des groupements -COOH).'?! Les résultats des recherches de Tidwell et al. montrent un effet
similaire sur 1’adhésion des cellules endothéliales en présence des groupements acide
carboxylique.'?2 Des résultats proches ont été observés par McClary et al. concernant 1’adhésion
et la propagation des fibroblastes en présence des protéines, 1’albumine sérique bovine et la
fibronectine.!?® Cela est expliqué par la favorisation de I’adhésion de la fibronectine sur la
surface grace a I’hydrophilie issue de la présence des groupements acide carboxylique.
L’adhésion, la croissance, la migration et la différentiation des cellules sont proportionnelles a

I’adsorption de la fibronectine.20:123-125

¢ Energie de surface et mouillabilité de surface

Lorsque la surface d’un biomatériau entre en contact avec des fluides biologiques, toute
activité cellulaire comme I’adsorption protéique et la fixation cellulaire, dépend de 1’énergie de
surface de cette derniére.'?®1?" La relation entre l'adhésion cellulaire et I'énergie libre de la
surface du biomatériau est telle que, en général, une surface de haute énergie de surface peut
ameéliorer l'adhésion et I'étalement des cellules, tandis qu'une surface de faible énergie
de surface peut affaiblir les comportements cellulaires. Ce phénoméne est observé
indépendamment de la présence des protéines.!?

Au contact du milieu physiologique, la surface du biomatériau est recouverte des
protéines sériques et plasmatiques. Cette adhésion protéique se produit en quelques minutes,
voire secondes, et joue un role sur le comportement cellulaire.1?812° | 'énergie de surface stimule
la mouillabilité de la surface (hydrophilie ou hydrophobie) et est un facteur clé qui conditionne
I’adsorption des protéines a la surface et donc le comportement cellulaire.™®® La mouillabilité

d’une surface est déterminée par la mesure de 1’angle de contact. Normalement, les surfaces de
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mouillabilité modérée favorisent davantage I’adhésion et la croissance cellulaire. Les surfaces
dites superhydrophiles (angle de contact inférieur a 5°) et les surfaces dites superhydrophobes

(angle de contact supérieur a 150°) ne sont pas convenables pour I’attachement des cellules.'?®

e Topographie/Rugosité

La rugosité de la surface joue un réle important dans I’adhésion des cellules, ainsi que
dans leur étalement et propagation. En effet, la rugosité de surface module la réponse biologique
des tissus en contact avec I’implant car elle présente une influence directe sur la morphologie
et la réponse cellulaires.***134 Des publications démontrent que selon leur expression génique,
les cellules cultivées sur des surfaces micro-rugueuses sont davantage stimulées vers la
différenciation par rapport a celles qui poussent sur une surface lisse.®

Une surface est considérée comme lisse pour une valeur de rugosité de surface (Ra)
inférieure a 1um, et rugueuse pour une Ra supérieure a 1um.**® Le comportement cellulaire
varie sur des surfaces de différente rugosité selon le type de la cellule. Les recherches de Chung
et al. montrent que 1’augmentation de la rugosité de la surface sur un échantillon de
polyuréthane a I’échelle nanométrique favorise 1’adhésion et la croissance des HUVECs sur ces

surfaces.'®’

3.3. Propriétés mecaniques

Outre les propriétés physicochimiques d’un biomatériau, les propriétés mécaniques sont
également d’une grande importance. C’est la réponse d’un matériau a différents niveaux de
force qui est déterminée par trois types de déformation : élastique, plastique et viscoélastique.

Les cellules peuvent réagir différemment selon les propriétés mécaniques d’un biomatériau.

e Elasticité/Rigidité

L’¢lasticité de surface fait partie des caractéristiques clés d’un biomatériau. Elle
représente la résistance d’un matériau a une déformation et est également mentionnée avec des
termes comme rigidité, dureté, ou encore flexibilité. Mesurée par le module de Young,
I’élasticité affecte la prolifération et la différentiation cellulaires par le biais de différents
mécanismes.*® Elle influence également la contractilité, la motilité et la propagation des
cellules sur la surface de ce substrat.**°
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Le module de Young est une grandeur donnée par le rapport contrainte (c)/déformation
(¢), et détermine I’¢lasticité/dureté d’un matériau. Il est exprimé par une unité de pression,
souvent en mégapascal (MPa ou N/mm?) ou en gigapascal (GPa ou kN/mm?) et est la pente de
la courbe contrainte-déformation (figure 17). Le module de Young est déterminé par un essai
de traction ou de compression. Plus le module de Young d’un matériau est élevé, plus il est

rigide.

Une autre grandeur importante déterminant les propriétés mécaniques d’un matériau est
la résistance a la traction. Il s’agit de la contrainte maximale qu’un matériau peut subir tout en
étant étiré, avant d’arriver a la rupture (figure 17). Tout comme le module de Young, elle est

exprimée en Pa ou en MPa et détermine la fragilité ou la ductilité d’un matériau.

Discher et al. ont démontré que la rigidité d’un substrat oriente la différentiation de la
lignée des cellules souches. En effet, ils montrent que des adhérences focales se développent et
I’organisation du cytosquelette augmente avec la rigidité de la matrice. Les matrices plus rigides

produisent également des cellules plus rigides et plus tendues. 144

/

Résistance a la traction
AN

Rupture
Limite élastique

Contraintec

Contrainte

Déformation

Contrainte

Déformation = Pente

Module de Young =

Déformation &

Figure 17 : Courbe de contrainte-déformation d’un matériau
Le module de Young, ainsi que la résistance a la traction du matériau peuvent étre déterminés
grace a cette courbe.*?

3.4. Adhésion cellulaire

L’adhésion cellulaire est définie comme la capacité d’une cellule a s’attacher a une autre
cellule, a la matrice extracellulaire ou a un substrat. Cette étape est d’une importance
primordiale pour la survie, la communication, et la régulation cellulaire. L’adhésion s’effectue

par I’intermédiaire des intégrines qui sont des protéines transmembranaires des cellules. Apres
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avoir formé des points d'attache a une surface, la cellule se renforce en accumulant des
intégrines a proximité de chacun de ces points d’attache. Celles-ci forment une adhérence
focale, agissant comme un lien entre le cytosquelette actinique de la cellule et la surface (figure
18). Une fois les points de contact adhésifs formés, la cellule s’étale sur la surface (Spreading)

et débute alors un cycle cellulaire normal.*?®

_ -+~ Active integrins Force

a a

Inactive fiegrins

cell

uiewoq Jejnjes-enxy

I Focal adhesion

F-actin

——
UBwWoQ Uosaypy 8304
uIRWOQ UOIRfRNSOKD

Figure 18 : Représentation schématique de I’adhérence focale d’une cellule
Cette adhérence se produit grace a la formation des liens matrice extracellulaire-intégrine-
cytosquelette, 143144

Le processus d'adhésion cellulaire in vitro se caractérise par trois étapes (tableau 1) :
I’attachement de la cellule a son substrat, 'aplatissement et 1'étalement du corps cellulaire et
I'organisation du squelette d'actine avec la formation de 1’adhérence focale entre la cellule et

son substrat.

Tableau 1 : Evaluation des étapes d’adhésion cellulaire in vitro ***

Phases d’adhésion

. Phase | Phase 11 Phase 111
cellulaire
o ) Cellule ; ® i Cellule o Cellule R
Adhésion cellulaire PARN m;i ;j E 000
MEC*999990000¢ Msdﬂ‘““)?" MEC
. -
Transformation de la e ey
. I=———=————"1 = P
forme cellulaire L Etalement complet et
Attachement initial Aplatissement organisation structurelle
Intervention d’adhésion  Interaction Liaison des intégrines Adhésion focale
cellulaire électrostatique
Etapes de I’adhésion Sédimentation Attachement cellulaire  Etalement et adhésion stable

* MEC : matrice extracellulaire
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Apres l'attachement initial, les cellules continuent a s'aplatir et a s'étendre sur le substrat
(phase 1) ; ensuite, la cellule s'étend au-dela de la zone projetée de la cellule sphérique non
étalée (phase Il). Le processus d'étalement et la combinaison de I'adhérence continuent avec la
réorganisation et la distribution du squelette d’actine autour du bord du corps cellulaire. Les
cellules atteignent leur zone de propagation maximale par expansion et la force d'adhésion
devient plus importante (phase 111).2431% La capacité d’une surface a induire une bonne
adhésion cellulaire fait donc partie des critéres de sélection d’un biomatériau adéquat pour
I’application biomédicale. Les propriétés de surface mentionnées ci-dessus ont une grande

influence sur ce critere.

3.5. Adhésion des protéines

L’adhésion des cellules est influencée par plusieurs facteurs dépendants des propriétés de
surface du biomatériau. Ces propriétés affectent également 1’adhésion des protéines,
phénomene trés important dans la régulation du comportement cellulaire. En effet, dés sa mise
en contact avec le milieu physiologique, la surface du biomatériau est recouverte des protéines
sériques et plasmatiques.t?812° [ ’adhésion cellulaire sur la surface du biomatériau se produit
donc par I’intermédiaire de la couche de protéines d’adhésion. Les intégrines de la surface
cellulaire interagissent avec les proteéines adsorbées. Les formes, concentrations et
conformations de ces protéines d’adhésion jouent un role déterminant dans la réponse cellulaire
vis-a-vis du biomatériau. En effet, une réorientation, un changement conformationnel ou un
changement de distribution des charges protéiques peut avoir lieu suivant 1’adsorption des

protéines a la surface, affectant le mécanisme de I’attachement cellulaire. 44

Les expériences individuelles réalisées avec les protéines dans un tampon peuvent étre
utilisées pour I’étude des aspects fondamentaux de 1'adsorption des protéines tels que les taux
d'adsorption ou les changements de conformation et pour étudier les réponses biologiques telles
que I'adhésion cellulaire a chaque protéine.

4.Polyméres biodégradables

Les polymeéres biodégradables (PBDs) ont gagné leur place dans le domaine biomédical
depuis plusieurs années pour des applications diverses et variées grace a leurs caractéristiques
et propriétés intéressantes. Ils sont utilisés en ingénierie tissulaire, en médecine régénérative ou
encore en orthopédie.*® Outre leur capacité de biocompatibilité, ils se dégradent au cours du
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temps en laissant des produits de dégradation non toxiques, ce qui présente un intérét majeur
concernant la fiabilité et la durabilité du traitement médical. La figure 19 montre la

classification des PBDs d’origine naturelle et synthétique.

Dans le cas des stents endovasculaires par exemple, le stent métallique recouvert d’un
PBD est le type de stent le plus utilisé. Le choix d’un bon PBD est alors crucial en termes de
réaction du milieu physiologique, de durée de dégradation et de non-toxicité des produits de
dégradation. Le role du polymere dans les DESs est également important du point de vue de la
libération du principe actif, concu pour le traitement de la RIS. 1l sert dans un premier temps de
matrice d’accueil pour I’actif et dans un deuxieme temps il régule la cinétique de libération de

ce dernier.1*°

Polymeres biodégradables ‘
Naturels ’ | Synthétiques ’
Protéiques ’ Polysaccharides ’
Collagéne Chitosane PLA
Gélatine Amidon PGA
Fibrine Alginate PLGA

PU
PCL

Figure 19 : Classification des PBDs d’origine naturelle et synthétique *°

4.1. Polyuréthane

Les polyuréthanes (PUs) sont utilisés dans le domaine medical pour la construction des
dispositifs comme les pacemakers, les cathéters et les ceeurs artificiels.®! 1ls sont également

utilisés en ingénierie tissulaire'®? et en d’autres domaines de la médecine!®®

grace a leurs bonnes
propriétés mécaniques, biocompatibilité et stabilité. Les PUs utilisés dans le domaine médical
sont des copolymeres composés de deux segments, un segment cristallin appelé le « segment
rigide » (issu des groupements aromatiques ou aliphatiques) et un segment caoutchouteux

appelé le « segment mou » (constitué des groupements polyols aliphatiques (figure 20).1%1:154
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Figure 20 : Structure du PU
Segment rigide : méthyléne diphényle isocyanate et segment mou : éthyléne glycol.>*1°

La biodégradation des PUs a lieu selon deux mécanismes : 1) oxydation biologique,
2) hydrolyse biologique. L’oxydation ou I’hydrolyse peut prédominer dans la dégradation de
ce polymére selon la structure du PU (composition des segments rigide et mou).*>+1%

4.2. Poly(e-caprolactone)

La poly(e-caprolactone) (PCL) est synthétisée par une voie de polymérisation par
ouverture de cycle de la e-caprolactone. Elle se dégrade en deux étapes ; d’abord, par un clivage
hydrolytique non-enzymatique des groupements ester, puis par une dégradation intracellulaire
quand il est trés cristallin et de faible masse moléculaire. La dégradation hydrolytique génere
de I’acide 6-hydroxylcaproique qui se transforme en acétyl-coenzyme A (Acétyl-CoA) et entre
dans le cycle de Krebs pour étre ensuite éliminé (schémas 1 et 2).156:157

ﬁ ﬂ +H,0 ﬁ A
*_ HO- -C
S\ 0 ()~ C~ 0-(CH)s-CV\/ 5 (CHy)s ﬁ =
1l
Polycaprolactone (PCL) V\/ 0~ (C)s-C- oy HO— (CHy);—C- OH
Hydrolysis 6-hydroxylcaproic
intermediates acid

"z 7 : /
e Citric , '}j‘\._/\'_ \ <Ii, ¥ e
Elimination {Ad\ ~ _/_}_/_. . i —\g

from body <~ \ny 7 LA
Acetyl-CoA

Schéma 1 : Poly(e-caprolactone) et sa métabolisation
Biodégradation hydrolytique de la PCL et son élimination par le cycle d’acide citrique (cycle de
Krebs).1>®
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La PCL est un polymere hydrophobe qui présente une faible affinité cellulaire, une durée de
dégradation longue allant jusqu’a quatre ans et ne possede pas les propriétés mécaniques
correspondant aux critéres d’un biomatériau recherché. Des copolymeéres ou des composites de PCL

sont alors développés pour améliorer la biodégradation et 1’¢lasticité de ce dernier,1°8161

(Glycolysis) (B-oxidation of fatty acids)
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Schéma 2 : Cycle d’acide citrique ou cycle de Krebs 2

4.3. Poly(acide lactique)

Le poly(acide lactique) est un polyester aliphatique synthétique, occupant une place
importante dans le domaine biomedical. Il est utilisé actuellement en tant que matrice pour
I’administration de médicaments, comme dispositif de fixation orthopédique, ou encore comme
fil de suture biorésorbable.'®® Les voies de synthése du PLA a partir de ’acide lactique sont
illustrées dans le schéma 3.
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Schéma 3 : Synthése du PLA de haute masse molaire via différentes voies
1) Condensation de I'acide lactique ; 2) Condensation déshydratée azéotropique ;
3) Polymérisation par formation du lactide.'®*

L’acide lactique est une molécule chirale et existe sous deux formes optiquement actives :
I’acide L-lactique et 1’acide D-lactique. Le PLA a donc trois stéréo-isomeres: le
poly(acide L-lactique) (PLLA), poly(acide D-lactique) (PDLA) et le poly(acide L,D-lactique)
(PDLLA) 183, Le PLLA et le PDLA étant isotactiques, optiquement actifs et cristallins, et le
PDLLA, atactique, optiquement inactif et amorphe.'®

La biodégradation d’un PBD se réalise en général avec I’action des enzymes. Quant au
PLA, il peut se dégrader par hydrolyse non-enzymatique des liaisons ester pour réduire la

longueur des chaines jusqu’a I’acide lactique. Ce dernier est alors métabolisé par le pyruvate
via le cycle de Krebs.16¢

4.4. Poly(acide glycolique)

Le poly(acide glycolique) (PGA) est le plus simple polyester aliphatique et le premier
PBD synthétisé par polycondensation de 1’acide glycolique ou par polymérisation par ouverture
de cycle du glycolide (schéma 4).1%" Structurellement, le PGA est trés similaire au PLA, avec

I’absence du groupement méthyle latéral, ce qui le rend plus hydrophile et accélere sa cinétique
de dégradation.'6®
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Le principal usage du PGA en médecine est dans la fabrication des fils de suture, grace a
sa dégradation rapide.'®® En effet, le PGA se dégrade a environ 60% pendant les deux premiéres
semaines, a 100% apres quatre semaines et son absorption compléte s’effectue en quatre a six

m0i5.167’170

0O

HO\)L
OH Catalyseur
Acide 9|YC0|iqU9\ M l/

0

o

Poly(acide glycolique)
o Amorceur + catalyseur PGA
0

Glycolide

Schéma 4 : Synthése du PGA

Polycondensation de I"acide glycolique et polymérisation par ouverture de cycle du glycolide.6®

Le PGA se degrade en deux phases : Phase | : I’cau attaque les groupements ester ; Phase

| : les enzymes attaquent les chaines courtes générées durant la phase 1.1"! La dégradation

rapide de ce polymere due a sa structure fortement hydrophile limite les applications liées au

PGA.1%%172] *acide glycolique est alors co-polymérisé avec d’autres monoméres comme 1’acide

lactique ou 1’e-caprolactone, afin d’ajuster 1’hydrophilie de chacun des polyméres
respectifs. 48173

4.5. Poly(acide lactique-co-glycolique)

Le poly(acide lactique-co-glycolique) (PLGA) (figure 21) est un copolyester
biodégradable, synthétisé a partir des unités monomeres du PLA et du PGA. Il est utilisé en
ingénierie tissulaire, en tant que revétement d’implants porteurs de médicaments et dans le
développement des DESs.Y"* Il a été démontré que les films de PLGA fournissent de bons
supports pour la culture de cellules épithéliales du pigment rétinien'”® et accélérent la

cicatrisation osseuse. %87

Le PLGA est préféré au PLA et PGA car le polymere issu de leur combinaison a une
cinétique de dégradation ajustable et des propriétés mécaniques et thermiques intermédiaires
comparées a chacun des homopolyméres.*® La cristallinité, le module élastique, la résistance a

62



Partie | : Etude bibliographique

la traction et la durée de dégradation du PLGA dépendent du ratio lactique/glycolique adopté
lors de la synthése.!*

La dégradation du PLGA commence par 1’hydrolyse des liaisons ester réduisant les

chaines en acide lactique et en acide glycolique, qui sont par la suite éliminés comme deécrit

0
0 H
HO o
no m

Figure 21 : Structure chimique du PLGA
Le PLGA est constitué des unités de répétition acide lactique (n) et acide glycolique (m).1#

précédemment.

4.6. Poly(acide malique)

Le poly(acide malique) (PMLA) est un autre bio-polyester étudié pour ses propriétés
prometteuses dans le domaine biomédical. En effet, le PMLA est non-toxique et non
immunogeéne et présente a la fois une excellente biocompatibilité et biodégradabilité, une tres
bonne absorption cellulaire et une bonne stabilité dans le sang. De plus, ce dernier posséde des
groupements latéraux modifiables, ce qui présente un grand intérét dans le développement des
vecteurs de médicaments.}’””1® La fonctionnalisation chimique des groupements acide
carboxylique permet de charger le polymere de molécules actives, de protéines spécifiques,
d’anticorps et d’autres groupements chimiques fonctionnels.'’” Le PMLA existe sous trois
formes : le poly(acide a-malique), le poly(acide B-malique) et le poly(acide y-malique)
(figure 22).18

La synthese naturelle du PMLA est réalisée par différents microorganismes comme le
Penicilium cyclopium,’! le Physarum polycephalum 2 et I’Aureobasidium pullulans
(A. pullulans).!8 Les recherches montrent les A. pullulans comme ayant la plus grande activité
de biosynthese du PMLA. Cependant, le précurseur nécessaire a la production du PMLA est le
L-malate, quel que soit le microorganisme de biosynthése. La production du PMLA est alors
toujours associée a la biosynthése du L-malate par les microorganismes.'®* Le L-malate est par
ailleurs le produit de dégradation du PMLA, facilement métabolisé via le cycle de Krebs.!8
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Poly(acide a,p-malique) ou poly(acide y-malique)

Figure 22 : Structure de I'acide malique et de différentes formes de PMLA &

La synthése chimique de ce polymére est également possible par polycondensation de
’acide  L-malique,*®®8” ou par polymérisation par ouverture de cycle du
benzyl-B-malolactonate (MLABN) (schéma 5).188

(o]
R /[k o)
Ph o 0 Amorceur Hydrogénatlon
—— n

(o] COO-CH,-Ph COOH
(o]
Benzyl-B-malolactonate Poly(benzyl-B-malolactonate) Poly(acide B-malique)
(MLABR) (PMLABN) (PMLA)

Schéma 5 : Synthése du PMLA
Polymérisation par ouverture de cycle du monomere benzyl B-malolactonate et déprotection des
groupements benzyles 18

La synthése par polycondensation est considérée plus facile et rapide, tout en étant
écologique grace a I’absence de solvants organiques. Néanmoins, le PMLA obtenue par cette
voie présente trés souvent une faible masse molaire et un rendement insuffisant pour une
production a I’échelle industrielle. Les recherches de Kajiyama et al. ont permis d’améliorer la
distribution de masse molaire et le rendement par polycondensation du PMLA en réalisant la
réaction a différentes températures et en utilisant differents catalyseurs. Toutefois, malgre les
rendements obtenus supérieurs a 90%, la masse molaire maximale obtenue dans ce travail est
de I’ordre de 5000 g/mol, ce qui reste faible par rapport a la masse molaire recherchée pour des
applications biomédicales. 187
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Quant a la voie par ouverture anionique de cycle, la reéaction est réalisee par une attaque
nucléophile du carboxylate sur le carbone en B du carbonyle. Mais la présence de deux protons
en a de ce méme carbonyle peut engendrer une réaction secondaire, un transfert d’hydrogéne a
I’étape d’amorgage, donnant lieu a plusieurs sous-produits, diminuant le rendement et
augmentant la dispersité du polymeére (schéma 6).18%19
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Schéma 6 : Polymérisation anionique par ouverture de cycle de la B-lactone
(malolactonate MLAR’)
(1) étapes d’initiation et de propagation, (Il) étape de terminaison par transfert d’hydrogéne

189

Contrairement a la plupart des polymeéres mentionnés, le PMLA est tres hydrosoluble
grace a sa structure hydrophile due a la présence des groupements acide carboxylique. Les
recherches de Nagata et al. montrent que la dégradation du polymere peut étre accélérée avec
la température, de telle sorte qu’a 100°C, 98% du PMLA avec une masse moléculaire de 10000
se transforme en acide L-malique en seulement 300 min.%!

Différents travaux de recherche ont été effectués afin de diminuer le niveau d’hydrophilie
et obtenir un polymére amphiphile tout en conservant les propriétés interessantes de
biocompatibilité et de biodégradabilité. Par exemple, la formation des copolymeéres bi-blocs ou
tri-blocs de PMLA avec le poly(hydroxybutyrate) (PHB) ou le poly(triméthyl carbonate)
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(PTMC) est I’'une des approches adoptées.t% 1% Des copolyméres comme le
poly(acide malique-co-L-lactide) (PML),'% ainsi que le poly(éthyléne glycol-b-benzyl malate)
PEGa2-b-PMLABN, ou encore le biotine-PEGa42-b-PMLABN % ont également été synthétisés
et étudiés par des groupes de recherche.

Le niveau d’hydrophilie peut également étre ajusté avec ’accrochage de différentes
molécules hydrophobes sur les groupements acide carboxylique modifiables. Des copolymeres
de PMLA ont été étudiés en greffant des acides aminés comme la leucine, la valine, I’isoleucine

197

et le tryptophane,™’ ou d’autres groupements comme 1’ester éthylique de leucine et 1’ester

méthylique de phénylalanine.!®1% [ ’accrochage des groupements alkyles comme 1’ester

isopropylique et 1’ester neohexylique a également été étudié.?*

4.7. Polyhydroxyalcanoates

Les polyhydroxyalcanoates (PHAS) sont une famille de biopolyesters degradables de
diverses structures chimiques (figure 23), produits par des plantes ou des microorganismes.

Poly(hydroxyalcanoates) (PHA)

| o o
Ay SO

n

Poly(3-hydroxypropionate)  Poly(3-hydroxybutyrate) Poly(3-hydroxyvalérate) Poly(3-hydroxyhexanoate)
(PHP) (P3HB) (P3HV) (P3HH)

A de g e

Poly(3-hydroxyoctanoate) Poly(4-hydroxybutyrate) Poly(4-hydroxyvalérate)
(P3HO) (P4HB) (P4HV)

Figure 23 : Structure générale des PHAs et de quelques dérivés 201,202

Les rendements de biosynthese par les plantes sont faibles (< 10% w/w) car un niveau
plus élevé de PHA présent dans la plante aurait un effet néfaste pour le développement de cette
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derniére.?®® En revanche, les microorganismes procaryotes peuvent accumuler les PHAS
jusqu’a 90% (w/w).2% Les microorganismes sont dotés de la capacité de résister au stress
environnemental. Par exemple, sous contrainte causee par un taux élevé de carbone et une
réduction (ou épuisement) d’azote, de potassium, d’oxygene, de magnésium ou de phosphore,
les bactéries manipulent leurs activités métaboliques de telle manié¢re que 1’acétyl-CoA est
détourné vers la synthése des PHAs, plutdt que de suivre le cycle de Krebs (schéma 7).2% En
effet, les PHAS s’accumulent sous forme de granules dans le cytoplasme bactérien en réponse
a une limitation de nutriments inorganiques.?®® A ce jour, plus de 90 types de bactéries ont été
identifiées en tant que productrices de PHAs sous conditions aérobiques ou anaérobiques.?®’
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Schéma 7 : Biosynthése microbienne du PHA d’une longueur de chaine moyenne 2%

Les propriétés intéressantes de ces polymeres attirent I’attention dans plusieurs domaines
pour diverses applications. Ce sont des polymeres thermoplastiques et/ou élastomeres,
hydrophobes, non-toxiques, piézoélectriques et optiqguement actifs. Ils présentent également un
degré de polymérisation élevé allant jusqu’a plusieurs millions de Dalton.?** Dans le domaine
médical, les PHAs sont utilisés en ingénierie tissulaire, en tant qu’agents de contrdle, comme
vecteurs de meédicament, comme implants biodégradables ou encore en tant qu’agents

anticancéreux.2%®

Les PHAS se dégradent par compost, par exposition a la terre ou aux sédiments marins.
Sous conditions aerobiques, ils se dégradent en dioxyde de carbone, tandis que sous conditions
anaérobiques, ils se dégradent en dioxyde de carbone et méthane. Les études ont montré que
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85% des PHAs se dégradent en sept semaines.?®® La biodégradation des PHAs dépend de
plusieurs facteurs comme 1’activité microbienne, I’humidité, la température, le pH du milieu,

la masse molaire ou encore la cristallinité.?1°

Le tableau 2 rassemble les propriétés thermiques et mécaniques des polymeéres
biodégradables présentés ci-dessus.

Tableau 2 : Propriétés thermiques et mécaniques de quelques PBDs

Ts Ty Résistanceala  Module élastigue  Elongation a la
(°C) (°C) traction (MPa) (GPa) rupture (%)
PU 57 - 65 -74 - -64 1.8 0.6 62.5
PCL 58 - 63 -65 - -60 20.7-34.4 0.21-0.34 300 - 500
L-PLA 170 - 200 55 - 65 55.2 -82.7 2.4-4.2 5-10
DL-PLA Am.* 50 - 60 27.6-41.1 14-28 3-10
PGA 220 - 233 35-45 > 68.9 >6.9 15-20
PLGA (50:50) Am. 45 - 55 41.4-55.2 14-28 3-10
PHB 168 - 182 5-15 40 - 45 35-4 5-8

Am* : Amorphe, pas de température de fusion.

5. Systémes de libération de principes actifs

Les systemes de libération ont pour but de faire parvenir un médicament le plus
efficacement possible a ’endroit ou il est nécessaire. Il existe trois formes de libération :
libération brutale, pulsatile et contr6lée (figure 24).

5.1. Libération brutale

C’est la libération tres rapide et explosive du médicament peu de temps apres son arrivée
dans le corps. Dans certains cas, ce type de libération est favorable, comme par exemple pour
les traitements dermiques, ou la libération d’une forte dose de médicament est préférable.?!!
Toutefois, trés souvent, ce mode de libération est considéré désavantageux, pouvant générer de
la toxicité liée a la dose de I’actif libéré. Dans la majorité des cas, la libération brutale est

indésirable, car elle s’avére imprévisible et incontrdlable.?*2
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5.2. Libération pulsatile

C’est une libération transitoire et rapide d’une quantité de médicament aprés un certain
temps de latence (hors libération) prédétermineé. Les techniques de cette libération peuvent étre
déterminées selon la physiologie de la maladie du patient et les propriétés du médicament
utilisé. Elle est en général utilisée lorsqu’on n’exige pas une libération constante.?!3?14 La
plupart des systémes pulsatiles se comportent comme un réservoir de médicament, entouré
d’une barriére qui peut disparaitre par érosion, par dissolution ou par rupture, libérant le
médicament enfermé.?*>?1® |es gélules de médicaments ou de vitamines sont un bon exemple

pour ce type de libération. La libération est alors contr6lée, mais pas constante.
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Figure 24 : Différents types de libération de principes actifs
Illustration de I'effet de la libération brutale, controlée et pulsatile par rapport a la concentration
efficace et la concentration toxique 27

5.3. Libération controlée

La libération contrblée permet de maintenir une dose adéquate et constante de
médicament dans la zone ciblée pour une durée prolongée. Elle permet également de réduire la
dose de médicament nécessaire pour obtenir des résultats similaires chez le patient.?'821° C’est
donc le cas idéal de libération sur une longue période, notamment durant la période de guérison

suivant la pose de stent.

Il est possible de développer un systéeme de libération contr6lée en incorporant le

médicament dans une matrice d’accueil (polymére, nanoparticules, hydrogel...). Le revétement
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bioactif des stents (polymere/principe actif) est donc congu afin de permettre une libération
controlée de 1’actif dans le but d’améliorer les conditions de revascularisation de la paroi

artérielle.

6. Etat de I’art
6.1. Le poly(acide [R,S]-3,3-diméthylmalique) (PDMMLA)

L’objectif de notre projet est de développer un polymere biodégradable comme
revétement de stents métalliques. Comme mentionné précédemment, plusieurs polymeres
biodégradables sont déja utilisés pour cette application. Ce sont tres souvent des polyesters qui
se dégradent au cours du temps au contact avec le milieu physiologique.

Nous présentons un nouveau polyester biodégradable qui montre des propriétés
tres  intéressantes en  tant que  potentiel  revétement de  stents. Le
poly(acide [R,S]-3,3-diméthylmalique) (PDMMLA) (figure 25) est un polyester
biocompatible et biodégradable aux propriétés prometteuses.

D%\
n
0
0 OH

Figure 25: Représentation de la structure du poly(acide [R,S]-3,3-diméthyl malique) PDMMLA

La synthése des dérivés de PDMMLA est réalisée en incorporant différentes unités
monomeres lors de I’étape de la polymérisation. Ces monomeres sont é¢galement développés en
laboratoire suivant une voie de synthése multi-étapes, a partir d’un produit de départ
commercial. L utilisation des B-lactones monomeres obtenues permet de réaliser la synthese a
fagon des copolymeéres amphiphiles de PDMMLA avec différents niveaux d’hydrophilie. Le
groupement ester hexylique (-COOHex) du monomeére 4-hexyloxycarbonyl-3,3-diméthyl-2-
oxétanone (B-lactone hexylique) [7] apporte au polymére le caractére hydrophobe et le
groupement ester benzylique (-COOBN) du monomere 4-benzyloxycarbonyl-3,3-diméthyl-
oxétanone (B-lactone benzylique) [6] apporte le caractere hydrophile, apres une étape de
déprotection qui géneére 1’acide carboxylique (-COOH).
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6.2. p-lactones a,a,p-tri-substituées

Les unités monomeres des dérivées de PDMMLA sont des B-lactones tri-substituées avec
différents groupements qui sont incorporés dans leur structure lors de leur synthese. Ainsi,
I’utilisation d’une quantité calculée de chaque monomere permet d’obtenir un copolymeére avec
les pourcentages souhaités des groupements latéraux. La préparation de ces B-lactones est
réalisée en cinq étapes a partir du produit de départ commercial, le 2-oxalpropionate de diéthyle
(schéma 8).

OH 0 0 o
2 étapes HO 3 étapes o
— Nm' — SN
o} (o]

-(CH,Ph) Acide 3,3-diméthylmalique 2-oxalpropionate de diéthyle
-(CH,);CH,
B-lactones a, a, B-tri-substituées

Schéma 8 : Rétrosyntheése des B-lactones a,a,B-tri-substituées

6.3. Synthése des B-lactones a,a,p-tri-substituées

e Méthylation

La premiére étape de cette synthése consiste a faire une méthylation du produit de départ
en substituant le proton de la position 2 par un groupement méthyle (schéma 9). Ainsi, le produit
2-méthyl-2-oxalpropionate de diéthyle [1] est obtenu. Les étapes détaillées de synthese des
monomeéres sont publiées et disponibles dans la littérature.?20-222

(0] (0]
o tBUOK (1.12 éq.)
18-c-6 (0.08
N O/\ (0.08 éq.) \/ /\
CHJ 1(3éq.)
o) toluene, t.a., une nuit

2-oxa|pr9pionate -methyl-z—oxalpropionate
de diéthyle Méthylation de diéthyle [1]

Schéma 9 : Méthylation du 2-oxlapropionate de diéthyle
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e Réduction

Cette etape permet de réduire la fonction oxal en un groupement alcool et d’obtenir le
produit 3,3-diméthylmalate de diéthyle [2] (schéma 10).

0 (o]
\/0 O/\ NaBH, (0.5 &q.) \/
~ Eomoc
0
]

puis ta,, 3h
3 3-d|methylmalate
Réduction de diéthyle [2]

Schéma 10 : Réduction de la fonction oxal en alcool en présence du NaBH,

e Hydrolyse basique

Le produit intermédiaire, I’acide 3,3-diméthylmalique [3] est obtenu par 1’hydrolyse
basique des deux groupements ester éthylique du produit [2] en acide (schéma 11). Le composé
[3] est un diacide a partir duquel sont synthétisées les -lactones finales.

OH (o]
HZO reflux, 5h
(6]
Hydrolyse Acide 3,3-diméthyimalique
basique [3]

Schéma 11 : Hydrolyse basique des groupements ester éthyliques du produit [2] et
obtention du diacide [3]

e Monoestérification du diacide

A cette étape de la synthése, les différents groupements apportant les différentes
propriétés aux polymeéres sont introduits dans la structure des monomeres. L’utilisation de
I’alcool  benzylique permet d’obtenir 1’acide 2,2-diméthyl-3-benzyloxycarbonyl-3-
hydroxypropanoique (monoester benzylique) [4]. De la méme maniére est obtenu 1’acide
2,2-diméthyl-3-hexyloxycarbonyl-3-hydroxypropanoique (monoester hexylique) [5] en

utilisant I’alcool hexylique (schéma 12).
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Schéma 12 : Monoestérification du diacide avec deux alcools différents

e Lactonisation des monoesters

Les B-lactones a,a,B-tri-substituées sont obtenues par la lactonisation des monoesters,
suivant une réaction de Mitsunobu. Dans cette étape est réalisée la cyclisation du monoester, en
présence du triphénylphosphine (PPhs) et du diisopropyl azodicarboxylate (DIAD) (schéma
13). Les monomeres 4-benzyloxycarbonyl-3,3-diméthyl-2-oxétanone (lactone benzylique) [6]
et 4-hexyloxycarbonyl-3,3-diméthyl-2-oxétanone (lactone hexylique) [7] sont alors obtenus a
partir des produits [4] et [5] respectivement.

o)
OH O @Ao 0
©\/°
OH )
0
[4]

PPh; (1 éq.)
DIAD (1 éq.) 4-benzyloxycarbonyl-3,3-
—_— s diméthyl-2-oxétanone [6]

THF anhydre fo)
1haoC
OH 0 puis 3h ata.
0 Rt g 0
\/\/\/ OH
o Lactonisation o
[8]

4-hexyloxycarbonyl-3,3-

diméthyl-2-oxétanone [7]

Schéma 13 : Lactonisation des monoesters via la réaction de Mitsunobu et obtention
des lactones benzylique [6] et hexylique [7]
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6.4. Dérivés de PDMMLA

Les B-lactones a,0,B-tri-substituées sont des dérivés des malolactonates [-substitués,
utilisés dans la préparation des dérivés de PMLA avec cette fois deux groupements méthyles
en a du groupement carbonyle, qui éliminent le risque des réactions secondaires, soit le transfert
d’hydrogéne évoqué précédemment. L utilisation de ces B-lactones tri-substituées permet donc
d’obtenir un polyester, dérivé du PMLA avec une structure tres similaire a celle de ce dernier.
En revanche, la présence de deux groupements méthyles en 3 de la fonction ester augmente le
caractere hydrophobe du PDMMLA comparé au PMLA qui ne comporte pas de méthyle en
cette position.

L’homopolymére PDMMLA-H comporte des groupements -COOH comme chaines
latérales. Il est synthétisé a partir de la B-lactone benzylique et est obtenu aprés I’hydrogénolyse
des groupements benzylique en acide carboxylique. Bien que la fonction méthyle en [ de ’ester
augmente 1’hydrophobie du polymeére, le PDMMLA-H reste un polyester hydrophile et se
dégrade rapidement en milieu aqueux. Il est donc nécessaire de modifier la structure du
polymere afin d’obtenir un polyester plus hydrophobe et pallier a ce probleme de dégradation
rapide. Les groupements ester hexylique sont alors intégrés sur la chaine latérale du polymeére
tout en conservant la structure de la chaine principale. Ces groupements sont introduits dans la
structure de la B-lactone monomere lors de sa synthese et sont conservés sur le polymeére apres
polymeérisation.

e Polymérisation des p-lactones

Les copolymeéres benzyle/hexyle (Bn/Hex) de PDMMLA sont obtenus en utilisant les
B-lactones hexylique et benzylique dans la synthese du polymere. La polymérisation des
B-lactones est réalisée via une polymérisation anionique par ouverture de cycle en présence
de I’amorceur benzoate de tetraéthylammonium (EtzN* PhCO2) en quantité catalytique
(schéma 14).

o
@
EtN PhCO, o o Hy PAIC 0 o
RO B : >
Ny, THF anhydre, ta. ne*m  acétone ta, nem

0 n(R=CHPH) [6] CO0Bn O COOHox O COOH o© COOMox 0O
m (R = (CH,)sCHy) 7]

Polymérisation Déprotection

Schéma 14 : Polymérisation par ouverture de cycle des B-lactones
Les monomeres utilisés en différentes proportions permettent d’obtenir des copolymeres de
PDMMLA avec différents niveaux d’hydrophilie.
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L’¢étape d’amorcage commence par 1’attaque de 1’amorceur sur le carbone en [ du
carbonyle sur la lactone et donne lieu & une réaction de substitution nucléophile de type Sn2 en
ouvrant le cycle. Les centres actifs carboxylates formés continuent I’attaque nucléophile sur les
autres unités monomeéres et favorisent 1’étape de propagation. La polymérisation des -lactones
est contr6lée et suivie par la spectroscopie infrarouge (IR) en observant la disparition
progressive de la bande de la lactone a 1841cm™ (figure 25).

Début de polymérisation

Lactone o \ Ester

Veo=184lem? i i, - 1743 cml

Transmittance %

N\
V Aol
v

Fin de polymérisation

Ester
i Vep = 1743 cm?

3100 2900 2700 2500 2300 2100 1900 1700 1500 1300 1100 900 700
Nombre d’onde (cm)

Figure 25 : Suivi de la polymérisation des B-lactones en PDMMLA par FTIR
La disparition totale de la bande de la lactone & 1841 cm™ indique la fin de la polymérisation.

Une fois la polymérisation terminée, la réaction est stoppée par ’ajout d’une goutte
d’acide acétique et le polymere obtenu est purifié par précipitation dans 1’éthanol. La
caractérisation du polymeére par RMN permet de confirmer le pourcentage de chaque lactone
présente dans la chaine polymérique. Ceci est réalisé avec le calcul du rapport d’intégration des

pics correspondant aux groupements -CH> benzylique a 5.20 ppm et -CH> hexylique a 4.15 ppm
(figure 26).

Les polymeéres finaux souhaités sont obtenus aprés une hydrogénolyse des groupements
benzyles en présence de palladium sur charbon. Cette déprotection est confirmée par RMN *H

en observant la disparition des pics correspondant au groupement -CH: et au cycle aromatique
du benzyle.

La présence des groupements ester hexylique et acide carboxylique permet d’obtenir un
copolymére de PDMMLA amphiphile avec une balance hydrophile/hydrophobe modulable qui
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joue un réle important sur la cinétique de dégradation du polymere, ainsi que ses proprietés
physicochimiques et le comportement des cellules vis-a-vis du polymeére. De plus, la variation
du ratio monomeére/amorceur permet de synthétiser des polymeres de PDMMLA de différentes
masses molaires.

a a a a
1.73
-CH,Bn = ————— * 100 =40.8 %
6o O e X 0+ =2 1.73+251 )
n+m -CH,Hex =i*100=59.2%
o o 2.51+1.73
o o) o 0o—
j ﬁ h g a, bl e, fl 4
f e
d /
/ s 7 7 /
d
h i CD:COCDs |k
c)
/\ S\ AN k
- e ™ oy
8 IR = g & R
ui [ o ~N - o5
8.0 75 70 65 6.0 55 50 45 20 35 30 25 20 15 10 05 00

(opm)

Figure 26 : Caractérisation par RMN *H du copolymére de PDMMLA
Ici le copolymeére avec 40% de benzyle et 60% d’hexyle (PDMMLA 40/60) est présenté.

La différence majeure du PDMMLA par rapport aux polymeres biodégradables
mentionnés est la présence des groupements acide carboxylique fonctionnalisables sur sa chaine
latérale. Ces groupements permettent de réaliser non seulement la modulation du niveau
d’hydrophilie du polymére, mais également la modification chimique de sa structure via un

greffage covalent de différentes molécules, comme les médicaments actifs.

e Précédentes études

Les recherches précédentes de ce projet ont été réalisées sur les différentes surfaces de
PDMMLA avec différents niveaux d’hydrophilie, leurs propriétés physicochimiques et la
réponse cellulaire in vitro.

Les copolymeres étudiés lors de ces travaux étaient les suivants :

- Le copolymere PDMMLAH10-co-Hexso (PDMMLA 10/90) [P5], avec 10% de
groupements -COOH et 90% de groupements -COOHex (10% d’hydrophilie),

- Le copolymére PDMMLAH2-co-Hexso (PDMMLA 20/80) [P6], avec 20% de
groupements -COOH et 80% de groupements -COOHex (20% d’hydrophilie),
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- Le copolymére PDMMLAHz0-co-Hexzo (PDMMLA 30/70) [P7], avec 30% de
groupements -COOH et 70% de groupements -COOHex (30% d’hydrophilie),

Les homopolymeéres étudiés étaient les suivants :

- L’homopolymere hydrophobe hexylique PDMMLA-Hex (0/100) sans groupements
acides,

- L’homopolymere hydrophile chargé ou I’homopolymére acide PDMMLA-H (100/0)
[P2] avec 100% de groupements acides,

- Un homopolymere hydrophile neutre PDMMLA-OH (HP-OH), sans groupements
acides également.

Dans un premier temps, la synthese et la caractérisation des unités monomeres, ainsi que
des polyméres a été mise au point. Les homopolymeéres et les copolymeres obtenus apres

I’optimisation des voies de synthése ont alors été étudiés via :
- Une étude de surface et des propriétés viscoélastiques,

- Une étude cinétique de dégradation des différents polymeéres au cours du temps, a
différents pH et différentes températures,

- Une étude biologique de comportement cellulaire in vitro en présence des cellules
endothéliales HUVECs et des monocytes.

Toutes les études ont également été réalisées sur le polymére le plus utilisé actuellement,
le PLA, afin de comparer les effets et les résultats.

L’ensemble de ces résultats encourageants montre que les dérivés de PDMMLA
présentent de bonnes propriétés physicochimiques, mécaniques et biologiques et un potentiel
élevé en tant que biomatériau. Il serait donc possible d’envisager son utilisation pour des

applications biomédicales et en particulier comme futur revétement de stents cardiovasculaires.

Le tableau 3 récapitule les résultats obtenus lors des études comparatives chimiques,
physicochimiques et biologiques des dérivées de PDMMLA et du PLA.

Ces études comparatives sur les trois copolymeres de PDMMLA montrent qu’un 1éger
changement d’hydrophilie au sein d’un polymére peut modifier considérablement les résultats
expérimentaux. Elles permettent également d’arriver a une conclusion sur le choix du meilleur

dérivé de PDMMLA pour des applications biomédicales.
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Tableau 3 : Etude comparative des propriétés chimiques, physicochimiques et biologiques
des copolymeéres de PDMMLA et du PLA
Points forts (+), points faibles (-)

PDMMLAs PLA
10/90 20/80 30/70
Fonctionnalisation de la surface + -
Mouillabilité - + ++ -
Energie de surface + + + +
Topographie et rugosité +++ ++ + -
Propriétés thermomécaniques + + + -
Attachement +++ ++ + -
Réponse Adhérence - + ++ -
biologique Adhésion des HUVECs ot ++ + -
Adhésion des monocytes - + ++ -
Cinétigue de dégradation - + ++ -
Dégradation Cytotoxicité des produits de + + + 4
dégradation

* Tableau représenté dans le manuscrit de thése de R. Belibel (2015) 23

Dans le cadre de ce projet de these et dans la continuité des travaux précédents, les études
de surface des dérivés de PDMMLA ont été menées. Une étude de greffage covalent de principe
actif sur le PDMMLA, ainsi que sa libération a été également réalisée. Pour finir une étude de
comportement cellulaire sur les nouvelles surfaces de PDMMLA a été pratiquée. Ces études
sont présentées en détail dans la partie « résultats et discussions ».
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Partie Il : Chapitre 1 : Etude de 1’adhésion protéique

1. Introduction

Afin de développer un revétement adéquat pour les dispositifs médicaux, il est nécessaire
d’analyser les propriétés physicochimiques du matériau utilisé. Les propriétés de surface jouent
un réle majeur dans la mise en ceuvre d’un biomatériau, étant donné qu’une fois implanté, les

interactions avec le milieu physiologique ont lieu a I’interface de ce dernier.

L’objectif de ce chapitre est d’étudier ’adhésion des différentes proteines sur la surface
des dérivés de PDMMLA avec différents pourcentages d’hydrophilie (groupements -COOH).
L’étude est réalisée en mesurant la force, reflétant 1’énergie de surface de chaque dérivé en

présence ou en absence d’une solution protéique.

Dans la continuité des études sur les dérivés de PDMMLA, les expériences sont menées
sur trois surfaces de PDMMLA, le PDMMLAH10-co-Hexeo (PDMMLA 10/90) [P5], le
PDMMLAH20-co-Hexso (PDMMLA 20/80) [P6] et le PDMMLAH30-co-Hex7o (PDMMLA
30/70) [PT].

Il est connu que les interactions sang/polymére sont établies suivant une série de
processus a I’interface de ces derniers. Généralement, ces interactions sont classifiées comme

suit :
- Adsorption des protéines plasmatiques a la surface du polymere,

- Activation des systémes kinine/kallikréine ! de cellules sanguines et de la coagulation
intrinséque initiée par les protéines adsorbées,

- Adhésion des composants cellulaires sur les protéines,
- Formation de la fibrine sur la surface et activation des systémes fibrinolytiques.?

Ces interactions dépendent de plusieurs facteurs, notamment des propriétés de surface du
polymere, de sa composition chimique et des conditions physiologiques dans lesquelles les
interactions ont lieu.®

1.1. Intérét de I’étude de I’adhésion des protéines sur le polymeére

L’adsorption des protéines sur le biomatériau est le premier événement qui se produit
apres son implantation dans 1’organisme vivant. En effet, la surface du biomatériau est
rapidement recouverte d’une couche de sérum ou de protéines plasmatiques. Une fois
adsorbées, les protéines peuvent se réorienter librement ou changer de conformation, affectant
la mouillabilité de la surface du biomatériau, son énergie de surface et ses interactions avec le
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milieu qui I’entoure.* Les études des interactions surface/protéines sont donc importantes pour
une meilleure compréhension du comportement cellulaire et de la réponse biologique vis-a-vis
du biomateériau via les interactions surface/cellules. Ces interactions jouent un role central dans
la régulation des mécanismes cellulaires (adhésion, migration et prolifération) et dépendent des
propriétés physico-chimiques de la surface du biomatériau, telles que la rugosité, la
mouillabilité et la charge de surface.>’ L’adhésion cellulaire sur une surface est médiée par
I’adhésion des protéines contenues dans le milieu physiologique via les interactions
protéines/cellules.® Ainsi, la capacité d’un biomatériau a adsorber les protéines dans une
conformation favorable déterminera sa capacité a induire I'adhésion et la migration cellulaires
(interactions surface/protéines/cellules), un aspect fondamental de la biocompatibilité des
surfaces.

La figure 1.1 est une représentation schématique de I’adhésion protéique et de I’adhésion

cellulaire sur une surface de biomatériau.

@ Cellule
Protéine @
% Adhésion l @ @

S cellulaire Etalement Prolifération

Adhésion des biomatériau

protéines /

@ Interactions hydrophiles
M Interactions ioniques

B Interactions hydrophobes
@ Liaisons hydrogene

Figure 1.1 : Représentation schématique de la formation d’une couche protéique sur la
surface d’un biomatériau.
Les cellules (ici les cellules endothéliales) adhérent et proliferent sur la couche protéique formée.

L'adsorption initiale des protéines sur une surface se produit trés rapidement et évite les
interactions directes entre les cellules et la surface.® Cette adsorption peut étre favorisée ou, au
contraire inhibee par la modification de surface impliquant I'nydratation des protéines et des
surfaces, la redistribution des charges a l'interface des protéines et les changements de
conformation.® La figure 1.2 illustre I’adsorption des protéines par leurs différentes faces sur
des surfaces de différentes charges et polarités.! La caractérisation de I'adsorption des protéines
sur différentes surfaces permet de mieux comprendre les phénomenes physiologiques et
d'orienter la réponse cellulaire.

100



Partie Il : Chapitre 1 : Etude de 1’adhésion protéique
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Figure 1.2 : Représentation schématique de I’adsorption protéique sur des surfaces avec
différentes charges et polarités
La force d’adsorption est dépendante de la charge et de la polarité de la surface de la protéine et
de la surface du substrat ou matériau. Figure adaptée de la publication de Palacio et Bhushan.?

1.2. Protéines étudiées

Dans cette partie, nous avons sélectionné 1’albumine du sérum bovin (BSA), le
fibrinogéne (Fb), la fibronectine (Fn), la vitronectine (Vn) et un protéoglycane
transmembranaire, le syndécan-4 (SDC-4) afin de réaliser 1’étude de leur adhésion sur les
différentes surfaces de PDMMLA.

e Albumine

L'albumine sérique humaine (HSA) est une protéine globulaire composée de 585 acides
aminés (figure 1.3). Cette macromolécule multi-domaines est la protéine la plus abondante du
plasma avec une gamme de concentration plasmatique entre 35 et 50 g/L. La principale fonction
de la HSA est la régulation de la pression oncotique du sang et la modulation de la distribution
des fluides dans ’organisme.'? Elle est utilisée en médecine pour le traitement de plusieurs
maladies, comme par exemple 1’hypovolémie, I’hémorragie, le syndrome de détresse

respiratoire aigué, les maladies chroniques du foie, ou encore I’hypoalbuminémie.®

La HSA posséde des propriétés d’antioxydant ; en effet, elle permet une protection contre
la peroxydation des lipides propagés par les dérivés réactifs de I’oxygene (ou Reactive Oxygen
Species = ROS) inorganiques. Les recherches ont démontré que plus de 70% de I’activité de
piégeage des radicaux libres du plasma sanguin est réalisée par la HSA.141°
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Figure 1.3 : La structure cristalline de I'albumine sérique humaine
La structure primaire de la HSA se compose de deux extrémités (N-terminal et C-terminal) et de
trois domaines homologues |, Il et lll. Chacun de ces domaines a deux sous-domaines : IA et IB, IIA
et lIB, IlIA et IIIB respectivement et contient 4 a 6 hélices a, ainsi que le site de Sudlow | et le site de
Sudlow I1.

L’albumine sérique bovine ou la BSA (protéine chimiquement similaire a la HSA) est

utilisée en laboratoire afin de réaliser les études d’adhésion protéique sur les dérivés de
PDMMLA.

e Fibrinogéne

Le fibrinogéne (Fb) est une glycoprotéine qui comporte deux demi-molécules constituées
chacune de trois chaines polypeptides différentes, appelées Aa, BB, et y. Ces polypeptides sont
interconnectés via des liaisons disulfures aux extrémités N-terminales des chaines et engendrent
donc la structure hétérogéne du fibrinogene (figure 1.4). Cette protéine est synthétisée par les
hépatocytes et est présente dans le plasma avec une gamme de concentration allant de 1.5 a
45 g/L.Y

En cas d’endommagement d’un tissu, le fibrinogene se transforme en fibrine par 1’action
de I’a-thrombine qui vient désassembler les fibrinopeptides A et B, situés aux extrémités
N-terminales des polypeptides Ao et B respectivement. Les monomeéres de fibrine se
polymérisent alors spontanément et se réticulent, afin de former un caillot de fibrine en présence
de la transglutaminase (ou le facteur Xl1la).*

102



Partie Il : Chapitre 1 : Etude de 1’adhésion protéique
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Figure 1.4 : Représentation schématique de la structure du fibrinogéne
Glycoprotéine avec deux demi-molécules avec des chaines polypeptidiques Aa en bleu, BB en vert
et y en rouge et les ponts disulfures en jaune. Les polypeptides sont liés au niveau des extrémités
N-terminales des chaines via des liaisons disulfures au domaine central de la glycoprotéine.®

Le fibrinogéne/fibrine, joue un réle important dans le processus d'’hémostase et de
coagulation, ce qui est essentiel pour limiter la perte de sang et la cicatrisation des plaies. Il est
également connu que le fibrinogéne/fibrine et ses produits de dégradation favorisent des
processus tels que l'angiogenése, la migration et la prolifération des cellules comme par
exemple les fibroblastes, les CMLs et les lymphocytes, phénoménes importants dans la
réparation tissulaire.?

e Fibronectine

La fibronectine (Fn) est une glycoprotéine multi-domaines d’environ 440 kDa qui régule
’adhésion, la migration et la différentiation cellulaire.’X De plus, elle fournit un support
structurel pour la survie des cellules et 1’organisation tissulaire, I'expression genique, ou encore
la signalisation des facteurs de croissance.?

La fibronectine est une protéine dimeére, constituée de deux chaines polypeptidiques de
masses molaires proches ou identiques (230 a 270 kDa), liées par une liaison disulfure au
C-terminal des chaines. Ces monomeres sont des sous-unités multi-modulaires, organisées en
sites de liaison pour le collagéne, les intégrines, I’héparine, la fibrine et d’autres molécules
extracellulaires (figure 1.5).2%%3

La fibronectine plasmatique est synthétisée dans le foie par les hépatocytes et sécrétée
dans le plasma sanguin. Elle est inactive et soluble sous forme globulaire avec une gamme de
concentration de 200 & 400 pug/mL.2425
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Figure 1.5 : Structure de la fibronectine dimére
La fibronectine est constituée de différents domaines de liaison pour la fibrine, I’'héparine, les
cellules et le collagéne 2°

La fibronectine cellulaire, quant a elle, est synthétisée par différentes cellules comme les
cellules endothéliales, les fibroblastes et les macrophages, et ne représente que 5% de la quantité
totale de fibronectine dans le corps.?” Elle est insoluble sous forme fibrillaire et se situe au
niveau intracellulaire a la surface des cellules ou dans la matrice extracellulaire.?*?® La
fibronectine cellulaire est sécrétée dans un premier temps par les cellules (généralement par les
fibroblastes) sous forme de dimeres solubles, puis assemblée pour former une matrice fibrillaire
insoluble.?® En effet, les diméres solubles de fibronectine se lient aux récepteurs des intégrines
a la surface des cellules et aident a regrouper les intégrines. La concentration locale en
fibronectine-intégrine augmente et facilite I’interaction des molécules de fibronectine liées. Ces
interactions forment alors de courtes fibrilles de fibronectine entre les cellules adjacentes, et au
fur et a mesure de I’assemblage, ces fibrilles solubles se transforment en plus grandes fibrilles
insolubles.?®?° Ce processus est important dans la coagulation du sang, I’hémostase et la

réparation tissulaire.

e Vitronectine

La vitronectine (\Vn) est une glycoprotéine qui présente une activité similaire a celle de la
fibronectine en termes d’adhésion et propagation cellulaire, réorganisation, réparation et
remodelage tissulaire.*® Produite et sécrétée par le foie, cette protéine de 75 kDa est présente
dans le plasma sanguin avec une gamme de concentration entre 250 et 450 pg/mL.%! Plus de
95% de la vitronectine plasmatique reste sous forme de monomere/dimere en conformation
repliée et peu réactive vis-a-vis des cellules ou autres protéines.*?
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La vitronectine de la matrice extracellulaire favorise 1’adhésion cellulaire en s’attachant
aux cellules via la séquence RGD.*3* Le tripeptide RGD constitué d’arginine (R), de glycine
(G) et d’acide aspartique (D) est reconnu comme le site de liaison de nombreuses protéines de
la matrice extracellulaire, notamment de la fibronectine et de la vitronectine. Cet attachement
est établi par la liaison de la séquence RGD a ses récepteurs, les intégrines, présentes sur les
cellules.®

En plus de leur role dans I’hémostase et la reconstruction tissulaire, ces protéines sont des

médiatrices importantes dans 1’adhésion des cellules sur la surface des biomatériaux.

e Syndécan-4

Les syndécans (SDC)s sont des protéoglycanes transmembranaires a héparane sulfate
(HSPG) synthétisés par de nombreuses cellules. Les syndécans se lient aux ligands
extracellulaires via leurs chaines d'héparane sulfate (HS) attachées de maniére covalente, et
influencent les événements intracellulaires via des voies de signalisation transmembranaires.*®

Les protéoglycanes sont constitués d'une protéine centrale a laquelle sont liés de maniére
covalente de longs polymeéres de glucides non ramifiés, appelés des glycosaminoglycanes
(GAGs). lls sont présents dans chaque compartiment tissulaire, dans les matrices
extracellulaires, sur les surfaces cellulaires, intracellulaires dans les granules et méme dans le
noyau.33" La famille des syndécans est composée de quatre membres (figure 1.6)%% : e
syndécan-1 est majoritairement présent dans les cellules épithéliales,”° le syndécan-2 est
principalement sur les cellules d’origine mésenchymateuse,**? le syndécan-3 se trouve
essentiellement dans le tissu et le cartilage neuronaux,*®** et enfin, le syndécan-4 a une
distribution ubiquitaire.3842

Dans le cadre de notre étude, le syndécan-4 attire particuliérement 1’attention grace a son
réle majeur dans les fonctions biologiques, telles que la régulation de la coagulation sanguine,
l'adhésion et la croissance cellulaire.®® 1l interagit avec la matrice extracellulaire, les
anticoagulants et les facteurs de croissance, et régule également le cytosquelette d'actine.*® Le
syndecan-4 est I’unique membre de cette famille qui représente un composant d’adhésion focale
transmembranaire grace a ses interactions avec les intégrines sur la fibronectine et sur la
vitronectine. 4647
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Figure 1.6 : Représentation schématique des quatre syndécans vertébrés
Les protéines centrales des SDC-1 et SDC-3 sont plus grandes que celles des SDC-2 et SDC-4 et
peuvent porter a la fois des chaines de HS et de chondroitine sulfate (CS).*

Les études de Baeyens et al. montrent que la délétion du syndécan-4 non seulement
augmente considérablement la charge de la plaque athéroscléreuse chez les souris
hypercholestérolémiques, mais aussi provogue la formation de plaques dans les régions qui
normalement résistent aux maladies. Ces études affirment que le syndécan-4 est spécifiquement
requis pour I’alignement des cellules endothéliales dans le flux et suggerent que son absence
provoque la perte du mécanisme athéroprotecteur, conduisant & une augmentation de

’athérosclérose chez la souris.*

Il est donc intéressant d’étudier le profil d’adhésion de ce protéoglycane sur la surface

d’un biomatériau compte tenu de son role important dans la régulation de la réponse cellulaire.

1.3. Mouillabilité et énergie de surface

Comme évoquées précédemment, les propriétés physicochimiques de surface sont d’une
importance primordiale dans le développement d’un biomatériau adéquat. La composition
chimique du matériau influence considérablement la mouillabilité de la surface grace a la
présence de différents groupements chimiques dans sa structure.

Les biomatériaux tels que les stents, les prothéses valvulaires cardiaques, les greffons
vasculaires, les membres d’hémodialyse, ou encore les filtres de la veine cave, sont utilisés
comme dispositifs de contact avec le sang. D’une part, la pose de ces dispositifs entraine

souvent un dommage tissulaire sur la zone de traitement. Par ailleurs, 1’incorporation d’un corps
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étranger dans le corps déclenche 1’adhésion et 1’activation des plaquettes en réponse a cette
action. Les plaquettes activees sécrétent alors des facteurs prothrombotiques, conduisant a une
coagulation.*® Dans des conditions normales de rétablissement, cette réponse immunitaire est
favorable, voire nécessaire pour la coagulation du sang. Cependant, dans certains cas,
I’activation excessive des plaquettes et du complément devient nuisible, donnant lieu a la
formation d’un caillot sanguin. Dans le cas d’une sténose par exemple, ou la lumicre artérielle
rétrécit suite a la formation d’une plaque, des dispositifs percutanés, tels qu’un stent et une
chirurgie de pontage sont employés afin de rétablir un flux sanguin normal. Ces interventions
provoquent une perturbation de la paroi artérielle. Apres une implantation d’un stent, une
resténose intra-stent est observée dans environ 20 a 30% des patients.>®>! L'agrégation
plaquettaire, la migration et la prolifération des CMLs et la libération de facteurs de croissance
sont responsables de I'nyperplasie néo-intimale, provoquant un nouveau rétrécissement de la
lumiére artérielle, postérieur & la pose du stent.5%3

Compte tenu de I’action des plaquettes, qui peut varier selon la différence de
I’hydrophilie/hydrophobie d’une surface, les propriétés de surface doivent étre soigneusement
examinées.>** Ainsi, le dispositif de contact ne provoquant pas de thrombose serait considéré
comme biocompatible.

Dans ce chapitre, I’adhésion protéique sur la surface des différents dérivés de PDMMLA
est étudiée. Nous avons utilisé la méthode de Wilhelmy qui permet également de mesurer la

force de surface d’un substrat.

1.4. La méthode de Wilhelmy

C’est une méthode indirecte de la mesure d’angle de contact. L’appareil de mesure, le
tensiometre, est muni d’une microbalance sensible, a laquelle est accroché une plaque ou une
lamelle, recouverte d’un film d’échantillon. La plaque est plongée dans un liquide de référence
ayant une tension de surface connue et la force exercée «F » est mesurée par un
dynamométre.>>>® Les angles de contact d’avancée et de retrait peuvent étre déterminés a partir
des mesures de force a I’immersion et a I’émersion de 1’échantillon respectivement (figure 1.7).

La force mesurée est exprimée suivant I’équation 1 :
F = yw.L.cos® Equation 1

ou F est la force mesurée en Newton (N), yiv est la tension de surface du liquide en
Newton/métre (N.m™), L est la longueur mouillée de I’échantillon en métre (m) et 0 est I’angle

de contact a ’avancée ou au retrait.®’

107



Partie Il : Chapitre 1 : Etude de 1’adhésion protéique

" Advancing ContactAngle | Receding ContactAngle |

r Wetted Force, mN r Wetted Air

i Length,mm
Force, mN Length,mm Air g
d d

o Liquid
[ " [Liquid  having known
iaui moving  surface tension,0

r L down

moving

up

Figure 1.7 : Représentation schématique de la méthode de Wilhelmy
La force de surface de I'’échantillon est mesurée en mode dynamique a I'immersion
(avancée/mouillage) et a I'émersion (retrait/démouillage) dans le liquide. L’angle engendré entre
I’échantillon en immersion/émersion et le liquide de référence permet de mesurer la force
appliquée et donc de déterminer le niveau d’hydrophilie/hydrophobie de la surface de
I’échantillon. Plus F est élevée, plus la surface est hydrophile.>”

La méthode Wilhelmy permet d’enregistrer les changements dynamiques de mouillabilité
d'une surface avec le temps. De tels changements peuvent étre dus par exemple a des
changements de température et a une adsorption a différentes interfaces. Cette technique permet
également de détecter les changements de la configuration interfaciale apres adsorption (des
protéines par exemple).>8>°

La figure 1.8 montre 1’enregistrement d’un cycle d’immersion/émersion par la méthode
de Wilhelmy, ainsi que 1’allure d’un cycle d’une plaque de verre nu.
a) b)

A A ‘
Emersion

Force
Force (mN)

lmmem

Depth

A\

Profondeur d'immersion (mm)

Figure 1.8 : Représentation graphique de la méthode de Wilhelmy.

a) Un cycle d'immersion pour la mesure de la force de surface : (1) L'échantillon s'approche du
liquide ; (2) L'échantillon entre en contact avec la surface du liquide (premier contact) et forme
un angle de contact 8 < 90°; le liquide monte et provoque une force de mouillage positive ;
(3) L'échantillon est immergé davantage et avec I'augmentation de la flottabilité une diminution
de la force est détectée sur la balance. (4) L'échantillon est retiré du liquide apres avoir atteint la
profondeur déterminée.>” b) Profil de la force pour une cycle d’immersion/émersion, mesurée
par la méthode de Wilhelmy pour une plaque en verre.
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2. Méthodologie

L’étude de I’adhésion protéique est effectuée sur trois dérivés de PDMMLA : le
PDMMLA 10/90 [P5], le PDMMLA 20/80 [P6] et le PDMMLA 30/70 [P7]. L’expérience est
réalisée grace a la méthode de Wilhelmy via la mesure de la force a I’immersion de chaque
copolymeére dans une solution protéique. La force mesurée refléte la mouillabilité (et donc
I’énergie) de la surface selon 1’équation 1 qui montre la relation entre la force et I’angle de

contact.

Des films de chaque copolymeére ont été préparés sur des plaques en verre afin d’effectuer
les cycles d’immersion/émersion avec le tensiométre. Dans un premier temps, une expérience
de blanc a été réalisée en effectuant les cycles d’immersion/émersion des échantillons dans une
solution de PBS en absence de protéines. Puis, pour les profils d’adhésion des polymeres,
I’expérience a été reproduite dans différentes solutions protéiques : des solutions d’albumine
sérique bovine (BSA), de fibrinogéne (Fb), de fibronectine (Fn), de vitronectine (\Vn) et de
syndécan-4 (SDC -4) dans le PBS. Les valeurs de force mesurées lors de chaque expérience ont
permis de comparer les profils d’adhésion de chaque protéine avec 1’expérience de blanc de
chaque copolymere.

3. Résultats et discussion

3.1. Expérience de blanc

Dix cycles d’immersion/émersion ou mouillage/démouillage de chaque copolymere sont
réalisés dans une solution saline tamponnée au phosphate (PBS). Les valeurs de force « F » a
I’immersion (ou mouillage), mesurées pour les trois copolymeres sont représentées en fonction

du nombre de cycles d’immersion (figure 1.9).

L’augmentation de la valeur de F indique l'augmentation du caractére hydrophile de la

surface, car la valeur de 1’angle de contact entre le PBS et la surface hydrophile est faible.

Ces expériences montrent que F croit avec l'augmentation des groupements chimiques a
caractére hydrophile, les acides carboxyliques -COOH. On constate donc que F est la plus
grande pour le copolymeére 30/70 par rapport aux copolymeres 20/80 et 10/90. Ces derniers
révélent une ligne de base entre 3 et 4 mN : Fio90 = 3.53 £ 0.03 mN et F2g/80 = 3.72 £ 0.05 mN.
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Figure 1.9 : Structure des copolymeéres de PDMMLA et les courbes de force (F) des
expériences de blanc
a) n =10 pour PDMMLA 10/90, n = 20 pour PDMMLA 20/80 et n = 30 pour PDMMLA 30/70.
b) La force est mesurée a 'immersion des copolyméres PDMMLA 10/90 [P5], PDMMLA 20/80 [P6]
et PDMMLA 30/70 [P7] dans le PBS (n = 3). F est exprimée en fonction du nombre de cycles
d’immersion.

Les valeurs de F sont Iégérement plus élevées pour le copolymere 20/80 en raison de la
présence de 20% de groupements hydrophiles contre 10% pour le copolymere 10/90 (p > 0.05).
Cette faible augmentation de F confirme bien I'augmentation de I'hydrophilie de la surface en
présence de plus de groupements -COOH. Néanmoins, cette hausse n'est pas suffisante pour
faire une différence considérable entre ces deux surfaces. En revanche, des valeurs de F bien
plus élevées sont obtenues pour le copolymeére 30/70 (Fso70 = 5.11 £ 0.04 mN). Cela engendre
un €cart significatif entre les copolymeres 20/80 et 30/70 avec 1’ajout de 10% de groupements
-COOH supplémentaires (p < 0.05).

On peut expliguer que dans le cas des copolyméres 10/90 et 20/80, avec la présence
respective de 90% et 80% de fonctions ester hexylique (-COOHex), les groupements acide
carboxylique sont masqués et donc moins exposés par 1’auto-organisation de ces chaines
latérales hydrophobes, tandis que dans le cas du copolymére 30/70, le polymére a plus de
possibilités d'exposer ces groupements hydrophiles a l'interface entre la surface du polymeére et
le milieu aqueux. Ces chaines sont donc davantage exposees a la surface par rapport aux
copolymeéres précédents. En effet, le pourcentage des motifs hydrophiles a un impact significatif
sur I'effet de mobilité des chaines.

110



Partie Il : Chapitre 1 : Etude de 1’adhésion protéique

3.2. Adsorption/désorption des protéines

Dans cette expérience, les cing premiers cycles correspondent aux cycles d’immersion
d’un échantillon dans une solution de protéines et les cing derniers cycles correspondent aux
cycles d’immersion du méme échantillon dans le PBS. Les cycles 1 a 5 reflétent donc les valeurs

de F pour I’adsorption et les cycles 6 a 10 montrent les valeurs de F pour la désorption/ringage.

Chaque courbe obtenue avec les protéines est comparée a celle du PBS seul, obtenue avec
le film polymere correspondant.

- Une courbe d’adhésion qui se superpose a la ligne de base (AF = 0) indique que

I’adsorption de la protéine ne change pas 1’hydrophilie de la surface.

- Une courbe d’adhésion au-dessus de la ligne de base (AF > 0), indique que la protéine
est adsorbée via des interactions hydrophobes, exposant ainsi ses groupements
hydrophiles a la surface, car F augmente.

- Une courbe inférieure a la ligne de base (AF < 0) indique que 1'adsorption a lieu via
des interactions hydrophiles, exposant des groupements hydrophobes de la protéine a
la surface, car F diminue.

Quant a I'étape de désorption/ringage, trois cas peuvent étre observés :

- La courbe de ringage s’approche de la ligne de base, cela signifie que la protéine est
soit désorbée (AF = 0), soit réorientée (AF # 0).

- La courbe de F reste stable sans changement: la protéine est adsorbée sans
réorientation ni désorption.

- F varie par rapport a la courbe d’adsorption (augmente ou diminue) : la protéine est

adsorbée et change de conformation ou se réoriente.

Trois types de forces d'interaction ont été considérés dans cette étude : les interactions
ioniques, les liaisons hydrogénes et les interactions hydrophobes. Les interactions de liaison
ionique et hydrogéne sont dominantes avec les groupements carboxyliques, tandis que les
interactions hydrophobes sont dominantes avec les groupements ester hexylique des chaines
latérales des polymeres.

Dans tous les cas étudiés, une faible valeur de F est enregistrée pour le premier cycle
d’immersion (cycle 1 pour 1’adsorption et cycle 6 pour le ringage). Il s’agit du premier contact
entre la surface et la solution lors duquel la pression superficielle diminue avec 1’augmentation

de la tension interfaciale polymere-air-solution. Les cycles stabilisés sont établis et forment un
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contact polymere-solution a partir du deuxiéme cycle : cycle 2 pour I’adsorption et cycle 7 pour
le rincage.

La figure 1.10 montre les profils d’adsorption/désorption de la BSA sur les trois surfaces
de PDMMLA:s. La BSA adhere fortement a la surface du PDMMLA 10/90 via des interactions
hydrophobes. La surface devient légérement plus hydrophile lors du ringage
(AFE(S{:(N /90) = 0.46 £ 0.005 mN). La BSA adsorbée change de conformation lors de I’¢tape de
ringage, AF diminue légérement comparé a 1’étape d’adsorption restant tout de méme positif
(AFpgei20/80) = 0.15 * 0.01 mN). Ceci est confirmé par le cas du PDMMLA 20/80 contenant
plus de groupements hydrophiles. L’adhésion du BSA se fait par des interactions plus
hydrophiles par rapport au PDMMLA 10/90, mais son adhésion ne change pas 1’hydrophilie de
la surface. La force d’adsorption/desorption est tres proche de celle du PBS seul,
AF33%20/80) = 0.03 £0.07 et AFBo5 50 /50y = -0.05 % 0.08 mN.
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Figure 1.10 : Profils d’adsorption/désorption (ringage) de la BSA
F est mesurée a I'immersion des copolymeéres a) PDMMLA 10/90, b) PDMMLA 20/80,
c) PDMMLA 30/70 dans une solution de BSA (cycles 1 a 5), puis dans le PBS (cycles 6 a 10)
(n=3).
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Concernant le PDMMLA 30/70, la surface est adaptée pour réaliser des interactions
hydrophiles, ainsi que des liaisons hydrogene et des interactions ioniques,
grace a la disponibilitt augmentée des groupements -COOH. Toute la BSA
adhérée reste attachée a la surface et ne change pas de conformation lors de I'étape de ringage ;

AF ygacs0/70) = -3.67 £ 0.02 mN et AFp32s/70) = -3.81 £0.01 mN.

En conclusion, le pouvoir d'adsorption de la BSA augmente a mesure que le caractere
hydrophile augmente, ce qui signifie que I'affinité de la BSA par des interactions hydrophobes
est réduite.

Les résultats des expériences avec les autres protéines étudiées sont représentés sur la
figure 1.11.

a) PDMMLA 10/90 b) PDMMLA 20/80
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Figure 1.11 : Profils d’adsorption/désorption du fibrinogéne, de la fibronectine, de la
vitronectine et du syndécan-4
F est mesurée a I'immersion des copolymeéres a) PDMMLA 10/90, b) PDMMLA 20/80,
c) PDMMLA 30/70 dans la solution protéique, puis dans le PBS
(n=3).
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D'aprés les résultats expérimentaux, il est visible que du copolymere 10/90 (la plus
hydrophobe des surfaces) au copolymére 30/70 (la plus hydrophile des surfaces), les surfaces
deviennent de plus en plus hydrophobes apres I'adhésion de différentes protéines.

Dans le cas des copolymeéres 10/90 et 20/80, on observe des valeurs de F plus proches de
celles du blanc (PBS) pour la BSA, le fibrinogene et la fibronectine. Cependant, ces valeurs de
F sont plus faibles pour la vitronectine et le syndécan-4. Un AF négatif signifie que 1’adhésion

de ces derniers rend la surface étudiée plus hydrophobe qu’au départ.

Sur la surface du copolymere 30/70, toutes les protéines montrent des profils similaires.
Adsorbées, elles exposent leurs groupements hydrophobes a la surface, ce qui signifie que
l'augmentation de I'hydrophilie de la surface du polymere favorise les interactions hydrophiles,
ioniques et les adhésions de type liaison hydrogene.

Concernant la vitronectine, présentant une courbe hydrophobe pour les trois surfaces
10/90, 20/80 et 30/70 (AF x4, = -2.40 +0.02, -2.69 + 0.02 et -4.17 + 0.01 mN, respectivement),
on peut en conclure que cette derniére établit les mémes types d’interaction sur les trois surfaces

étudiées, soient des interactions ioniques ou des liaisons hydrogene.

Le protéoglycane syndécan-4, présente également un comportement similaire sur les trois

copolymeres avec une faible différence de valeurs de F (AFf\gg@‘g/%): -2.87 £ 0.04 mN,

AFA35G0/80) = -3.09 + 0.04 mN et AFA3558 /7o) = -3.76 % 0.002 mN (30/70).

La courbe « Mix » représente le comportement d’un mélange de toutes les protéines
étudiées, donnant des informations sur l'affinité des protéines a la surface et la compétitivité
entre les protéines. Comme observées avec les protéines, du copolymere le plus hydrophobe au
copolymeére le plus hydrophile, les valeurs de F sont de plus en plus faibles pour la courbe
« Mix » (tableau 1.1 et figure 1.11). Le tableau 1.1 récapitule les valeurs expérimentales de AF
obtenues pour les trois copolymeres en présence de chacune des protéines, ainsi que le mélange
de toutes ces derniéres.

Dans le cas des copolymeéres 10/90 et 20/80, la courbe la plus proche de celle du « Mix »
est celle de la vitronectine, ce qui signifie que cette protéine a une affinité importante pour ces
surfaces.

Quant au copolymere 30/70, toutes les courbes sont rassemblées autour de la courbe
« Mix ». Cela signifie gu'en présence de toutes les protéines étudiées, la surface devient
hydrophobe et toutes les protéines montrent une affinité similaire a cette surface, avec une faible
compétitivité méme si la dominance de la vitronectine reste visible.
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La mobilité des groupements -COOH sur la surface du copolymeére 30/70 entraine une

exposition plus importante de ces derniers a la surface, conduisant & des interactions

hydrophiles entre la surface et les protéines. En effet, a pH neutre, ces groupements sont

présents sous forme d’anion carboxylate (-COQ7), qui favorisent également la formation des

liaisons ioniques et hydrogéne. Les protéines adhérentes exposent ainsi leurs groupements

hydrophobes a la surface et diminuent la valeur de F (le niveau d’hydrophilie).

Tableau 1.1 : AF a I'adsorption et a la désorption des protéines

Force de surface des copolyméres PDMMLA 10/90, PDMMLA 20/80 et PDMMLA 30/70,
comparée a la ligne de base (PBS seul) aprés I'adhésion de différentes protéines. AF est la
différence de F d’adsorption/désorption et le blanc

AF (mN) AF (mN) AF (mN)
10/90 20/80 30/70
Adsorption Désorption Adsorption Désorption  Adsorption Désorption

BSA ++ + 0 0 ---- ----
(0.46 £0.005) (0.15+0.01) (0.03+0.07) (-0.05+0.09) (-3.69+0.02) (-3.81+0.01)

Fn ++ 0 - - ---- ----
(0.47£0.09) (-0.03£0.13) (-0.20+£0.02) (-0.34+£0.04) (-3.85+£0.04) (-4/76 £0.05)

Fb + + - 0 - -
(0.24+0.01) (0.35+0.02) (-0.16+0.04) (-0.06+0.08) (-4.29+0.04) (-3.85+0.06)
(-2.40£0.02) (-1.94+0.06) (-2.70+0.02) (-2.53+£0.001) (-4.17+0.01) (-4.41+0.01)

SDC-4
(-2.87£0.04) (-2.70+£0.03) (-3.09+0.04) (-2.87+0.06) (-3.76+£0.001) (-4.17 £0.02)
(-2.04+£0.03) (-1.99+£0.01) (-2.75+£0.06) (-2.65+0.07) (-4.04+£0.01) (-4.15+0.01)

I'adhésion protéique.

La surface: (+) devient plus hydrophile, (-) devient plus hydrophobe, et (0) ne change pas aprés

En étudiant I'ensemble des copolymeres et des protéines, on peut voir la tendance globale

entre la force interfaciale et le pourcentage d'hydrophilie (%A) des copolymeres. Les

histogrammes de la figure 1.12 montrent les variations des profils de protéines sur les

différentes surfaces de PDMMLA pendant les cycles d'adsorption/désorption, et la corrélation

linéaire de F avec le pourcentage d’hydrophilie %A. La pente correspond a la sensibilité¢ de la

corrélation et R? est le coefficient de corrélation. R? et la pente sont calculés pour la force

interfaciale F. La droite est tracée a partir des valeurs moyennes de F correspondant aux trois

copolymeéres étudiés.
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A I'exception du protéoglycane membranaire syndécan-4 qui donne le méme profil que
le blanc, I'hydrophobie de surface croit linéairement avec %A (diminution de F) pour toutes les
protéines étudiées. En effet, on observe une augmentation de F avec le %A dans le cas du
syndécan-4 avec R?ads (soc-4) = 0.75 et R?pes spc-4) = 0.70.

La vitronectine présente la sensibilité la plus élevéee associée a un excellent coefficient de
corrélation R? qui est trés proche de 1 pour l'adsorption (R?ads (vn) = 0.97) et égal a 1 pour la
désorption. Les résultats de la BSA et de la fibronectine sont également intéressants
(R2ads(sa) = 0.81 et R%ags (ny = 0.87) et le fibrinogéne présente également un R? proche de 0.8.

a)
y=0.072x+ 2.288
R* = 0.849

5.0
4.5
4.0
3.5
3.0
2.5
2.0
1.5
1.0
0.5
0.0

— -0.129% + 5.660
Y e osts . y--01d8xe5708  ¥=-0138x+5711 M 10/90

R? = 0.793 R*=0.868 I 20/80
m 30/70

y=-0.010x+1.260 Y= 0033x+0.234 ¥= 4:?32; ;;1'533
R - 0.960 R?=0.748 =0

F moyenne a l'adsorption (mMN)

PBS (blanc) BSA Fh Fn Vn SDC-4 Mix

y=0.072x+ 2.288
5.5 R* = 0.8495

5.0
4.5
4.0
3.5
3.0
2.5
2.0
1.5
1.0
0.5
0.0

y=-0.129 +5.498 M 10/90
y=-0.117x+5.211 R?=0.819 -
¥ = 0.155x + 5.496 I 20/80

R? = 0.763 -
" o0 I 30/70

y=-0.042x+1.995

y=-0.027x+ 1.712
R*=1

R* = 0.818
y=0.007x+0.71
R*=0.702

F moyenne auringage (désorption) ([mN)

PBS (blanc) BSA Fb Fn vn SDC-4 Mix

Figure 1.12 : Variation des profils d’adhésion des protéines sur les copolymeéres de
PDMMLA et la corrélation linéaire de F avec %A
a) adsorption, b) désorption (ringage) Pour tous les échantillons.
Les valeurs moyennes de F ont été calculées a partir des valeurs obtenues apres le cycle de
stabilisation.
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La tendance de F pour le Mix ne présente pas une correlation linéaire avec le %A. En
effet, on constate une légére augmentation de F dans le cas du PDMMLA 30/70 comparé au
PDMMLA 20/80 pour d’adsorption, avec un coefficient de corrélation associé, R? loin de 1.

4.Conclusion

Dans ce chapitre, les profils d’adhésion de différentes protéines sur différentes surfaces
de PDMMLA ont été analysés via la technique de DCA, dans le but de déterminer la surface la
plus adéquate de PDMMLA, en tant que revétement de stent.

Les résultats obtenus montrent que sur la surface du PDMMLA 30/70, toutes les proteines
montrent un comportement similaire avec des courbes d’adhésion bien inférieures a celle du
PBS. Toutes les protéines étudiées adhérent a la surface via des liaisons hydrogene, des
interactions hydrophiles et ioniques, et rendant la surface du polymeére plus hydrophobe qu’au

point de départ.

L'expérience « Mix » montre le comportement global d’un mélange de protéines vis-a-
vis de la surface polymeére. Seul dans le cas du copolymere 30/70 toutes les courbes sont
rassemblées autour de la courbe « Mix ». Ce faible écart entre les courbes montre que 1’affinité
des protéines étudiées a la surface 30/70 est similaire.

L’étude montre qu'il existe une forte corrélation entre I'hydrophilie de surface et
l'adhésion protéique sur les copolymeres étudiés. En effet, a I’exception du syndécan-4, toutes
les protéines présentent une F moyenne décroissante du copolymere 10/90 au copolymeére
30/70.

La vitronectine donne une courbe de sorption hydrophobe pour les trois surfaces, ce qui
signifie que cette derniére n'effectue qu'un seul type d'interaction avec toutes les surfaces. Elle
présente également la corrélation linéaire parfaite entre la F moyenne et le pourcentage
d’hydrophilie %A.

Le protéoglycane transmembranaire syndécan-4, montre également un comportement
similaire sur toutes les surfaces étudiées.

Les résultats des études menées sur le comportement cellulaire vis-a-vis de ces trois
copolymeéres montrent que les cellules HUVECSs sont plus susceptibles d'adhérer sur la surface
plus hydrophobe, c'est-a-dire le copolymere 10/90. Cependant, I'étalement et la croissance de
ces cellules pourraient exiger une surface modérément hydrophile, le copolymére 30/70.5° Par
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conséquent, afin de valider le choix du polymeére 30/70, des études plus approfondies sont
nécessaires autour de la réponse cellulaire sur les surfaces polyméres recouvertes d une couche
protéique, en présence et en I’absence des facteurs de croissance et d’autres parametres affectant

la croissance cellulaire.
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1. Introduction

L'objectif principal dans I’étude des dérivés de PDMMLA est de développer un
biopolymére pour le revétement de stents métalliques cardiovasculaires. Les études antérieures
sur les dérivés de PDMMLA ont prouvé leur grand potentiel, du point de vue de la dégradation,*
des propriétés physicochimiques? et biologiques.®

Le développement d’un polymére amphiphile présente un avantage notable, compte tenu
de I’'importance de la cinétique de dégradation de ce dernier une fois implanté dans 1’organisme
vivant. A titre d’exemple, la dégradation compléte du PLA, 1’un des polyméres biodégradables
les plus utilisés dans ce domaine, peut s’étendre jusqu’a plusieurs mois.! La présence durable
du polymere, en particulier dans le cas des stents vasculaires, peut provoguer des complications
dans la zone de traitement, comme une thrombose tardive sur stent. La structure chimique
hydrophobe du PLA est donc considérée comme un défaut majeur pour ce polymeére, malgré
toutes ses propriétés intéressantes. D’autre part, les polyméres plus hydrophiles, comme le
PGA, se dégradent beaucoup plus rapidement.*® Cela limite également leur utilisation dans ce
domaine, étant donné que cette dégradation rapide ne permet pas d’assurer les objectifs

initialement visés par I’emploi d’un polymere.

Dans le cas du PDMMLA, outre la possibilité d’élaborer un polymére amphiphile, nous
sommes en mesure d’ajuster le niveau d’hydrophilie du polymére final.” L’augmentation du
nombre des groupements -COOH, permet d’augmenter le niveau d’hydrophilie dans un
copolymére de PDMMLA. De plus, la présence de ces groupements rend possible le greffage

covalent de principes actifs et ainsi d’étudier la cinétique de libération du médicament.

Dans le cas des revétements polymeéres comme le PLA ou le PLGA, le principe actif est
présent via des interactions physiques. Le plus souvent, les stents sont recouverts de plusieurs
couches de polymere, enfermant le principe actif entre deux couches afin de permettre une
libération plus lente et constante de celui-ci.® L’épaisseur du revétement polymére, devenue
plus importante, peut entrainer des problémes supplémentaires vis-a-vis de la dégradation de
celui-ci.

Le greffage covalent du médicament sur le polymére pourrait donc potentiellement
améliorer sa cinétique de libération apres I’implantation du stent et permettre d’établir de
meilleures conditions de revascularisation de la paroi artérielle. L’ objectif de ce chapitre est de
mettre en évidence la possibilite du greffage covalent sur les dérivés de PDMMLA et de mettre
en avant les stratégies employées lors de la réalisation de ce projet.
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1.1. 4-carboxyl-3,3-diméthyl-2-oxétanone ou B-lactone acide [8]

Dans le but de prouver la possibilité du greffage covalent sur les dérivés de PDMMLA,
I’expérience a été réalisée dans un premier temps sur un dérivé des unités monomeres du
PDMMLA, le 4-carboxyl-3,3-diméthyl-2-oxétanone (fB-lactone acide) [8]. En effet, cette
B-lactone acide est la forme déprotégée de la P-lactone benzylique [6] (Schéma 2.1).
L’hydrogénolyse du groupement benzylique permet d’obtenir la B-lactone acide qui posséde
donc le groupement -COOH fonctionnalisable.®

(o) (o]
Bno)K—O H;, PdIC HO o)
—_ =
— Acétone t.a.
(0] (o]
[6] [8]

Schéma 2.1 : Synthése de la B-lactone acide
Déprotection de la B-lactone benzylique [6] pour obtenir la B-lactone acide [8]

Pour la mise au point du greffage, le cholestérol est utilisé comme molécule modeéle et la
réaction est réalisée suivant le protocole d’estérification de Steglich. Le cholestérol n’étant pas
un principe actif, il est utilisé uniqguement dans le but de prouver la faisabilité de cette
expérience. Sa structure chimique simple par rapport a celle des actifs réels permet une analyse
plus aisée des données obtenues. De plus, le cholestérol ne posséde qu’une seule fonction
hydroxyle, la réaction aura donc lieu sur celle-ci 1! pour donner le produit final, la B-lactone-
cholesteérol.

1.2. PDMMLAH0-co-Hexes, PDMMLA 40/60 [P4]

Les études précédentes sur différents dérivés de PDMMLA avec différents niveaux
d'hydrophilie (10%, 20% et 30%) ont prouvé que le copolymére avec 30% de -COOH, le
PDMMLA 30/70 [P7], présentait les meilleurs résultats concernant la cinétique de dégradation.
En effet, le copolymére PDMMLA 30/70 [P7] se dégrade dans un laps de temps de six mois
(Figure 2.1). Le copolymere 30/70 est également le dérivé de PDMMLA avec les propriétés
physicochimiques et biologiques les plus intéressantes parmi les trois copolyméres analysés.'
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Figure 2.1 : Représentation graphique de la dégradation de trois dérivés de PDMMLA sur
une période de six mois
[P5] : 10/90, [P6] : 20/80 et [P7] : 30/70. Le PDMMLA 30/70 [P7] montre la perte de masse la plus
importante parmi les trois copolyméres étudiés.?

Afin d'accélérer davantage le processus de dégradation, la synthése d’un nouveau
copolymére de PDMMLA est envisagée. Le PDMMLAH40-co-Hexso (PDMMLA 40/60) [P4]
est donc synthétisé suivant le protocole de polymérisation des B-lactones. Grace a la présence
de plus de groupements -COOH, le PDMMLA 40/60 [P4] se dégraderait encore plus
rapidement que le PDMMLA 30/70 [P7], limitant les complications post-implantatoires dues a
la présence du polymere.

La stratégie est donc de greffer 10% d’un principe actif sur les 40% de -COOH du
PDMMLA 40/60 [P4] afin de conserver les 30% de -COOH initialement recherchés, tout en
accélérant la dégradation du polymere restant apres la libération complete du principe actif. On
utilise alors 0.1 équivalent de cholestérol ou de Paclitaxel (PTX) pour un équivalent de
copolymere 40/60 (Figure 2.2).

Figure 2.2 : Représentation schématique du principe du greffage covalent envisagé
Un principe actif greffé chimiquement sur le copolymére 40/60. Rouge : chaines latérales d’ester
hexyliques, Vert : chaines latérales d’acide carboxylique, Bleu : principe actif.

Les nouveaux polymeres obtenus par greffage seront nommés PDMMLAH30-ter-Cholio-
ter-Hexeo ou PDMMLA-Chol 30/10/60 [P8] et PDMMLAHz0-ter-PTX1o-ter-Hexso ou
PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10].
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1.3. Homopolymere PDMMLA-H [P2]

Dans le but de déterminer la proportion maximale du greffage, I’homopolymeére acide
PDMMLA-H [P2] a été choisi pour faire la réaction d’estérification avec le cholestérol et le
Paclitaxel. Cette expérience va donc permettre de comprendre 1’importance de la contrainte
stérique de la molécule greffée sur le pourcentage du greffage.

Dans ces reactions, un équivalent de cholestérol ou de Paclitaxel est utilisé pour un
équivalent d’homopolymére PDMMLA-H, pour donner respectivement les produits finaux
PDMMLA-Chol [P9] et PDMMLAH45-c0-PTXss ou PDMMLA-PTX 45/55 [P11].

2. Méthodologie

Estérification de Steglich

Le protocole d’estérification de Steglich est utilisé dans cette étude pour créer une liaison
covalente entre les polymeéres et les molécules hydroxylées. Cette méthode utilise un
carbodiimide avec de la N,N-diméthyl-4-aminopyridine (DMAP) pour activer un acide
carboxylique et permettre la formation d’un ester. Dans notre cas, l'estérification a lieu en
impliquant la fonction acide carboxylique du monomere ou du polymére et la fonction
hydroxyle disponible de la molécule a greffer. L’acide carboxylique est donc activé par 1’action
du N, N-dicyclohexylcarbodiimide (DCC), en formant I’intermédiaire O-acylisourée
(schéma 2.2).1#14

o o
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Schéma 2.2 : Mécanisme de I’estérification de Steglich
L'intermédiaire O-acylisourée es formé par I'action du DCC sur I'acide carboxylique. La nouvelle
liaison ester est ensuite formée grace a I'attaque de I’hydroxyle.
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L'addition du DMAP en quantité catalytique est nécessaire pour améliorer I’estérification
et minimiser la formation du sous-produit de migration acyle improductif, compétitif avec
l'attaque nucléophile de I'nydroxyle. 31

Comme évoqué précédemment, la premiere réaction de greffage est réalisée en utilisant
le cholestérol (figure 2.3) comme molécule modéle pour mettre en évidence la faisabilité du
greffage covalent.

Figure 2.3 : Structure chimique du cholestérol
Le greffage covalent a lieu en impliquant le groupement hydroxyle sur le Cs.

Aprés la mise au point de la réaction, le greffage est réalisé en utilisant le Paclitaxel
(figure 2.4), un principe actif couramment employé dans le traitement de nombreuses maladies.
Selon la littérature, dans le cas du greffage du Paclitaxel en présence de DCC/DMAP,
seul le groupement 2’-hydroxyle de la molécule est activé compte tenu de la
réactivité plus importante de celui-ci comparé au 7-hydroxyle. Quant au groupement
1-hydroxyle, il ne présente pas une réactivité remarquable.’®® Le mécanisme d’action du
Paclitaxel a été détaillé dans la partie bibliographie (cf. page 44).

W

(6) :H 3\ O
OHO O
O~ &
Figure 2.4 : Structure du Paclitaxel
Trois groupements hydroxyles sont présents sur les positions C;, C; et Cy.

OH

129



Partie Il : Chapitre 2 : Etude du greffage covalent

3. Résultats et discussion

3.1. Réactions de greffage covalent par I’estérification de Steglich

3.1.1. Greffage du cholestérol
e 4-cholestéryloxycarbonyl-3,3-diméthyl-2-oxétanone (B-lactone-cholestérol)

La B-lactone acide [8], forme déprotégée de la lactone benzylique [6], est utilisée dans
cette expérience afin de réaliser le greffage covalent du cholestérol. Aprés la réaction de
déprotection, I’analyse des spectres RMN, ainsi que les résultats de 1’analyse élémentaire ont
permis de confirmer la composition chimique de la nouvelle B-lactone [8]. Le calcul du
pourcentage molaire de chaque élément présent dans la molécule permet de confirmer la
composition attendue. Les résultats expérimentaux sont en cohérence avec les valeurs
théoriques calculées : Cth = 50.00%, Cexp = 49.86%, Hth = 5.58%, Hexp = 6.21%.

L’analyse du spectre RMN *H du produit de greffage confirme la réaction via la
modification des déplacements chimiques des groupements engagés dans la nouvelle liaison
formée entre la B-lactone et le cholestérol. La figure 2.5 représente les spectres RMN *H du
cholestérol, de la B-lactone acide [8] et du produit de greffage, la B-lactone-cholestérol [9].
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Figure 2.5 : Spectres RMN 'H du greffage covalent du cholestérol sur le monomére
a) Cholestérol, b) B-lactone acide [8], c) B-lactone-cholestérol [9]

Les signaux a 3.55 ppm (figure 2.5-a) et 4.67 ppm (figure 2.5-b) correspondent aux
protons indiqués sur le cholestérol et la B-lactone [8] respectivement. Les changements dans les
déplacements chimiques de ces groupes, intégrant chacun pour un proton montrent qu'une
modification chimique a eu lieu sur ces molécules (figure 2.5-c). En effet, le proton sur le Cs
du cholestérol subit un déblindage vers 4.75 ppm apres greffage, sous les effets électroniques
inductif et mésomere attracteur de la nouvelle liaison ester formée.
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L'analyse FT-IR des produits avant et apres greffage confirme également la réaction. La
bande de vibration d'élongation -OH du cholestérol (figure 2.6-a) a 3450 cm™ disparait
complétement aprés le greffage, indiquant que le groupement hydroxyle a été transformé en
ester. D’autre part, la bande d'absorption a 1222 cm™ correspond a I'élongation C-O de la
nouvelle liaison ester (figure 2.6-b).

Les résultats de l'analyse élémentaire permettent également de valider la composition
chimique attendue de la B-lactone greffée [9]. En effet, les valeurs expérimentales obtenues
dans le cas de la B-lactone-cholestérol donnent des résultats cohérents avec des valeurs
théoriques calculées et valide la réaction d’estérification : Cth = 76.90%, Cexp = 76.32% et
Hth = 10.21%, Hexp = 10.43%.
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Figure 2.6 : Spectres FT-IR des produits avant et apres greffage du cholestérol sur le
monomere
a) cholestérol, b) B-lactone-cholestérol [9], c) B-lactone acide [8]

¢ PDMMLAHz30-ter-Cholio-ter-Hexso ou PDMMLA-Chol 30/10/60

Concernant les polymeéres, les changements de déplacements chimiques sont différents
de ceux du monomeére, malgré les effets electroniques similaires. Cela peut s'expliquer par la
différence de mobilité au sein du polymeére. En effet, la chaine polymeére est plus souple et
mobile comparée a la structure plane et rigide de la B-lactone. Dans le cas des polymeres, les
intégrations des pics permettent de calculer le pourcentage de greffage.

Pour le copolymere 40/60 [P4], le greffage de 10% de cholestérol par motif de répétition
a été réalisé dans les mémes conditions que dans le cas de la B-lactone [8]. Les calculs utilisant
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les valeurs d’intégration des pics RMN H du produit a 3.45 ppm (Hs intégrant pour 0.09H) et
5.28 ppm (Hp et He intégrant pour 1.11H), montrent que le cholestérol est présent & 10% sur le
polymere greffé, comme souhaité (figure 2.7). Le terpolymere PDMMLAH30-ter-Cholyo-ter-
Hexso (PDMMLA-Chol 30/10/60) [P8] est ainsi obtenu et le greffage covalent est réalisé avec

Yoo

§5
R ()

H
c) b &Hg H,
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Figure 2.7: Nouveau terpolymére PDMMLA-Chol 30/10/60 et spectres RMN 'H
a) cholestérol, b) PDMMLA40/60 [P4], c) PDMMLA-Chol 30/10/60 [P8]

e PDMMLA-Chol

Quant a I’homopolymére PDMMLA-H, un greffage & 100% de cholestérol a été effectué

en utilisant un équivalent de cholestérol pour un équivalent d’homopolymere.

On peut observer en RMN 'H 100% de greffage puisque les intégrations des pics a
3.40 ppm (Hs sur le cholestérol) et a 5.23 ppm (Hp sur le polymere) sont de 1.04 et 1.05
respectivement (figure 2.8).
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Figure 2.8 : Nouveau polymére PDMMLA-Chol et spectres RMN H
a) cholestérol, b) homopolymere PDMMLA-H [P2], c) PDMMLA-Chol [P9]

3.1.2. Greffage du Paclitaxel

o Greffage du Paclitaxel sur la B-lactone acide

La réaction de greffage sur la 3-lactone acide a été également effectuée avec le Paclitaxel,
dans le but d’élaborer une B-lactone-PTX. Bien que les conditions expérimentales soient
identiques a celles de la B-lactone-cholestérol, cette derniére réaction n’a pas donné les résultats

souhaités.

En effet, en analysant le spectre RMN H du produit final, on observe un pic unique
(singulet) intégrant pour 6H vers 1.3 ppm. Cela signifie que le cycle lactone a subi une ouverture
lors de la réaction avec le Paclitaxel en présence de DCC/DMAP.

e PDMMLAHS30-ter-PT Xaio-ter-Hexso ou PDMMLA-PTX 30/10/60

Le greffage du Paclitaxel sur le PDMMLA 40/60 [P4] est une étape primordiale, car le
produit final de cette réaction est destiné a des applications dans le domaine biomédical et en
particulier pour le revétement de stents endovasculaires.
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La figure 2.9 montre les spectres RMN *H du Paclitaxel, du PDMMLA 40/60 [P4] et du
PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10]. Les déplacements chimiques et les intégrations des pics
confirment que le greffage par estérification a eu lieu impliquant le groupement 2'-hydroxyle
du Paclitaxel et le groupement acide carboxylique du copolymere. Le pic a 3.55 ppm sur le
spectre (a), correspondant au proton du groupe 2'-hydroxyle du Paclitaxel, disparait apres
greffage (spectre c), indiquant que ce groupement fonctionnel a été transformé en un ester. En
utilisant les valeurs d’intégrations des pics a 5.34 ppm (intégrant pour 1.32) et a 6.20 ppm
(intégrant pour 0.12), on peut en déduire le rapport des groupements acide carboxylique libres
et les groupements greffes sur les chaines latérales du copolymere.

2'-OH
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<
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R |
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Figure 2.9 : Nouveau terpolymére PDMMLA-PTX 30/10/60 et spectres RMN H
a) Paclitaxel, b) PDMMLA 40/60 [P4], c) PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10]

Les calculs confirment la structure chimique du terpolymére PDMMLA-PTX 30/10/60
[P10], avec les 10% souhaités de Paclitaxel greffé.

Pour ce nouveau terpolymere qui nous intéresse tout particulierement, les spectres RMN
a deux dimensions ont également été enregistrés, permettant une analyse plus approfondie du
produit final. La figure 2.10 représente le spectre 2D H-'H du terpolymére [P10]. Il s’agit
d’une séquence RMN homonucléaire, COSY pour « COrrelation SpectroscopY » qui identifie
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les protons couplés les uns aux autres au sein d’'une molécule. En effet, sur un spectre COSY
on observe sur la diagonale le reflet du spectre 1D de la molécule analysée, et des signaux
symétriques de part et d’autre de la diagonale, correspondant aux couplages de paires de
noyaux. Ces signaux croisés indiquent que deux noyaux de déplacements chimiques différents
sont couplés.*®

Dans le cas du terpolymere [P10], on constate que le proton Hy est couplé a lui-méme via
le pic sur la diagonale, et le proton H,- est au proton Hs- qui se trouve au voisinage (3J) de ce
dernier.
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Figure 2.10 : Spectre COSY du terpolymére PDMMLA-PTX 30/10/60
Le spectre COSY montre les corrélations *H-'H & travers les liaisons du terpolymére [P10].

Les figures 2.11 et 2.12 montrent respectivement deux autres spectres RMN 2D du
nouveau terpolymere PDMMLA-PTX 30/10/60. 1l s’agit d’un spectre HSQC ou
« Heteronuclear Single Quantum Correlation » et d’un spectre HMBC ou « Heteronuclear
Multiple Bond Correlation ». Ces expériences RMN héteronucléaires fournissent des preuves

supplémentaires en plus de la RMN 1D afin de confirmer I’attribution de la résonance.
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Figure 2.11 : Spectre hétéronucléaire HSQC du PDMMLA-PTX 30/10/60
La HSQC montre les corrélations directes entre deux noyau différents (Hc).

La méthode HSQC permet d’observer les corrélations directes 'J de deux noyaux
différents, ici, le 3C et le *H. Nous pouvons voir sur la figure 2.11 le spectre HSQC du
terpolymere [P10] qui montre les corrélations des protons H»: et Hy sur les carbones C»- et Cp
respectivement.

La méthode HMBC, quant a elle, représente les corrélations entre un proton et un carbone
séparés par plusieurs liaisons.

Dans le cas du terpolymere PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10], on observe sur le spectre
(figure 2.12) une corrélation entre le Hy et le Ca qui sont séparés par trois liaisons. Les
corrélations du proton Hp, avec les carbones C (2J) et Cq (3J) sont également visibles.

Les groupements engagés dans la nouvelle liaison formée étant séparés par plusieurs
liaisons, les spectres COSY et HSQC ne sont pas dans la mesure de montrer les corrélations
entre ces derniers. Le spectre HMBC est alors enregistré afin de mettre en évidence la formation

d’une nouvelle liaison entre le Paclitaxel et le copolymére [P4] avec la corrélation *Jxz-ca.
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Figure 2.12 : Spectre hétéronucléaire HMBC du PDMMLA-PTX 30/10/60
La HMBC représente les corrélations *H-13C & travers plusieurs liaisons.

e PDMMLA-PTX 45/55

Dans le cas de I’homopolymeére [P2], les signaux RMN H observés des groupements
mentionnés précédemment (Hy' et Hy), indiquent qu'il reste 45% de groupements -COOH libres
sur le PDMMLA greffé (figure 2.13). Cela implique que le pourcentage de greffage maximal

du Paclitaxel sur ’homopolymere est limité a environ 55%.

On peut expliquer ce phénomene par la structure chimique plus encombrée du Paclitaxel,
comparee a celle du cholestérol. En effet, la géne stérique générée par le Paclitaxel, limite son
acces a la totalité des groupements -COOH du polymeére. Le pourcentage du greffage n'est alors
pas de 100% malgré I'utilisation d'un équivalent de Paclitaxel pour un équivalent de polymére.
On obtient donc le copolymére PDMMLAH45-co-PTXss (PDMMLA-PTX 45/55) [P11].
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Figure 2.13 : Nouveau copolymére PDMMLA-PTX 45/55 et spectres RMN 'H
a) Paclitaxel, b) PDMMLA-H [P2], c) PDMMLA-PTX 45/55 [P11].

3.2. Analyses thermogravimétriques

Une fois le protocole du greffage covalent mis en place, les analyses
thermogravimétriques (TGA) des polymeres avant et apres greffage ont été effectuées afin de
comparer les résultats et de valider le changement des propriétés diverses des polymeéres greffés
par rapport aux polymeéres de départ.

L’analyse thermogravimétrique (TGA) d’un polymere permet d’obtenir des informations

sur sa stabilité thermique et sur sa température de dégradation T4.2

Les données recueillies par la technique de calorimétrie différentielle a balayage (DSC)
fournissent des informations sur les propriétés thermiques du polymeére, principalement la
température de transition vitreuse Tq et la température de fusion T.2%?2 Les dérivés de
PDMMLA étant des polymeéres amorphes, ils sont caractérises par la Tq et ne présentent pas de
Tr.

La figure 2.14 présente les courbes de TGA des polymeres avant et apres greffage du
cholestérol et du Paclitaxel. On peut observer le début de la dégradation thermique de chacun
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des polymeéres entre 170 et 200°C. Cette dégradation est refletée par une perte de la masse

résiduelle de 1’échantillon étudié. Dans notre cas, la dégradation compléte des polymeéres est
observée entre 270 et 320°C.
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Figure 2.14 : Courbes de TGA des dérivés de PDMMLA avant et apreés greffage chimique du
cholestérol et du Paclitaxel
Les points indiqués sur les courbes présentent le début de la dégradation thermique des
polymeres. A ce stade, la perte de masse résiduelle est de I'ordre de 5%.

Les tracés DSC des polymeres sont représentés dans la figure 2.15. On constate un
changement de T dans le cas du greffage du cholestérol sur le PDMMLA 40/60 [P4] ainsi que
sur le PDMMLA-H [P2]. La T4 augmente de 23.7°C a 25.7°C apres le greffage de 10% de
cholestérol sur le copolymére et de 69.9°C a 106.06°C apres le greffage sur I’homopolymére.

Aprés le greffage de 10% de Paclitaxel sur le copolymére 40/60, on observe une
augmentation de la Ty de 23.7°C a 34.7°C. En revanche, dans le cas de 1’homopolymeére
PDMMLA-H, la Tg subit une Iégére diminution en passant de 69.9°C a 64.5°C.

Dans le cas du monomeére analysé séparément, le greffage du cholestérol sur la B-lactone
acide [8] entraine une augmentation de la Tt de 48°C a 160°C.

La Tq et la Ty sont des propriétés thermiques importantes dans 1’¢laboration d’un
biomatériau car elle détermine 1’état physique du polymere. Dans le cas de notre étude, on
observe une Tq élevée pour tous les polymeéres avant et apres greffage. Cela présente 1’avantage
de pouvoir manipuler les polymeres a des températures élevées si nécessaire, sans étre contraint
par une dégradation thermique. D’autre part, la Ty est le facteur déterminant de 1’état physique
du polymere qui est rigide et vitreux en-dessous de la Tg et souple et caoutchouteux au-dessus
de cette température. Une Tg inférieure & 37°C indique que le polymére sera dans son état souple
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a température corporelle et qu’il n’aura pas de changement d’état aprés son implantation dans
le corps. Par conséquent le PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] présente une T4 adaptée de 34.7°C
pour les applications biomédicales.
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Figure 2.15 : Thermogrammes DSC des dérivés de PDMMLA avant et apreés greffage
Les cycles de chauffage et refroidissement des dérivés de PDMMLA étudiés par la DSC.

Les valeurs de Tq et Ty obtenues lors des expériences de TGA et DSC sont regroupées
dans le tableau 2.1.

Tableau 2.1 : T des B-lactones et T4 et T; des dérivés de PDMMLA avant et aprés greffage covalent
du cholestérol et du Paclitaxel.

Ta (°C) Tq (°C)° Ti (°C)
B-lactone acide - - 48
B-lactone-Chol - - 160
PDMMLA 40/60 198.1 23.7 -
PDMMLA-H Non-déterminée 69.9° -
PDMMLA-Chol 30/10/60 178.1 25.7 -
PDMMLA-Chol 163.2 106.6 -
PDMMLA-PTX 30/10/60 168.8 34.7 -
PDMMLA-PTX 45/55 170.1 64.53 -

@ Ty mesurée par DSC lors du second cycle de chauffe
b T, tirée du manuscrit de thése de R. Belibel (2015).3
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4. Conclusion

La synthése a facon des dérivés de PDMMLA permet d’obtenir des copolymeres
amphiphiles grace a I’utilisation des groupements latéraux ester hexylique (-COOHex) et acide
carboxylique (-COOH). Les groupements -COOH étant chimiquement modifiables, il est
possible d’envisager un greffage covalent de molécules sur ces derniers, comme des principes

actifs.

Le protocole d’estérification de Steglich nous a permis de réaliser une réaction de greffage
covalent de deux molécules sur des dérivés de PDMMLA, en utilisant dans un premier temps
le cholestérol comme molécule modele, puis le Paclitaxel comme principe actif utilisé dans le
traitement de plusieurs pathologies.

Dans le cas du cholestérol, I’ensemble des résultats obtenus confirme bien le greffage
chimique de ce dernier aussi bien sur les polymeéres que sur le monomere. L’analyse des
spectres RMN *H des polyméres finaux permet de confirmer et de quantifier le pourcentage de
greffage. Les calculs basés sur les intégrations des signaux RMN H montrent que le cholestérol
a été greffé sur le PDMMLA 40/60 a 10%, et sur I’homopolymére PDMMLA-H a 100%. En
effet, le cholestérol posséde une structure chimique adéquate pour permettre un greffage a 100%

sur I’homopolymere.

Le greffage du Paclitaxel sur les polymeres est également réalisé avec succes.
Contrairement au cholestérol, dans le cas de ’homopolymeére, le pourcentage du greffage n’est

pas de 100%, compte tenu de la structure encombrée du Paclitaxel.

Parmi les produits étudiés dans ce chapitre, le nouveau terpolymeére
PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] a une importance particuliére, car son élaboration vise une
utilisation biomédicale, notamment comme revétement de stents. L’analyse par RMN de ce
polymére a permis d’observer en *H, la disparition du pic du groupement 2°-OH du Paclitaxel
aprés greffage, et avec des expériences 2D HMBC, la corrélation du proton Hy- avec le Ca (J).

Apres la mise en place du greffage covalent du Paclitaxel sur le PDMMLA 40/60, il est
nécessaire d’étudier les propriétés diverses de ce nouveau terpolymere. Les études
thermogravimétriques nous ont permis de déterminer la Tq et la Tg des polymeres avant et apres
greffage. Tous les polymeres présentent une température de dégradation au-dessus de 160°C,
ce qui indique qu’ils peuvent étre travaillés facilement sans subir une dégradation thermique.
La température de transition vitreuse du PDMMLA-PTX 30/10/60 est de 34.7°C, ce qui
implique que le polymeére souple a 37°C et ne montrera pas de changement d’état une fois

introduit dans 1’organisme.
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Nous aborderons dans le chapitre suivant, les études des propriétés physicochimiques de
la surface, de la libération in vitro du Paclitaxel greffé, ainsi que du comportement des cellules
HUVECs vis-a-vis du copolymére PDMMLA 40/60 [P4], du terpolymere
PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] et du PLA.
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Introduction

La possibilité de réaliser un greffage chimique de molécules sur le PDMMLA permet
d’obtenir un nouveau type de biopolymere fonctionnalisé par un principe actif. Cela présente
un intérét majeur pour les applications biomédicales, en particulier pour le revétement des
stents, puisqu’il évitera 1’utilisation de multicouches de polymére/principe actif (ex : PLA,
PLGA) et permettra une libération constante du médicament dans 1’organisme apres
implantation. Néanmoins, 1’élaboration d’un tel revétement nécessite davantage d’analyses
physicochimiques et de connaissances sur son comportement vis-a-vis des conditions
physiologiques in vitro et in vivo avant d’étre validé comme biomatériau.

Ce chapitre rassemble donc une série d’études effectuées sur les nouveaux dérivés de
PDMMLA, le copolymeére 40/60 [P4] et le terpolymére PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10]. Pour
une analyse comparative avec nos résultats, les expériences sont également menées sur le PLA,
le polymere le plus utilisé comme revétement de stents. Ce chapitre est donc constitué de trois
parties, qui abordent les études d’adhésion protéique, de la libération du Paclitaxel et du

comportement cellulaire des HUVECs.

Pour la premiere partie, qui consiste a étudier 1’adhésion protéique sur la surface de ces
trois polymeres, les expériences sont réalisées grace a la technique de DCA dans les conditions
identiques a celles décrites dans le chapitre 1. Une comparaison est ainsi effectuée entre les
profils d’adhésion des différentes protéines sur les surfaces des PDMMLAs et celle du PLA.
Cette analyse permet en outre de constater les changements des profils d’adhésion du
PDMMLA 40/60 apres le greffage chimique du Paclitaxel.

En paralléle, dans le but d’analyser la rugosité de surface des polyméres, le revétement
des stents, ainsi que des plaques métalliques en cobalt-chrome (Co-Cr), a été réalisé par la
technique de dip coating. Pour une étude complémentaire et comparative, la technique de spin
coating a été employée dans le revétement des plaques. Ces expériences permettent de
déterminer la rugosité de surface des films polymeres déposés par deux techniques, ainsi que
I’épaisseur du film formé dans les deux cas. Le stent est observé par microscopie optique avant

et apres revétement par le terpolymere.

Aprés la réalisation du greffage covalent du Paclitaxel sur le copolymere PDMMLA
40/60 [P4], une étude de la libération de ce dernier devient nécessaire. La deuxiéme partie de
ce chapitre comporte donc une étude in vitro de la cinétique de libération du Paclitaxel a partir
du polymere greffé, PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10]. Cette expérience est effectuée dans le
PBS (1x) en présence et en absence des enzymes estérase et lipase, afin de comparer le profil
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des courbes de libération correspondant a chaque cas. La libération est suivie par HPLC en
phase inverse, en détectant par UV le Paclitaxel a 227 nm.

Enfin, la troisieme partie consiste & étudier in vitro le comportement des cellules
endotheéliales humaines HUVECSs au contact des trois polymeres et la réponse cellulaire. Afin
d’évaluer la cytotoxicité des polymeéres, et en particulier du terpolymére [P10], un test de
viabilité par un dosage de LDH est effectué. En parall¢le, une étude d’étalement des HUVECs
est également pratiquée sur les trois polymeres afin de constater leur affinité aux différentes
surfaces.
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1. Etudes de surface des polyméres
1.1. Etude de ’adhésion protéique

Dans cette partie, une étude de I’adhésion des protéines est effectuée sur la surface du
copolymére PDMMLA 40/60 [P4], du terpolymére PDMMLA 30/10/60 [P10] et du PLA.

Les conditions expérimentales de cette étude sont identiques a celles décrites
précédemment dans le chapitre 1. Les expériences sont réalisées tout d’abord en faisant
I’expérience du blanc en mesurant la force « F » a I’immersion dans le PBS seul. Ensuite, la
force est mesurée a I’'immersion dans une solution protéique pour 1’adsorption, puis dans le
PBS pour la désorption (rincage). Les protéines étudiées sont également la BSA, la fibronectine,
le fibrinogéne, la vitronectine, le protéoglycane transmembranaire syndécan-4 et un mélange
de toutes les protéines « Mix ».

L’¢tude des profils d’adhésions des protéines sur le PLA est réalisée afin de comparer les
valeurs de F entre ce dernier et les polyméres [P4] et [P10]. Ainsi, I’ensemble des résultats
permettra d’observer les effets de la modification chimique du PDMMLA 40/60 sur I’adhésion
des protéines a la surface de ce polymere. Cela permettra également de comparer les profils
d’adhésion du terpolymére PDMMLA 30/10/60 [P10], un candidat pour les applications
biomédicales, a ceux du PLA, un polymere biodégradable approuvé.

e Expérience du blanc

Dans cette expérience, réalisée en effectuant les cycles d’immersion/émersion dans le
PBS, nous avons obtenu les courbes de F pour les trois polymeéres étudiés (figure 3.1). On
constate que le PDMMLA 40/60 présente des valeurs moyennes de F bien plus élevées que le
PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] et le PLA, avec F/jso = 5.14 + 0.06 mN. D’autre part, les
courbes du PLA et du terpolymére sont trés proches, presque superposées, avec
Fio/i0/60 = 0.95 = 0.01 mN et FF% = 1.02 + 0.11 mN aprés stabilisation des valeurs
(p > 0.05).

L’écart important entre les deux dérivés de PDMMLA avant et aprés le greffage
(AF = 4.20 + 0.04 mN) montre que la surface du polymeére devient bien plus hydrophobe en
présence du Paclitaxel, de telle maniére que I’hydrophilie de surface du polymere greffé

s’approche considérablement de celle du PLA, connu pour avoir une nature hydrophobe.
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Figure 3.1 : Courbes de I'expérience du blanc des polyméres PDMMLA 40/60 [P4],
PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] et PLA
La force F est mesurée a I'immersion des polyméres dans le PBS ; (n = 3)

Les profils du blanc de tous les polyméres étudiés dans ce projet sont présentés dans la

figure 3.2. Trois catégories de polymeres sont observées en termes d’hydrophilie de surface.
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Figure 3.2 : Courbes de I’expérience du blanc de tous les polyméres étudiés dans le
PBS
PDMMLA 10/90 [P5], PDMMLA 20/80 [P6], PDMMLA 30/70 [P7], PDMMLA 40/60 [P4],
PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] et PLA ; (n = 3)

Les courbes des copolymeres 30/70 [P7] et 40/60 [P4] (les plus hydrophiles) se
rapprochent considérablement apres la stabilisation des cycles et sont presque superposées :

PBS
F3

0/70

=5.11+0.04 mN et Ff25,=5.14 + 0.06 mN.
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D’autre part, les courbes du terpolymére PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] et du PLA sont
trés proches et présentent une valeur de F autour de 1 mN. L’hydrophobie de surface du
copolymére 40/60 augmente avec le greffage covalent du Paclitaxel et se rapproche de celle du
PLA.

Les courbes des copolymeres 10/90 [P5] et 20/80 [P6] quant a elles, suivent une tendance
intermédiaire entre les plus hydrophiles et les plus hydrophobes des polymeres étudiés (F entre
3.5et4 mN).

e Adsorption/désorption des protéines

La figure 3.3 présente les profils d’adhésion des protéines sur les surfaces du PDMMLA
40/60, du PDMMLA-PTX 30/10/60 et du PLA.

Dans le cas du copolymére 40/60, les valeurs de F obtenues en présence des protéines
sont inférieures a celle du PBS avec un écart important. En effet, les valeurs moyennes de F
pour toutes les protéines, se situent entre 1.0 et 1.5 mN a I’adsorption et au ringage. Cela signifie
que I’adhésion des protéines sur la surface du PDMMLA 40/60 rend la surface plus hydrophobe
qu’au départ. Les valeurs de F pour toutes les protéines sont proches de celles de 1’expérience
« MiX », ou toutes les protéines sont présentes, impliquant qu’elles présentent une affinité

similaire a cette surface.

Globalement, les valeurs de F a 1’adsorption et au ringage varient entre 0.80 et 1.30 mN
dans le cas des trois polymeres (une différence de 0.50 mN entre la valeur de F la plus élevée
et la plus faible).

L’adsorption et la désorption du syndécan-4 suit une tendance similaire aux autres
protéines sur les trois surfaces ; ch?sc(;‘émo) =1.10 + 0.01 mN, Fgg;@g/m) =1.22 + 0.03 mN
(AF30s Gao/60y = 405 MN, AFpRCG8 60y = -3.92 MN), Fi25G6/10/60) = 0.81 + 0.01 mN,
Fies 36/10/60) = 0.89 % 0.003 MN (AF32< 6 /10/60) = -0-12 MN, AF50556 11060y = -0.05 mN)

et Fippray = 0.83 + 0.03 mN, Fpoipra = 091 £ 0.01 mN (AF3 S pra) = -0.19 mN,

AF305pray = -0.10 mN) ; AF étant la différence de F entre I’adsorption/désorption et le blanc.

Le comportement global des protéines est déterminé par la courbe « Mix », qui reste
majoritairement au méme niveau que les courbes individuelles de toutes les protéines dans les
trois cas et proche de la ligne de base pour le PDMMLA-PTX 30/10/60 et pour le PLA
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(AFﬁ@xmo/w/ﬁo) = -0.02 mN, AFl’;f;;‘(go/m/Go) = 0.001 mN, AFﬁisx(PLA) = -0.13 mN,
AFSUY pLay = 0.18 mN).

Dans le cas des polyméres PDMMLA-PTX 30/10/60 et PLA, on retrouve toutes les
courbes d’adsorption et de ringage des protéines concentrées autour de la courbe du PBS avec
des légers écarts. Ces résultats montrent que le greffage covalent du Paclitaxel sur le
copolymeére 40/60 apporte un changement considérable aux propriétés de surface du polymére.
Des profils similaires sont observés pour le PDMMLA-PTX 30/10/60 et le PLA, ce qui indique
que le nouveau terpolymere destiné a 1’utilisation biomédicale a des propriétés semblables a
celles du PLA. Ce rapprochement de résultats donne un premier apercu encourageant des

propriétés de surface du terpolymere en termes d’adhésion protéique.

a) PDMMLA 40/60 b) PDMMLA-PTX 30/10/60
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Figure 3.3 : Courbes d’adsorption et de désorption/ringcage de différentes protéines sur
les trois polymeéres et les profils du blanc de tous les polymeéres étudiés
a) le PDMMLA 40/60 [P4], b) le PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] et c) le PLA (n = 3)
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1.2. Etudes de la rugosité de surface des polymeéres

La rugosité de surface est une autre propriété de surface déterminante pour la réponse
cellulaire sur la surface d’un biomatériau. Dans cette partie, la rugosité de surface des nouveaux
dérivés de PDMMLA, ainsi que celle du PLA a été évaluée grace a une technique de mesure de
profils de surface sans contact, la profilométrie. Deux techniques ont été utilisées dans la
réalisation de cette étude : le spin coating et de dip coating, qui permettent d’obtenir une couche
fine de polymeres sur des surfaces plates.

1.2.1. Dip coating

Le dip coating est la méthode la plus simple et la plus rapide pour la préparation des films
minces. Dans cette méthode, la plaque est immergée dans une solution de polymere qui se
répand naturellement et de maniére homogéne sur la surface de la plaque par I’effet de la trainée
visqueuse, de la force de gravité et de la montée capillaire. La plaque est ensuite retirée
verticalement a vitesse constante et 1’évaporation du solvant permet la solidification du

revétement final (figure 3.4).12

Formation de oy
couche humide ey’
. 8-

Evaporation
du solvant

Immersion Retrait Séchage

Figure 3.4 : Etapes du processus de dip coating
Les fleches pleines montrent le sens du mouvement de la plaque.?

1.2.2. Spin Coating

La technique de spin coating est utilisée pour préparer des films minces et uniformes
d'une épaisseur de I’ordre du micrometre au nanomeétre. La plaque est placée sur le mandrin
rotatif de I’appareil, et la force centrifuge entraine ’étalement du liquide déposé vers les

extrémités de la plague. En effet, le processus de dépot par spin coating se compose de plusieurs
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étapes comme montrées dans la figure 3.5. Les deux principaux facteurs dans le procédé de spin
coating sont la force centrifuge, qui permet I'écoulement radial du liquide, et la vitesse
d'évaporation du solvant. L’augmentation de ces parameétres entraine la diminution de
I’épaisseur du film déposé.* Bien que la technique de spin coating permette de produire un
revétement fin et uniforme, son application est limitée a des petites surfaces de quelques
centimétres.t

a) b)
Etalement du liquide vers
les extrémités grace a
. la force centrifuge
Solution de Evaporation

polymere '

Substrat ,/ I : I/
1

~
Plateforme” : /‘,\\
tournante 1 1
Vitesse angulaire

C) Etalement du liquide vers d)
les extrémités grace a
la force centrifuge ‘/\

' A i
! > . by
P \‘\\ ! / .~ Film polymere

Evaporation

f:‘\

iy

Figure 3.5 : lllustration schématique du dépét de film polymeére par spin coating
a) étape de dépot de solution de polymere, b) rotation et accélération (spin-up) du support,
c) arrét de la rotation (spin-off), d) évaporation du solvant °

1.2.3. Profilométrie

La profilométrie permet de mesurer les défauts géométriques des surfaces produits par le
dépot d’une couche mince de substrat, ou par la qualité¢ de la surface du substrat comme la
rugosité (figure 3.6).° Le profilométre sert a mesurer les variations d’épaisseurs
micrométriques, voire nanométriques de couches minces ou d’objets structurés. La précision
en épaisseur est de I’ordre du nanometre et la précision latérale de quelques micrometres. Une
pointe, dont I’extrémité présente un rayon de courbure de 12 um se déplace a la surface de

I’objet étudi€ et balaye la surface de 1’échantillon.
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Figure 3.6: Surface d’une plaque métallique nue balayée par le profilometre
La rugosité moyenne arithmétique (Ra) indique I’écart moyen entre les pics er les creux de la
surface. La rugosité de surface est de I'ordre de quelques nanomeétres sur cette plaque.

Cette technique permet également de mesurer I’épaisseur d’un film déposé sur une
surface plate. Pour mesurer I’épaisseur, il est nécessaire de créer une rayure sur le film déposé
en formant une breche avec une partie haute qui est la surface du film polymere, et une partie
creuse qui est donc la surface de la plaque support (figure 3.7). La différence de niveau indique
donc I’épaisseur de la couche de polymere déposée sur la plaque. Ces rayures sont généralement

réalisées a 1’aide d’une aiguille ou la pointe d’une pince.’
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Figure 3.7 : Balayage de la surface d’une plaque métallique, recouverte d’une couche de
polymere par spin coating
Le profilométre détermine I'épaisseur de la couche déposée en faisant la différence entre les
niveaux indiqués : (R) film polymeére sur la plaque, (L) trait créé sur le film polymére permettant
d’atteindre la surface de la plaque sur laquelle le film est déposé.

Les valeurs moyennes de la rugosité de surface Ra sont présentées dans la figure 3.8. Ra
est la rugosité moyenne arithmétique qui correspond a la moyenne des écarts par rapport a la
ligne moyenne sur une longueur d’échantillonnage. C’est le parameétre de rugosité le plus

fréquemment utilisé et qui donne une description générale des variations de niveaux.®
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Figure 3.8 : Histogramme représentant la rugosité de surface
Rugosité moyenne « R, » de la plague métallique nue et de trois polymeéres déposés par
spin coating et par dip coating (n = 3).

Les résultats obtenus montrent que la surface de la plague métalligue sans polymére a une
rugosité plus élevée que celles couvertes de polymeére, et la rugosité Ra est plus faible dans le
cas des plaques recouvertes par spin coating. Les trois polyméres montrent une rugosité
inférieure & 1 nm (Ra*%° = 0.38 + 0.15 nm, R,*¥260 = 0,33 £ 0.11 nm, R,""4 = 0.54 + 0.16 nm),
tandis que ces valeurs augmentent pour le dip coating (R.*¥%° = 2.45 + 0.47 nm,
R,3Y1060 = 1,14 + 0.68 nm et R.""* = 0.96 + 0.10 nm). Le spin coating permet donc d’obtenir
un revétement plus lisse comparé au dip coating.

Une surface est considérée comme lisse pour une valeur de Ra inférieure & 1 um.® Les
trois surfaces étudiées dans cette expérience présentent une Ra de I’ordre de quelques
nanometres quelle que soit la technique de revétement. Les trois polymeéres peuvent alors étre
classés comme étant lisses.

1.3. Imagerie par microscopie optique et épaisseur du film polymeére

Etant donné que I’objectif principal du développement du PDMMLA-PTX 30/10/60 est
de I'utiliser pour recouvrir les stents, le revétement de stents métalliques a été effectué dans
cette partie par la technique de dip coating. De méme que pour les plaques métalliques, le stent
est immergé dans une solution de polymeére afin de recouvrir la surface de fagcon homogéne.
Aprées 1’évaporation complete du solvant et solidification du film polymere, des images de la
surface du stent métallique ont été enregistrées grace a la technique de microscopie optique a
réflexion. Ces images seront comparées a celles du stent avant revétement.
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Le microscope optique permet de visualiser les objets de petites dimensions en grossissant
I’image. En mode réflexion, la lumiére passe par 1’objectif une premiére fois et aprés avoir été
réfléchie par la surface de 1’échantillon, elle repasse par 1’objectif pour I’observation de 1’objet.
La microscopie en mode réflexion permet d’observer les objets opaques ou épais, comparé au

mode transmission ou la lumiére traverse 1’échantillon transparent.'%!!

10 x/0.25 20 x/0.40
:
2.5 mm 10 x/25 125mm ° 109x/25

N\
270 x/0.40 , | 50x/090
509pm‘ 10 x/25 125mm 10x/25
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500um 30 x/25

Figure 3.9 : Images d’un stent métallique avant et apreés revétement par le
PDMMLA-PTX 30/10/60, enregistrées par le microscope optique
a) Stent nu (G* 10x), b) Stent nu (G 25x), c) Stent nu (G 50x), d) Stent recouvert de PDMMLA-PTX
30/10/60 (G 25x), e) Stent recouvert de PDMMLA-PTX 30/10/60 avec des rayures créées a la surface
du film (G 50x). (G* = grossissement)

La figure 3.9 présente les images d’un stent réalisées par la microscopie optique a
différents grossissements. Les images (a), (b) et (c) montrent la surface nue du stent et I’image
(d) montre la surface du méme stent recouvert du terpolymére PDMMLA-PTX 30/10/60 par
dip coating. Ces images révélent que la surface du stent est plus lisse grace a la présence du
polymeére qui s’étale sur la surface et s’incruste dans les imperfections du métal. L’image (e)
correspond également au stent recouvert du terpolymeére avec une rayure créée a la surface du
film afin de mieux visualiser la couche du polymére formée sur le stent.
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La profondeur des rayures formées dépend de la concentration de la solution dans laquelle
le dip coating est réalisé. Basé sur les optimisations réalisées lors des études précédentes sur les
dérivés de PDMMLA, le dip coating a été effectué en immergeant le stent et les plagues dans
une solution de polymeére de 40 mg/mL.*2

L’étude de la surface par profilométrie permet de déterminer la profondeur des rayures,
autrement dit, 1’épaisseur de la couche polymére sur la surface. L’analyse de surface par le
profilometre étant praticable uniquement sur des surfaces plates, la structure cylindrique d’un
stent n’est pas adaptée pour cette étude. Par conséquent, ces mesures sont effectuées sur des
plaques métalliques Co-Cr recouvertes de polymére de la méme maniere que le stent, afin de
représenter les mémes effets du dip coating sur le stent. Dans ce cas, la rayure est réalisée sur
le film polymere déposé sur la plaque et la mesure de la profondeur de cette rayure donne

I’information sur I’épaisseur de la couche polymere « H ».

Une mesure d’épaisseur complémentaire est ¢également réalisée sur les plaques
recouvertes par spin coating pour comparaison. La figure 3.10 présente les résultats de 1’étude
de I’épaisseur du film polymére sur la surface des plaques métalliques recouvertes par dip

coating et par spin coating.

4.48
6.0 ]
5.0
H Spin coating
4.0 ¥ Dip coating

Epaisseur du film polymére H (um)

PDMMLA 40/60  PDMMLA-PTX PLA
30/10/60

Figure 3.10: Histogramme représentant I’épaisseur de film polymeére
Epaisseur « H » du film polymére déposé sur la surface des plaques métalliques par spin
coating et par dip coating (n = 3).

Les resultats expérimentaux indiquent que I’épaisseur du film polymeére formée par

dip coating est autour de 1 pm pour les trois polymeres étudiés : Hyye, = 1.13 £ 0.26 pm,

HZ/10/60 = 0.85 + 0.08 um et Hp, = 0.91 + 0.14 um (DC = dip coating).
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En revanche, les wvaleurs de H sont différentes pour le spin coating
(Hi6/60 = 448 £ 153 pm, H3g/10/60 = 1.76 = 0.28 um et Hpf, = 1.38 + 0.31 pm)
(SC = spin coating). Cette différence de H est due a la concentration de la solution de polymere
utilisée pour effectuer le revétement. En effet, le dip coating est réalisé dans une solution de
40 mg/mL pour obtenir un revétement homogeéne sur la structure ciselée du stent. Les plaques
sont donc également recouvertes en utilisant la méme solution. En revanche, le spin coating est
effectué avec une solution de polymeére plus concentrée de 400 mg/mL qui est la concentration
utilisée dans la préparation des films polyméres pour les études d’adhésion protéique et du
comportement cellulaire. D’autre part, la vitesse de rotation élevée dans la technique de spin
coating requiert une solution plus visqueuse afin d’éviter la perte de produit lors des
expériences. En conclusion, il est logique d’obtenir une épaisseur plus importante avec le spin

coating comparée au dip coating.

Au vu de I’ensemble des résultats obtenus pour 1’adhésion protéique et la rugosité, les
propriétés de surface des nouveaux dérivés de PDMMLA, en particulier du terpolymeére
PDMMLA-PTX 30/10/60 sont proches et comparables a celles du PLA. Les premieres analyses
¢tant encourageantes, elles nécessitent d’étre complétées par davantage d’études comme la
microscopie a force atomique (AFM) et la microscopie électronique a balayage (MEB) afin de
mieux caractériser la surface et d’arriver a une conclusion définitive sur tous les aspects de

propriétés de surface de ce nouveau polymere.
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2. Etude de la libération du Paclitaxel

Au cours du chapitre 2, le greffage covalent du Paclitaxel sur les dérivés de PDMMLA a
été décrit. Cette réaction a une importance primordiale, en particulier dans le cas du copolymeére
40/60 [P4] car le polymére greffé est destiné a étre utilisé pour des applications biomédicales.
Dans cette partie, une étude in vitro de la cinétique et du profil de libération du Paclitaxel du
PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] est détaillée.

Cette étude est effectuée en trois séries et en triplicate ; le terpolymére est mis en
suspension dans une solution de : 1) PBS sans enzyme, 2) en présence de 1’enzyme estérase et

3) en présence de I’enzyme lipase a 37°C pendant une durée de 15 semaines.

L’estérase est une enzyme du groupe des hydrolases qui catalyse la coupure des liaisons
ester via une réaction d’hydrolyse. Les estérases humaines sont importantes pour 1'hydrolyse
catalytique des esters des xénobiotiques, tels que les médicaments et les pesticides, et elles
jouent un réle important dans la détoxification des médicaments en produits non toxiques ou
composés actifs.'® Cette caractéristique des estérases a été utilisée dans le développement
pharmaceutique sous forme de prodrogues estérifiées.'*

Les lipases sont des enzymes spécifiques qui transforment les glycérides en glycérol et
en acides gras. Par ce biais, elles sont une sous-classe des estérases qui hydrolysent également
les liaisons ester.'>16

La nouvelle liaison créée entre le Paclitaxel et le PDMMLA 40/60 étant une liaison ester,
I’effet de ces enzymes sur la cinétique de libération du Paclitaxel est examiné dans cette étude.

¢ Droite d’étalonnage du Paclitaxel

Le Paclitaxel est une molécule qui absorbe en UV a 227 nm et permet une détection par
spectroscopie UV-visible. Dans le cadre de cette étude, le Paclitaxel est élué au travers d’une
colonne chromatographique HPLC en phase inverse (C18), couplée a un détecteur UV-visible,
permettant la détection du Paclitaxel et son temps d’élution. La figure 3.11 présente les
chromatogrammes du Paclitaxel a différentes concentrations allant de 3 pg/mL a
100 pg/mL.
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Figure 3.11 : Chromatogrammes HPLC C18 du Paclitaxel enregistrés a 227 nm
Le pic du Paclitaxel élué par la phase mobile ACN/H,0 (7 : 3) est détecté a 4.74 minutes.

La hauteur du pic détecté étant proportionnelle a la concentration de chaque échantillon,
ces chromatogrammes fournissent un ensemble de points permettant de tracer la droite
d’étalonnage du Paclitaxel. Il s’agit de la droite de la hauteur de pic (H) en fonction de la
concentration, qui grace a I’équation de la droite, permet de calculer la concentration du

Paclitaxel libéré lors de I’étude de la libération (figure 3.12).
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Figure 3.12 : Droite d’étalonnage du Paclitaxel, tracée a partir de la hauteur des pics a
différentes concentrations
La concentration des échantillons varie entre 3 pg/mL et 100 pg/mL.
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e Libération du Paclitaxel

L’expérience in vitro de la cinétique de libération permet de déterminer le profil de
libération du Paclitaxel en fonction du temps. La figure 3.13 montre les graphiques représentant
la libération cumulée du Paclitaxel en fonction du temps. La concentration correspondante du
Paclitaxel pour chaque mesure est déterminée a partir de I’équation obtenue grace a la droite

d’étalonnage :
y = 1.4982 x + 1.0356 Equation 3.1

ou I’abscisse X correspond a la concentration du Paclitaxel, et ’ordonnée y a la hauteur
du pic détecté en HPLC.

On constate que la libération du Paclitaxel dans le cas des trois expériences sans enzyme,
avec I’estérase et avec la lipase suit une droite croissante, ce qui indique que la quantité cumulée
du Paclitaxel libéré augmente au cours du temps. Cette augmentation linéaire indique que cette

expérience suit une cinétique d’ordre zéro.

Une cinétique de libération d’ordre zéro consiste en une libération constante du principe

actif avec le temps selon 1’équation suivante :
Ci=Co+ko.t Equation 3.2

ou C; est la quantité de principe actif libéré au temps t, Co la quantité de principe actif au

temps 0 (souvent égale a 0), et Ko, la constante de vitesse de libération d’ordre zéro.

Ce profil de libération est le cas idéal, car il permet de maintenir une dose constante de
médicament dans le sang pour une période prolongée et de minimiser les fluctuations des
concentrations plasmatiques du médicament.r’%° La courbe de libération en fonction du temps
donne alors une droite, ou la pente correspond a la constante de vitesse de libération d'ordre
zéro ko, et le coefficient de corrélation du graphique permet de savoir si la libération du
médicament suit une cinétique d'ordre zéro ou non.

Comme indiqué sur la figure 3.13, les courbes de libération du Paclitaxel sont quasiment
des droites avec des coefficients de corrélation proches de 1. On peut donc considérer que la

libération in vitro du Paclitaxel suit une cinétique d’ordre zéro dans les trois cas.
Les trois conditions donnent donc trois droites avec les équations suivantes :

o Sans enzyme (PBS) : C;=2.7967 t + 84.685
o Avec de I’estérase : Ct=3.0067 t + 106.88
o Avec de la lipase : C't=1.8035t + 86.425
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Figure 3.13 : Profils de libération in vitro du Paclitaxel du terpolymeére

a) sans enzyme ; b) en présence de I'enzyme estérase ; c) en présence de I'enzyme lipase

PDMMLA-PTX 30/10/60

(n=3)
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La figure 3.14 montre la superposition des graphiques de libération du Paclitaxel dans les
trois situations étudiées. La comparaison des trois droites permet de voir les différences de
comportement par rapport aux conditions d’incubation. D’aprés ces résultats, la cinétique de
libération ne semble pas étre affectée considérablement par la présence de I’estérase et de la
lipase. En effet, la présence de 1’estérase accélére 1égérement la libération, car la pente de la
droite Ko dans ce cas est de 3.0067 pg.mL™2.J, comparée a celle du cas sans enzyme ko qui est
égale a 2.7967 pg.mL1J: En revanche, cette pente diminue dans le cas de la lipase
(k"0 = 1.8035 pg.mL™.J7) en abaissant Iégérement la vitesse de la libération.
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Figure 3.14 : Comparaison des profils de libération du Paclitaxel des trois séries
Rouge : PBS (sans enzyme), violet : en présence d’estérase et bleu : en présence de lipase ;
(n =3 pour chaque série)

Les données obtenues dans cette partie concernant la libération du Paclitaxel permettent
de conclure qu’apreés le greffage covalent du Paclitaxel sur le PDMMLA 40/60, la libération de
ce dernier suit une cinétique d’ordre zéro. C’est le profil de libération idéal pour maintenir une
dose constante de médicament dans le sang sur une période prolongée. Les résultats montrent
également que le Paclitaxel n’est pas complétement libéré sur la durée de quinze semaines
d’expérience car la courbe représentant la libération n’a pas atteint un plateau. Il est donc
nécessaire de prolonger la durée de 1’expérience dans le cas des trois séries afin de pouvoir
libérer la totalité du Paclitaxel. Une autre possibilite serait de diminuer le pourcentage du
Paclitaxel a I’étape du greffage afin de le libérer intégralement en une plus courte durée.
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3. Etude biologique, comportement des cellules endothéliales

Cette partie présente une étude in vitro de la réponse des cellules HUVECSs vis-a-vis des
trois polymeéres analysés. Une premiere évaluation de cytotoxicité des polymeres est effectuée
par le test de viabilit¢ LDH. L’expérience de 1’étalement cellulaire est ensuite mise en ceuvre

afin de déterminer ’adhérence des cellules HUVECs aux surfaces étudiées.

3.1. Test de cytotoxicité LDH

Les lactates deshydrogenases (LDH) sont des enzymes présentes dans une grande
diversité d’organismes (végétaux et animaux). Elles catalysent la conversion du pyruvate en

lactate et vice-versa.

Une méthode courante pour déterminer la cytotoxicité est basée sur la mesure de I’activité
des enzymes cytoplasmiques de la LDH, libérées dans le milieu de culture cellulaire en cas

d’altération de I’intégrité membranaire, induite par un processus de mort cellulaire.

La LDH est une enzyme cytoplasmique stable que I'on trouve dans toutes les cellules. La
LDH est rapidement libérée dans le surnageant de la culture cellulaire lorsque la membrane
plasmique est endommagée, une caractéristique clé des cellules en état de I’apoptose ou de la
nécrose. L’activité LDH peut étre facilement quantifiée en utilisant le nicotinamide adénine
dinucléotide (NADH), produit pendant I’oxydation du lactate en pyruvate. Ce protocole mesure
la réduction du chlorure d'iodonitrotétrazolium (INT) par le NADH en formazan (figure 3.15).
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Figure 3.15: Principe du test LDH.
Réaction d’oxydation du lactate en pyruvate par la LDH libérée par les cellules mortes.
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Le formazan est soluble dans I’eau et peut étre facilement détecté par colorimétrie par la
mesure de 1’absorbance a 490 nm. La quantit¢ de formazan formée est directement
proportionnelle a la quantité de LDH dans le milieu le milieu conditionné des cellules, qui est,
a son tour, directement proportionnelle au nombre de cellules endommagées ou mortes.

L’analyse de la LDH est alors un test important pour vérifier la viabilité cellulaire qui

permet d’obtenir des résultats rapidement, qui sont fiables et reproductibles sur la toxicité

potentielle des composés.?!?2

La figure 3.16 présente 1’histogramme de la cytotoxicité des polyméres PDMMLA 40/60
[P4], PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10], du PLA, et du contr6le (fibronectine).
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H Contréle HPLA HPDMMLA 40/60 PDMMLA 30/10/60

Figure 3.16 : Comparaison de la cytotoxicité des trois polyméres étudiés, et le controle vis-
a-vis des HUVECs
*UA = unité arbitraire ; (n=2).

Les résultats obtenus montrent que les trois polymeres étudiés présentent une légere
cytotoxicité comparable sur une durée de quatre jours par rapport au contréle (cellules HUVECs
cultivées sur la fibronectine, barre grise). En effet, nous pouvons observer que le greffage
covalent du Paclitaxel sur le copolymeére 40/60 [P4] a entrainé une légére augmentation de la
toxicité au sein du polymeére (figure 3.16, barre rouge versus barre verte). Ce phénomene est
confirmé pour tous les dosages LDH sur quatre jours. Toutefois, le niveau de toxicité du
terpolymére PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] reste comparable a celui du PLA avec un léger
écart pour les prélevements a 24h et 48h. Cependant, on observe une diminution de la toxicité
de 4.7 fois pour le copolymeére 40/60 (0.007 + 0.001 UA, barre rouge) et une diminution de 2.5
fois pour le terpolymere PDMMLA-PTX 30/10/60 (0.013 = 0.012 UA, barre verte), en
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comparaison avec le PLA (0.033 £ 0.008 UA, barre noire) a 72h. De plus, on remarque une
diminution de la toxicité de 3.4 fois pour le copolymere 40/60 (0.015 + 0.003 UA) et une
diminution de 1.9 fois pour le terpolymere (0.026 + 0.003 UA), en comparaison avec le PLA
(0.052 + 0.008 UA) a 96h.

Les premiers résultats du test LDH s’avérent donc trés encourageants du point de vue de

la viabilité cellulaire du nouveau terpolymere vis-a-vis des cellules endothéliales.

3.2. Etalement des HUVECs (spreading)

Le test d’étalement cellulaire est réalisé dans le but d’évaluer la morphologie cellulaire
sur les différentes surfaces. L’analyse des changements de forme des cellules est réalisée a
I’aide du marquage fluorescent du noyau et du cytosquelette actine grace a deux
fluorochromes : le DAPI et la Phalloidine.

Merge
DAPI Phalloidine DAPI/Phalloidine
)

Controle

PLA

PDMMLA
40/60

PDMMLA-PTX
30/10/60

Figure 3.17 : Etalement des cellules HUVECS sur les surfaces des polyméres et sur une
surface de controle (fibronectine) apres 2h d’incubation
Le cytosquelette actine est marqué par la Phalloidine (rouge), et le noyau des cellules le DAPI
(bleu) (n = 2). (grossissement x200 et x400)
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La figure 3.17 montre les images des HUVECs aprés 2h d’incubation sur les surfaces des
trois polymeres étudiés, ainsi que sur la surface du contrdle (fibronectine), observées a I’aide

du microscope a fluorescence.

On peut constater que I’étalement des HUVECs sur la surface du terpolymeére
PDMMLA-PTX 30/10/60 est plus prononcé en comparaison avec la surface du PDMMLA
40/60. On peut également voir le changement de morphologie de ces cellules sur le terpolymere,
indiquant une bonne affinité des HUVECs vis-a-vis de la surface du terpolymere.

168



Partie 11 : Chapitre 3 : Conclusion

4. Conclusion

L’ensemble des différentes études menées dans ce chapitre permet de caractériser les
polymeres a différents points de vue. Les nouveaux dérivés de PDMMLA analysés dans cette
partie sont le PDMMLA 40/60 [P4] sur lequel nous avons greffé chimiquement le Paclitaxel
pour obtenir le PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10]. Le PLA est analysé en paralléle, afin de

comparer les différents aspects de ces nouveaux polymeres a ceux d’un biopolymeére approuvé.

Les résultats de I’étude de surface dans la premicre partie permettent de voir que le
terpolymeére montre des propriétés comparables a celles du PLA en termes d’adhésion protéique
et de rugosité.

Les données récupérées par la mesure de la force de surface par la technique de DCA lors
de I’immersion des films polymeéres dans des solutions protéiques et dans le PBS, indiquent que
I’adsorption et la réorientation des différentes protéines sont similaires sur les surfaces du

terpolymere et du PLA.

Concernant la rugosité de surface, les résultats obtenus avec deux techniques de
revétement et différentes concentrations de solution polymeére, indiquent que les trois surfaces
étudiées sont lisses et homogenes. Les images du stent métallique recouvert du
PDMMLA-PTX 30/10/60 permettent d’observer la surface de ce dernier avant et apres
revétement, qui mettent en évidence I’adhésion d’un film polymére sur la surface du stent.

Un autre aspect élaboré dans ce chapitre est la libération du Paclitaxel greffé de maniere
covalente au PDMMLA 40/60. En effet, 1’objectif principal de la réaction de greffage abordée
dans le chapitre 2, est d’améliorer la cinétique de libération du principe actif accompagnant le
polymeére biodégradable, et de limiter le phénomene de resténose en fournissant les meilleures
conditions pour la ré-endothélialisation et donc la régénération de I’artére. L’étude de la
libération révele alors des informations importantes sur le profil de libération, ainsi que la
quantité de Paclitaxel libérée par jour. Les résultats de cette étude sont trés encourageants ; la
libération du Paclitaxel suit une cinétique d’ordre zéro qui est une forme de libération idéale
dans le traitement des maladies sur une longue période. Selon ces résultats, I’utilisation des
enzymes estérase et lipase n’ont pas un effet considérable sur la vitesse de libération malgré un

Iéger changement de la constante de vitesse.

Une étude de la cinétique de dégradation du polymeére est également en cours de
réalisation et pourra étre complétée trés prochainement.
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Les études du comportement des cellules HUVECs vis-a-vis des trois polymeres,
montrent des résultats positifs et encourageants pour le nouveau PDMMLA-PTX 30/10/60 en
termes de viabilité et d’étalement cellulaire. En effet, le test LDH des trois polymeres révele
que la toxicité du PDMMLA 40/60 augmente avec le greffage du Paclitaxel. Cependant, le
niveau de toxicité du terpolymere reste comparable a celui du PLA a 24h et a 48h et montre
méme une toxicité plus faible que le PLA a 72h et 96h. D’autre part, le test de spreading montre
que parmi les trois surfaces analysées, 1’étalement des HUVECs est plus prononcé sur la surface
du terpolymere PDMMLA-PTX 30/10/60 et du PLA, que sur la surface du copolymére 40/60.

Ces résultats doivent étre complétés par d’autres études, telles que 1’étude de 1’adhésion
des HUVECs a la surface des polymeres in vitro, ainsi que des tests similaires avec d’autres
cellules, telles que les monocytes ou encore les plaquettes.
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L’objectif de cette these était de développer un polymeére bioactif comme revétement de
stetns métalliques a partir des dérivés de PDMMLA, afin de limiter le phénomeéne de resténose
intra-stent. La synthese a facon des dérivés de PDMMLA a partir de différentes
B-lactones a,a,p-tri-substituées permet d’obtenir des copolyméres amphiphiles avec des
proportions d’hydrophilie modulables. L’ajustement du niveau d’hydrophilie apporte des
changements au niveau des diverses propriétés au sein du polymeére, comme les propriétés
physicochimiques, thermomécaniques, viscoélastique, cinétique de dégradation, ou encore le
comportement cellulaire.

Au cours de cette these, différents aspects des dérives de PDMMLA ont €té étudiés. Dans
la continuité des recherches précédentes, 1’étude des propriétés de surface des trois dérivés de
PDMMLA (10/90, 20/80 et 30/70) est réalisée par la technique de DCA, via I’analyse de
I’adhésion de différentes protéines (la BSA, le fibrinogéne, la fibronectine, la vitronectine),
ainsi qu’un protéoglycane transmembranaire, le syndécan-4, sur ces surfaces. Cette technique
a permis de mesurer la force a I’'immersion du film polymere dans une solution protéique pour
I’adsorption et dans le PBS pour la désorption. La variation de la force F montre 1’adsorption
et la réorientation des protéines adsorbées sur la surface puisque les valeurs de F indiquent le
niveau d’hydrophilie/hydrophobie de la surface. L’ensemble des résultats montre que le
copolymeére 30/70 posséde la surface sur laquelle toutes les protéines adhérent avec des faibles
valeurs de F ; ¢’est-a-dire qu’elles exposent leurs groupements hydrophobes a la surface une
fois adsorbées. Les groupements acide carboxylique, plus abondants sur le copolymere 30/70,
existent sous deux formes -COOH et -COO™ a pH neutre et favorisent les interactions
hydrophiles, ioniques et de type liaisons hydrogene. Tous les résultats sur ces trois dérivés,
associés avec les résultats des études précédentes, nous orientent vers le choix du pourcentage
d’hydrophilie de 30% comme étant le meilleur ratio a conserver, notamment lors du greffage

d’un principe actif dans la suite de nos études.

La prochaine étape du projet consistait a étudier le greffage chimique de molécules sur le
PDMMLA, compte tenu de la présence des groupements acide carboxylique accessibles. Dans
le but de conserver les 30% d’hydrophilie validés par les études antérieures, la synthése d’un
nouveau copolymere dérivé de PDMMLA avec 40% d’hydrophilie a été réalisée. Ainsi, en
greffant 10% d’un principe actif, le pourcentage total de -COOH revient a 30%. Cette étude a
été appliquée dans un premier temps avec le greffage du cholestérol comme molécule modele,
puis en greffant le Paclitaxel, dans le but de développer un nouveau biopolymére accompagné
de son principe actif, destiné aux applications biomédicales. Le greffage est donc réalisé sur le
copolymére 40/60, ainsi que sur 1’homopolymére PDMMLA-H en suivant le protocole

d’estérification de Steglich. De la méme facon, la réaction a été effectuée sur une unité
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monomére du PDMMLA, la B-lactone acide qui est la forme déprotégée de la B-lactone
benzylique. L’analyse par RMN 'H des polyméres et du monomére, confirme que 1’accrochage
du cholestérol a été effectué avec succes. Le pourcentage de greffage sur le copolymere 40/60
est bien de 10% comme souhaité et de 100% sur °‘homopolymére PDMMLA-H. Par la suite, le
greffage du Paclitaxel sur les polymeres a permis d’en fixer 10% sur le PDMMLA 40/60 et
seulement 55% sur le PDMMLA-H, a cause de son encombrement stérique.

Le greffage covalent du Paclitaxel sur le copolymere 40/60 est particulierement
important, car le produit de cette réaction, le PDMMLA-PTX 30/10/60, est le candidat proposé
pour les applications biomédicales.

La suite du projet porte donc sur I’analyse des différents aspects du copolymere 40/60 sur
lequel le greffage du Paclitaxel a été réalisé, du produit de greffage PDMMLA-PTX 30/10/60
et du PLA qui est un biopolymere approuvé et utilisé dans différents domaines biomédicaux.
La comparaison des résultats entre ces trois polyesters permet dans un premier temps d’observer
les effets du greffage chimique sur les différentes propriétés physicochimiques, puis de voir les
similitudes et les différences entre le terpolymere et le PLA.

Le premier aspect étudié est donc les propriétés physicochimiques de surface, avec
I’adhésion protéique sur les trois polymeres en utilisant la méme technique que pour les
copolymeres 10/90, 20/80 et 30/70. Les résultats montrent tout d’abord que 1’hydrophilie de
surface du terpolymére 30/10/60 est considérablement plus faible comparée a celle du
copolymeére 40/60, ce qui indique que le greffage du Paclitaxel apporte de I’hydrophobie au
polymére. La surface du terpolymere semble hydrophobe, comme celle du PLA. L’adhésion
des protéines montre également le méme profil global sur le terpolymere et le PLA.

En paralléle, la rugosité de surface est examinée par la technique de profilométrie. Les
valeurs de Ra représentant la rugosité moyenne de la surface par deux méthodes de revétement,
le dip coating et le spin coating, montrent que les trois polymeéres ont une surface lisse.

Ces résultats confirment que le nouveau terpolymeére est comparable au PLA en termes
de propriétés de surface. Une étude plus approfondie de la surface peut étre envisagée par
d’autres techniques comme la microscopie a force atomique (AFM) afin d’analyser la rugosité

de surface avec plus de précision.

Des images de stent ont été enregistrées par la microscopie optique dans le but d’observer
la surface du stent avant et aprés revétement par le terpolymére. Afin d’obtenir des images plus
précises et voir davantage de détails, des images par microscopie électronique a balayage
(MEB) ou par microscopie électronique en transmission (MET) devront étre enregistrées. La
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technique MEB permettra également de mesurer 1’épaisseur du film polymére déposé sur la

surface du stent.

Le second aspect étudié apres le greffage est la libération du Paclitaxel greffé avec
I’incubation du terpolymeéres dans trois solutions différentes : 1) PBS, 2) PBS/estérase,
3) PBS/lipase. Cette étude in vitro est réalisée dans le but de déterminer le profil et la cinétique
de libération du Paclitaxel au cours du temps. Les résultats montrent que les courbes de
concentration cumulée du Paclitaxel ont une tendance linéaire, indiquant que la libération du
Paclitaxel suit une cinétique d’ordre zéro dans les trois cas. Ces résultats se révelent tres
encourageants, car une cinétique de libération d’ordre zéro est le cas idéal pour maintenir une
concentration constante de médicament dans 1I’organisme pour une période prolongée. Afin de
confirmer ces premiers résultats et valider I’approche employée, il sera nécessaire de reproduire
cette expérience dans les mémes conditions, en coprésence des enzymes utilisées, voire d’autres

enzymes, ou encore dans du sérum humain.

Enfin, le dernier aspect analysé est le comportement in vitro des cellules HUVECs
Vis-a-vis des trois polyméres mentionnés. Les résultats de 1’étude de cytotoxicité par le dosage
de la LDH permettent de voir que le niveau de toxicité du PDMMLA-PTX 30/10/60 est
Iegerement plus élevée que celle du PDMMLA 40/60. Néanmoins, il reste proche et comparable
a celui du PLA et devient méme plus faible a 72h et 96h de culture. D’autre part, I’étude du
spreading montre que I’étalement des HUVECs sur la surface du
PDMMLA-PTX 30/10/60 est plus marqué, comparé au PDMMLA 40/60 et au PLA. Ces
résultats s’averent donc positifs et encourageants et nécessitent davantage d’analyses pour
valider I’utilisation du PDMMLA-PTX 30/10/60 comme revétement bioactif de stents.

Si les copolyméres de PDMMLA jusqu’a 30% d’hydrophilie ne présentent pas de
solubilité dans I’eau, le PDMMLA 40/60 est soluble en milieu aqueux a cause de la présence
de 40% de groupements acide carboxylique. Cela indique que 1’augmentation du pourcentage
d’hydrophilie au-dela de 30% rend le copolymére hydrosoluble. Aprés le greffage de 10% de
Paclitaxel, le polymeére devient plus hydrophobe et insoluble dans 1’eau, mais il montre d’autres
inconvénients en termes de proprietés mécaniques. En effet, lorsqu’on élabore un film polymere
avec le PDMMLA-PTX 30/10/60, on ne rencontre pas de difficultés pour le préparer et
recouvrir des surfaces telles que les plaques en verre ou métalliques, ou encore les stents. Le
revétement reste sur la surface a 1’air ambiant sans subir de déformation. Cependant, le
comportement du terpolymere change lorsqu’il est mis en contact avec une solution aqueuse,

telle que le PBS (pour les études de la libération) ou encore le milieu de culture (pour les études
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du comportement cellulaire). Le film polymeére subit des craquelures, se décolle de la plaque et
part en suspension dans le milieu aqueux au bout de quelques heures d’incubation. Ce
comportement du terpolymere étant problématique pour son utilisation en tant que revétement
de stents, il suggere la nécessité d’améliorer ses propriétés mécaniques. L’aspect viscoélastique
du polymere demande une étude approfondie afin de comprendre ’origine de ce caractére
fragile du PDMMLA-PTX 30/10/60 en solution. La fragilité et les craquelures formées sur le
film polymere ont engendré des difficultés dans la réalisation des expériences biologiques,
notamment pour les tests d’étalement cellulaire. 1l est donc nécessaire de trouver des stratégies
pour améliorer les propriétés mécaniques de ce dernier.

Comme évoqué précédemment, le copolymere 40/60 sur lequel le greffage a été effectué
présente un niveau d’hydrophilie élevé au point d’étre soluble dans une solution aqueuse. Le
premier pas dans I’optimisation du terpolymeére pourrait donc passer par le choix d’un autre
copolymeére support pour accueillir le principe actif. Le greffage du Paclitaxel pourrait par
exemple étre effectué sur le copolymeére 30/70 au lieu du copolymere 40/60.

Une autre possibilité serait de greffer une quantité moins importante de Paclitaxel, par
exemple de 1’ordre de 5%. Cela diminuerait ¢galement sa durée de libération, compte tenu des
résultats de notre étude, qui indiquent que le Paclitaxel ne se libére pas intégralement au bout
de quinze semaines d’incubation. Une quantité moindre en Paclitaxel pourrait probablement

améliorer I’aspect viscoélastique du terpolymeére et d’accélérer la cinétique de libération.

Le greffage chimique d’autres principes actifs, comme par exemple le sirolimus, pourrait
également étre mis en ceuvre pour observer et comparer les effets du greffage de différents
principes actifs, du point de vue des propriétés physicochimiques, mécaniques et biologiques.

Apres avoir déterminé le pourcentage optimal d’hydrophilie et de principe actif pour le
terpolymeére, 1’objectif sera de réaliser des expériences biologiques in vitro et in vivo afin de
confirmer les bons effets du nouveau biopolymere sur 1’organisme et sur la prévention de la

resténose intra-stent.

178



Partie expérimentale






Partie Expérimentale : Matériels et méthodes

1. Matériels et méthodes

Les produits chimiques ont été fournis par Sigma Aldrich, Alfa Aesar et Thermo Fisher.
Toutes les commandes de solvants ont été effectuées auprés de Carlo Erba et utilisées sans
modification.

Les plaques en verre Menzel-Glasser de dimension 75 x 25 x 1.0 mm ont été fournies par
la société Thermo Scientific. Les plaques ont été coupées en deux sur la largeur pour réaliser

les expériences d’adhésion.

Les plaques métalliques constituées d’un alliage de cobalt-chrome (Co/Cr) ont été
fabriquées et coupées sur mesure par la société GoodFellow. Les plaques sont composées d’un
mélange de métaux (Co 50%/ Cr 20%/ W 15%/ Ni 10%/ Fe 3%/ Mn 2%) de dimension

10 mm x 25 mm et d’épaisseur 0.25 mm.

Les solvants anhydres ont été préparés par distillation. La distillation du THF a été
réalisée sur sodium, en présence de benzophénone. Toutes les réactions avec les solvants
anhydres ont été effectuées sous un flux de gaz de diazote (N2). Toute la verrerie utilisée dans
ces réactions a été séchée pendant 24h dans une étuve a 100°C.

Chromatographie sur couche mince (CCM) : La CCM a été effectuée en utilisant des
plagues CCM recouvertes de gel de silice 60 Fizss de 2.5 mm d’épaisseur. La révélation des
taches des produits a été d’abord réalisée sous une lampe Ultra-Violet (UV) avec une longueur
d’onde de 254 nm, puis au révélateur coloré a base de p-anisaldéhyde, obtenu en incorporant
93 mL d’éthanol absolu, 2.5 mL de p-anisaldéhyde, 3.5 mL d’acide sulfurique concentré et

1 mL d’acide acétique concentré.

La Chromatographie Flash a été réalisée sur une colonne chromatographique remplie
de gel de silice (C-C 35-70 um, 60 A).

Résonance Magnétique Nucléaire (RMN) : L’enregistrement des spectres RMN a été
effectué sur un spectrométre BRUKER AM-400 MHz, en utilisant du chloroforme deutéré
(CDCI3) ou de I’acétone deutéré (CD3COCD3) selon la solubilité de 1’échantillon analysé. Les
déplacements chimiques (0) des pics détectés sont donnés en partie par million (ppm). Les
multiplicités sont indiquées comme suit : s (singulet), d (doublet), t (triplet), q (quadruplet), m
(multiplet).

Spectroscopie Infrarouge ou « Fourier Transform Infrared spectroscopy » (FTIR) :
Les spectres IR ont été enregistrés en utilisant un spectrométre AVATAR 370 FT-IR Thermo
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Nicolet OMNI-sampler, ATR Smart Accessory (Ge, DTGS). Les bandes d’absorption sont
données en cm™,

Température de fusion Tr : Le point de fusion des composés solides a été déterminé
avec I’appareil de point de fusion Stuart SMP11.

Chromatographie par exclusion stérique ou « Size Exclusion Chromatography »
(SEC) : La masse molaire absolue des polymeéres est déterminée par la SEC a température
ambiante. L’appareil de chromatographie d'exclusion stérique a haute performance (HPSEC)
est couplé a un detecteur de diffusion de lumiere laser multi-angle (MALLS), un viscosimétre
et un détecteur a indice de refraction différentiel (dRI). Le THF est utilisé comme phase mobile
apreés filtration a travers une membrane PTFE 0.2 um (Millipore, Billerica, USA), il est dégazé
(DGU-20A3R Shimadzu, Kyoto Japan) et élué a un débit de 0.5 mL/min (LC10Ai Shimadzu,
Kyoto Japan). L’injecteur automatique (SIL-20A HT Shimadzu, Kyoto Japan) injecte un
volume de 100 pL d’échantillon. La phase stationnaire est une colonne constituée d’un gel de
divinylbenzene. Le photometre MALLS, un miniDawn TREOS de Wyatt Technology Inc.
(Santa Barbara, CA, USA) est équipé d'une cellule de silice fondue et d'un laser Ga-As
(A= 665.8 nm). L'ensemble des données collectées, la diffusion de lumiere (LS) et I’indice de
réfraction (dRI) ont été analysés a l'aide du logiciel Astra v6.0.6. Les masses molaires ont été
obtenues avec une methode Zimm d'ordre 1.

HPLC phase inverse C18 : Le profil de la libération du PTX est suivi par HPLC a phase
inverse (RP-HPLC). Cette technique est constituée d’un systéme Waters 2695 HPLC (Milford,
MA, USA) intégré a une colonne, un auto-échantillonneur et une pompe. Le détecteur est
Waters 2996 PDA (Milford, MA, USA). Empower Pro@5.0 contréle 1’équipement, ainsi que
I’intégration des pics sur le chromatogramme. La colonne analytique est une Purospher® STAR
(250 x 4.6 mm i.d, 5 um) endcapped RP-HPLC column (Merck, Darmstadt, Germany).
L’acétonitrile (ACN), et I’eau déionisée sont filtrés en utilisant le Millipore Milli-Q®Integral
System (Molsheim, France).

Analyses thermogravimétriques ou « ThermoGravimetric Analysis » (TGA): La
température de dégradation thermique Tq des polymeres a été mesurée par un analyseur TGA
Q50. La plage de temperature a eté réglée de -30°C a 200°C avec une vitesse de chauffage de
10°C/min sous atmospheére inerte (flux de N2).

Calorimétrie differentielle a balayage ou « Differential Scanning Calorimetry »
(DSC) : La température de transition vitreuse (Tg) des échantillons a été mesurée en utilisant la
technique de DSC sur un analyseur DSC Q2000. Les polymeéres ont éte places dans le four et
chauffés de 25°C a 190°C avec une vitesse de chauffage de 10°C/min (la température finale
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peut varier pour différents polymeres en fonction des valeurs de Tq mesurées par TGA). Le
cycle de chauffage a été répété deux fois et la valeur de T4 a été collectée a partir du point
d'inclinaison sur la deuxiéme courbe de chauffage.

Mesures d’angle de contact en mode dynamique ou « Dynamic Contact Angle »
(DCA) : Les forces d’immersion de la surface des polymeres ont été enregistrées a l'aide d'un
tensiometre a balance de Wilhelmy (K100MK2 de Kriiss Gmbh), connecté a un ordinateur pour
la mesure et I'analyse de la force de surface.

Lyophilisation : La lyophilisation des échantillons a été réalisée en utilisant le
lyophilisateur « Cryotec, Cosmos». Les échantillons préalablement congelés a -80°C ont été
placés dans le lyophilisateur et mis sous vide afin de realiser la sublimation du solvant. La
pression dans le piege atteint 0.13 mbars (20 x 10 mTorr) et la température descend jusqu’a
-85°C.

Etude de surface par profilométrie : La rugosité de surface et I’épaisseur des films
polymeéres sur les plaques ont été déterminées grace a un profilometre Alpha-Step 1Q produit

par KLA-Tenkor, composé d’un boitier de mesure piloté par un ordinateur.

Microscopie optique a réflexion : Les images des stents ont été enregistrées par le
microscope optique LEICA DM 8000 M, possédant des objectifs achromatiques a puissance de
champ élevé (N plan) avec un grossissement de 5% (ouverture numérique (ON) = 0.1), 10x
(ON =0.25), 20 (ON = 0.40), 50x (ON = 0.90), 100x (ON = 1.25). L’image de I’objet observé
est envoyée sur un écran d’ordinateur via une caméra, LEICA MC 190 HD, 10 mégapixels, et
visualisée par le logiciel du microscope.
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2. Modes opératoires

2.1. Synthése chimique des monoméres et polymeres!-2
e 2-méthyl-2-oxalpropionate de diéthyle [1]

29.62 g (0.26 mol, 1.1 éq.) de tert-butylate de potassium (tBuOK) sont dissous dans 1500
mL de toluéne et mis sous agitation. 45 mL de 2-oxalpropionate de diéthyle (0.24 mol, 1 éq.) y
sont ajoutés goutte a goutte a 1’aide d’une ampoule a brome. Parall¢lement, 5.0 g (19 mmol,
0.08 éq.) d’éther couronne 18-Crown-6 sont dissous dans un minimum de toluéne puis, ajoutés
goutte a goutte au mélange précédent. Ensuite, 44.5 mL (0.72 mol, 3 éq.) d’iodométhane (CHzl)
sont ajoutés goutte a goutte. La réaction est maintenue sous agitation a température ambiante
pendant 12h. Aprés réaction, 150 mL d’eau sont ajoutés au milieu réactionnel et la phase
organique est lavée avec 3x150 mL d’eau, puis séchée sur sulfate de sodium (Na2SOa). Les
phases aqueuses sont réunies et extraites avec 2 x 100 mL d’éther di-éthylique. Le solvant des
phases organiques est séché sur Na;SOas, puis évaporé a I’évaporateur rotatif. Le produit [1] est

obtenu sous la forme d’une huile jaune avec un rendement de 92%.

[1] M = 216.08 g/mol

RMN H (400 MHz, CD3COCDs, 81 (ppm)) : 1.19 (t, 3H, Juinj = 7.2 Hz, Hj), 1.31
(t, 3H, Jnnrg = 7.2 Hz, Hr), 1.39 (s, 6H, Ha et Hr), 4.15 (q, 2H, Juiwj = 7.2 Hz, Hi), 4.29
(@, 2H, Jrgrin = 7.2 Hz, Hy).

RMN 3C (100 MHz, CDsCOCDs3, éc (ppm)) : 14.33 (C)), 22.26 (Cn), 28.01 (C, et Cy),
53.39 (Cp), 61.05 (Ci), 62.65 (Cg), 161.22 (Cc), 173.02 (Ce), 192.67 (Ca).

e 3,3-diméthylmalate de diéthyle [2]

46.3 g (0.21 mol, 1 éq.) du produit [1] sont dissous dans 250 mL d’EtOH absolu. 3.97 g
(0.105 mol, 0.5 eqg.) de borohydrure de sodium (NaBHa) sont ensuite introduits par petites
portions a 0°C sous forte agitation. Le mélange est agité pendant 3h a température ambiante.

150 mL d’eau distillée sont ajoutés afin de neutraliser le NaBH4 en excés. La solution est ensuite
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neutralisée avec du HCI 6 M, puis, I’EtOH est ¢liminé a I’évaporateur rotatif. La phase aqueuse
est extraite avec 3 x 100 mL d’éther di-éthylique, puis les phases organiques sont réunies, lavées
avec 2 x 100 mL de saumure, et séchées sur Na2SO4. Apres elimination des solvants, le produit
est séché sous vide pendant 12h. Le produit de couleur jaune pale sous forme d’une huile est

alors obtenu avec un rendement de 78%.

[2] M = 218.12 g/mol

RMN H (400 MHz, CD3COCDs, 8+ (ppm)) : 1.12 (s, 3H, Hy), 1.21 (s, 3H, He), 1.23
(t, 6H, JHj-Hi = JHg-Hh = 7.1 Hz, Hy et Hj), 4.12 (m, 4H, Jni-Hj = JHg-Hh = 7.1 Hz, Hi et Hg), 4.16
(d, 1H, Hy).

RMN 13C (100 MHz, CDsCOCD3, dc (ppm)) : 14.39 et 14.44 (Cj et Ch), 20.22 (C),
22.37 (Cy), 46.2 (Cc), 61.04 (Ci), 61.66 (Cq), 75.9 (Cb), 173.20 (Cq), 175.67 (Ca).

e Acide 3,3-diméthylmalique (diacide) [3]

103.66 g (0.75 mol, 6 éq.) de carbonate de potassium (K2COs) sont solubilisés dans
500 mL d’eau et introduits dans un ballon contenant 27.4 g (0.12 mol, 1 éq.) du produit [2] &
I’aide d’une ampoule a brome. Apres addition, ’ampoule a brome est remplacée par un
réfrigérant et le mélange réactionnel est porté a reflux a 120-130°C pendant 5h. Ensuite, le bain
d’huile est retiré et le mélange est revenu a température ambiante. La solution est alors acidifiée
avec du HC1 6 M jusqu’a pH = 1-2. L’eau est ensuite évaporée a sec a I’évaporateur rotatif. Un
solide sous la forme d’une poudre blanche est obtenu. Ce dernier est séché a 1’étuve, réglée a
50°C pendant 24h. Aprés séchage, une quantité suffisante d’acétate d’éthyle est ajoutée a ce
solide afin de solubiliser le produit souhaité. Le KCI formé¢, insoluble dans 1’acétate d’éthyle,
est éliminé par filtration. Le solvant est alors évaporé et une huile est obtenue. Solubilisée dans
un minimum d’acétonitrile (1-2 mL), cette huile se cristallise avec 1’ajout d’une quantité
suffisante de chloroforme froid. Le mélange est alors filtré sur fritté et une poudre blanche est
obtenue avec un rendement de 85%. Tr = 122°C.
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[3] M = 164.14 g/mol

RMN H (400 MHz, CDsCOCD3, 8+ (ppm)) : 1.20 (s, 3H, Hy), 1.24 (s, 3H, He), 4.42
(s, 1H, Hy).

RMN 13C (100 MHz, CDsCOCD3, ¢ (ppm)) : 20.18 et 21.39 (C et Cs), 46.16 (Co),
75.02 (C), 173.55 (Cg), 176.83 (Ca).

e 2,2-diméthyl-3-benzyloxycarbonyl-3-hydroxypropanoique
(monoester benzylique) [4]

5.01 g (0.03 mol, 1 éq.) de diacide [3] sont introduits dans un ballon et placés sous
atmosphere inerte Le ballon est refroidi en utilisant un bain de glace et 13.9 mL
(0.09 mol, 3.3 éq.) d’anhydride trifluoroacétique (TFAA) sont ajoutés goutte a goutte a 1’aide
d’une canule. Le mélange est laissé sous agitation pendant 30 minutes a 0°C, puis a température
ambiante pendant 2h30. L’excés du TFAA et I’acide trifluoroacétique (TFA) formé sont alors
évaporés, puis le mélange est remis sous atmosphére inerte et 3.10 mL (0.03 mol, 1 éq.) d’alcool
benzylique (PhCH2OH) sont ajoutés. Le mélange est laissé sous flux d’azote pendant 5 minutes
avant de le laisser sous agitation pour la nuit. Aprés réaction, 100 mL d’acétate d’éthyle sont
ajoutés. La phase organique est lavée avec 3 x 100 mL d’une solution d’hydrogénocarbonate
de sodium (NaHCO3) saturée. Les phases aqueuses obtenues sont acidifiées avec du HClI 6 M
(pH = 1-2) et extraites avec 3 x 60 mL d’acétate d’éthyle. Les différentes phases organiques
sont alors regroupées et séchées sur NaxSOu, filtrées et évaporées. Le monoester benzylique [4]
est obtenu sous forme d’un solide blanc avec wun rendement de 88%.
Rt = 0.3 (Cyclohexane/acétate d’éthyle 7:3), Tr = 98°C.

[4] M = 252.26 g/mol

186



Partie Expérimentale : Modes opératoires

RMN 'H (400 MHz, CD3COCDs, &+ (ppm)) : 1.16 (s, 3H, Hr), 1.22 (s, 3H, He), 4.46
(s, 1H, Hc), 5.18 (d, 2H, J = 2.8 Hz, Hy), 7.36 (M, 5H, Hen).

RMN 13C (100 MHz, CD3COCDs, &c (ppm)) : 20.98 et 22.05 (C et Cy), 46.90 (Cb),
67.32 (Cyg), 76.10 (Ce), 129.21 et 137.00 (Cen), 173.13et 176.80 (Ca et Cq).

e Acide 2,2-diméthyl-3-hexyloxycarbonyl-3-hydroxypropanoique
(monoester hexylique) [5]

5.01 g (0.03 mol, 1 éq.) de diacide [3] sont introduits dans un ballon et placés sous
atmosphere inerte Le ballon est refroidi en utilisant un bain de glace et 14.0 mL
(0.09 mol, 3.3 éq.) de TFAA sont ajoutés goutte a goutte a I’aide d’une canule. Le mélange est
laissé sous agitation pendant 30 minutes a 0°C, puis a température ambiante pendant 2h30.
L’excés du TFAA et le TFA formé sont alors évaporés, puis le mélange est remis sous
atmospheére inerte et 3.74 mL (0.03 mol, 1 éq.) d’alcool hexylique (hexan-1-0l) sont ajoutés. Le
mélange est laissé sous flux d’azote pendant 5 minutes avant de laisser sous agitation pour la
nuit. Apres réaction, 100 mL d’acétate d’éthyle sont ajoutés. La phase organique est lavée avec
3 x 100 mL d’une solution d’hydrogénocarbonate de sodium (NaHCO3) saturée. Les phases
aqueuses obtenues sont acidifiées avec du HCI 6 M (pH = 1-2) et extraites avec 3 x 60 mL
d’acétate d’éthyle. Les différentes phases organiques sont alors regroupées et séchées sur
NaxSOg, filtrées et évaporées. Le monoester hexylique [5] est obtenu sous la forme d’une huile
avec un rendement de 82%. Rs= 0.3 (Cyclohexane/acétate d’éthyle 7 : 3).

[5] M = 246.50 g/mol

RMN 'H (400 MHz, CD3COCDs, &+ (ppm)) : 0.88 (t, 3H, J = 7 Hz, H)), 1.16
(s, 3H, Hp, 1.22 (s, 3H, He), 1.34 (m, 6H, H;, Hi, Hn), 1.62 (m, 2H, Hy), 4.14
(t, 2H, J = 6.64 Hz, Hy), 4.39 (s, 1H, Ho).

RMN 3C (100 MHz, CDsCOCDs, dc (ppm)) : 14.26 (Ci), 20.80 (Ce), 22.09 (C),
23.16 (Ck) , 26.25 (Cj), 29.24 (Ci), 32.13 (Cn) , 46.83 (Cb), 65.74 (Co), 76.03 (Cy), 173.33 (Ca),
176.96 (Ca).
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e 4-benzyloxycarbonyl-3,3-diméthyl-2-oxétanone (B-lactone benzylique) [6]

6.63 g (25.3 mmol, 1 éq.) de triphénylphosphine (PPhs) et 6.41 g, (25.3 mmol, 1 éq.) de
monoester benzylique [4] sont placés sous atmospheére inerte, puis solubilisés dans 100 mL de
THF anhydre. 5.11 mL (25.3 mmol, 1 éqg.) de diisopropyl azodicarboxylate (DIAD) sont ensuite
solubilisés dans 50 mL de THF anhydre et ajoutés au mélange précédent a 1’aide d’une canule.
Le mélange est laissé sous agitation a 0°C pendant 30 minutes, puis a température ambiante
pendant 2h30. Aprés réaction, 70 mL d’éther di-éthylique froid sont ajoutés au produit afin de
précipiter ’oxyde de triphénylphosphine (O=PPhs). Ce précipité est ensuite éliminé par
filtration. La purification du produit est effectuée sur une colonne de gel de silice (5 x 45 cm)
avec un ¢luant cyclohexane/acétate d’éthyle 8:2. Apres évaporation des solvants et séchage sous
vide pendant 12h, la B-lactone benzylique [6] est obtenue sous la forme d’une huile avec un
rendement de 68%. Rs = 0.6 (Cyclohexane/acétate d’éthyle 8:2).

[6] M = 234.09 g/mol

RMN 'H (400 MHz, CDsCOCD3, 8+ (ppm)): 1.18 (s, 3H, He), 1.51 (s, 3H, Hy), 4.96
(s, 1H, Ha), 5.29 (s, 2H, Hr), 7.4 (m, 5H, Hpr).

RMN 13C (100 MHz, CD3COCDs, &c (ppm)): 17.91 et 22.01 (Ce et Cr), 58.62 (Ch),
68.0 (C.), 77.83 (Cu), 129.58 et 136.53 (Cen), 168.27 (Cb), 173.93 (Cy).

e 4-hexyloxycarbonyl-3,3-diméthyl-2-oxétanone (p-lactone hexylique) [7]

6.16 g (23.5 mmol, 1 éqg.) de PPhs et 5.81 g, (23.5 mmol, 1 éq.) de monoester hexylique
[5] sont placés sous atmospheére inerte, puis solubilisés dans 100 mL de THF anhydre. 4.62 mL
(23.5 mmol, 1 éq.) de DIAD sont ensuite solubilisés dans 50 mL de THF anhydre et ajoutés au
mélange précédent a ’aide d’une canule. Le mélange est laissé sous agitation a 0°C pendant 30
minutes, puis a température ambiante pendant 2h30. Apres réaction, 70 mL d’éther di-éthylique
froid sont ajouteés au produit afin de precipiter le O=PPhz qui sera eliminé par filtration par la
suite. L’éther est ensuite évaporé. La purification du produit est effectuée sur une colonne de
gel de silice (5 x 45 cm) avec un d’éluant cyclohexane/acétate d’éthyle 9:1. Aprés évaporation
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des solvants et séchage sous vide pendant 12h, la B-lactone hexylique [7] est obtenue sous la
forme d’une huile avec un rendement de 64%. Rs = 0.4 (Cyclohexane/acétate d’éthyle 9:1).

| ] h
m k i ©
[7] M = 228.28 g/mol

RMN 'H (400 MHz, CDsCOCDs, 81 (ppm)) : 0.892 (t, 3H, J = 7 Hz, Hm), 1.25
(s, 3H, Hf), 1.35 (m, 6H, Hj, Hk, H), 1.52 (s, 3H, He¢), 1.68 (m, 2H, Hi), 4.23
(td, 2H, J = 6.68 Hz, J = 1.7 Hz, Hy), 4.88 (s, 1H, Hy).

RMN 13C (100 MHz, CD3COCD3, 8¢ (ppm)): 14.38 et 17.99 (Ce et Cr), 20.29 (Cum),
22.02 (C1), 23.31 (Ci), 26.33 (Cj), 31(Ci), 32.22 (Ch), 66.43 (C.), 77.92 (Cq), 167.02 (Cp et Cy).

e 4-carboxyl-3,3-diméthyl-2-oxétanone (f3- lactone acide) [8]

500 mg (2.13 mmol, 1 éq.) de la B-lactone benzylique [6] sont placés dans un bicol muni
d’un barreau aimanté. 50 mL d’acétone sont ajoutés afin de solubiliser la lactone. 50 mg
(0.46 mmol, 10% en masse) de palladium sur charbon actif (Pd/C) sont ajoutés au mélange.
L’air du milieu est aspiré a I’aide d’une pompe a vide et le ballon est placé sous flux de H» afin
de réaliser la déprotection. Aprés 48h de réaction, le mélange est filtré sur une membrane PTFE
0.2 um. Le solvant contenu dans le filtrat est évaporé afin de récupérer le produit final sous la

forme d’un solide blanc, avec un rendement de 94%. Tr = 48°C.

[8] M = 144.04 g/mol
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RMN 'H (400 MHz, CDsCOCD3, &+ (ppm)): 1.30 (s, 3H, He), 1.51 (s, 3H, Hy), 4.67
(s, 1H, H).

RMN 13C (100 MHz, CDsCOCDs, dc (ppm)): 17.52, 21.90 (Ce et Cr), 58.50 (C),
78.10 (Cy), 168.35, 17.97 (Cy et Cy).

Polymeérisation des lactones /Synthése des polymeres dérivés de PDMMLA

Afin d’effectuer cette réaction, le benzoate de tetraéthylammonium (EtsN* PhCOQO") est
utilisé en tant qu’amorceur pour débuter la polymérisation des lactones par voie anionique.>
Les masses des lactones et de I’amorceur a introduire sont calculées pour obtenir des polymeres
de masse molaire moyenne théorique de I’ordre de 20000 g/mol ou de 40000 g/mol selon les

expériences. Toutes les manipulations sont effectuées sous flux de No.

Une solution d’amorceur EtsN* PhCOO" dans 1’éthanol anhydre est préparée avec une
concentration de 40 mg/mL.

e Homopolymere benzylique PDMMLA-Bn [P1]

La synthese du PDMMLA-Bn est effectuée en utilisant la B-lactone benzylique [6]
comme monomere. Pour une masse molaire théorique de 1’ordre de 40000 g/mol, 133.7 pL
(5.35 mg, 0.021 mmol, 0.005 éq.) de la solution d’amorceur a 40 mg/mL sont prélevés, placés
dans un ballon sous atmosphere inerte. Le ballon est alors placé sous vide afin d’évaporer
I’éthanol et récupérer I’amorceur solide (1h au minimum). 1.01 g (4.27 mmol, 1 ¢éq.) de
B-lactone benzylique [6] sont placés dans un ballon également sous atmosphére inerte, puis
solubilisés dans du THF anhydre fraichement distillé. La B-lactone solubilisée est transférée
dans le ballon contenant 1’amorceur a 1’aide d’une canule. La progression de la réaction est
suivie par la spectroscopie IR, en observant la disparition de la bande de vibration C=0 de la
lactone (1834 cm-1) avec le temps. Apres réaction, 1 a 2 gouttes d’acide acétique sont ajoutées
au mélange. Le THF est alors évaporé et le polymeére récupéré est solubilisé dans un minimum
d’acétone et précipité dans de 1’éthanol absolu (Veton = 10 X Vacstone). L€ Surnageant est éliminé
et I’homopolymére PDMMLA-Bn [P1] obtenu est séché a I’air, puis sous vide. Le taux de
conversion est de 100%. Mn = 3.180x10* g/mol, My = 3.180 x 10* g/mol, © = 1.000.
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RMN 'H (400 MHz, CD3COCDs, 8+ (ppm)) : 1.22 (s, 3H, He), 1.28 (s, 3H, Hs),
5.18 (s, 2H, Hg), 5.35 (s large, 1H, Hp), 7.35 (m, 5H, Hen).

RMN 3C (100 MHz, CDsCOCDs, dc (ppm)) : 21.50, 30.58 (Ce et Cr), 45.80 (Co),
67.75 (Cg), 76.81 (Cb), 129.15, 129.35, 136.10, 136.20 (Cpr), 167.88, 173.61 (Ca et Ca).

e Homopolymeére acide PDMMLA-H ou PDMMLA 100/0 [P2]

L’homopolymére acide est obtenu par I’hydrogénolyse des groupements benzyliques sur
la chaine latérale de I’homopolymeére benzylique. Dans un tricol muni d’un barreau aimanté,
500 mg (3.47 mmol, 1 éq.) de I’homopolymére benzylique [P1] sont solubilisés dans 100 mL
d’acétone et 500 mg (1 équivalent en masse) de Pd/C y sont ajoutés. Le systéme est placé sous
vide dans un premier temps afin d’éliminer I’oxygene de 1’air dans le ballon. Ensuite, il est mis
en présence de Ho. Aprés 48h de réaction, le mélange est filtré sur membrane PTFE 0.2 um. Le
filtrat est évaporé et I”’homopolymeére PDMMLA-H [P2] est récupéré avec 96% de rendement.
Ty =69.9°C. Mn = 1.431x10* g/mol, Mw = 1.432x10* g/mol, © = 1.001.

[P2]

RMN H (400 MHz, CDsCOCDs, 8 (ppm)) : 1.26 (m, 6H, Hr et He), 5.24 (s large, 1H,
Hp).
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RMN 33C (100 MHz, CDsCOCDs, dc (ppm)) : 20.64 (Cs, Ce), 44.91 (Ce), 76.04 (Cy),
168.34 (Cs), 173.14 (Cq).

e Copolymére PDMMLABN4o-co-Hexeo [P3]

Suivant le méme mode opératoire que pour [P1], le copolymére 40/60 est synthétisé en
utilisant 370 pL (14.65 mg, 0.05 mmol, 0.005 éq.) d’amorceur, 1.60 g (7.09 mmol, 0.6 éq.) de
B-lactone hexylique [8] et 1.09 g (4.67 mmol, 0.4 éq.) de B-lactone benzylique [6].
Mhn = 4.390%x10* g/mol, Mw = 4.391x10* g/mol, © = 1.000.

[P3]

RMN !H (400 MHz, CDsCOCDs, &H (ppm)): 0.85 (s, 3H, Hj), 1.26
(m, 18H, He, Hf, Hx, Hj, Hi), 1.62 (s large, 2H, H), 4.14 (s large, 1H, Hg), 5.20
(s large, 2H, Hm), 5.33 (s large, 2H, Hy), 7.45 (m, 5H, Hpp).

RMN 13C (100 MHz, CD3sCOCDs3, ¢ (ppm)) : 14.48 (C), 23.33 (Ce et Cy), 26.35 (Cx),
29.33 (Ce et Cy), 32.26 (Ch, Ci, Cj), 46.00 (Cc), 66.26 (Cy), 67.88 (Cm), 77.12 (Cp), 129.38,
129.62, 136.45 (Cpn), 168.25, 168.30, 173.65, 173.86 (C, et C).

e Copolymére PDMMLAH40-co-Hexso (PDMMLA 40/60) [P4]

L’hydrogénolyse des groupements benzyliques du copolymere 40/60 [P3] (2.3 g, 1 €q.)
est effectuée en utilisant une quantité de Pd/C correspondant a 40% en masse totale de
copolymére (920 mg). La réaction se poursuit en suivant le méme protocole que pour [P2].
PDMMLA 40/60 [P4] est alors obtenu sous la forme d’un solide blanc. Tg = 23.7°C,
Ta=198.1°C. Mn = 2.963x10* g/mol, My, = 2.964x10* g/mol, B = 1.000.
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[P4]

RMN H (400 MHz, CD3sCOCDs, 81 (ppm)): 0.81 (s, 3H, Hi), 1.22 (m, 12H, Hr, He, Hx,
Hj, Hi), 1.54 (s large, 2H, Hn), 4.06 (s large, 2H, Hg), 5.26 (s large, 1H, Hy).

RMN 13C (100 MHz, CDsCOCD3, ¢ (ppm)): 13.99 (C)), 22.49 (C, Ce), 26.31 (Cy),
32.22 (Ci, Cj, Ck), 45.98 (Cc), 66.28 (Cy), 77.14 (Cy), 168.26 (Cs), 173.76 (Ca).

2.2. Greffage covalent par le protocole d’estérification de Steglich °

e p-lactone cholestérol [9]

100 mg (0.69 mmol, 1 éq.) de B-lactone acide [8], 267 mg (0.69 mmol, 1 éq.) de
cholestéerol, et 48 mg (0.39 mmol, 10% de la masse totale) de 4-diméthylaminopyridine
(DMAP) sont placés dans un ballon a 0°C sous atmosphere inerte et solubilisés dans 70 mL de
THF fraichement distillé. 150 mg (0.69 mmol, 1 éqg.) de N,N'-dicyclohexylcarbodiimide (DCC)
sont séparément placés sous flux de N2 et solubilisés dans du THF anhydre (20 mL) et ajoutés
au mélange précédent a 1’aide d’une canule. Apres 15 minutes de réaction, le milieu réactionnel
est ramené a température ambiante et agité pendant 48h. Apres purification par
chromatographie flash (éluant cyclohexane/acétate d'éthyle 8 : 2), la B-lactone-cholestérol [9]
est obtenu sous forme d’un solide blanc avec un rendement de 49%. R = 0.85, Tr = 160°C.
Analyse élémentaire : Cth = 50.00%, Cexp = 49.86%, Htn = 5.58%, Hexp = 6.21%.

[9] M = 512.39 g/mol
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RMN !H (400 MHz, CDCls, 1 (ppm)) : 0.63 (s, 1H, Hig), 0.88 (dd, 6H, Ha6 et Ha7),
0.93 (d, 3H, H21), 0.98 (m, 1H, Ho), 1-1.62 (aliphatiques H1, Ha, Hg, Hi1- Hi7, Hoo, H22- Hos),
1.03 (s, 3H, Hi9), 1.24 (s, 1H, He), 1.51 (s, 1H, Hs), 1.85 (m, 2H, H7), 2.01 (m, 2H, H12), 2.28
(M, 2H, Ha), 4.52 (s, 1H, Had), 4.74 (m, 1H, H3), 5.37 (d, 1H, He).

RMN 13C (100 MHz, CDCls, éc (ppm)) : 11.81 (C1s), 17.54 (Ce), 18.45 (Ca1), 19.42
(C19), 21.09 (C11), 22.07 (Cs), 22.58 (Co7), 22.84 (Ca26), 23.84 (C1s), 24.31 (C23), 28.03 (Cis),
28.25 (Czs), 31.66 (C7), 31.90 (Cg), 35.80 (Cuio), 36.20 (Cz0), 36.51 (Cz2), 37.26 (C1), 39.53
(C12), 39.78 (Cz4), 42.30 (Ci3), 42.32 (Ca), 50.13 (Co), 56.11 (C14), 57.72 (Cc), 56.65 (C17),
71.81 (Cs), 76.06 (Cq), 121.74 (Ce), 140.76 (Cs), 166.74 (Cp), 172.96 (Cy).

e Greffage du cholestérol sur le copolymere [P4] : PDMMLA-Chol 10/30/60
[P8]

Le méme protocole de greffage est appliqué afin d’obtenir 10% de cholestérol sur le
copolymeére [P4] en utilisant les quantités de réactifs suivantes: 100 mg (0.43 mmol, 1 éq.) de
PDMMLA 40/60 [P4], 16.69 mg (0.043 mmol, 0.1 éq.) de cholestérol, 12.61 mg (0.10 mmol,
10% de la masse totale) de DMAP et 8.90 mg (0.043 mmol, 0.1 ég.) de DCC dans 20 mL de
THF anhydre. Apreés précipitation dans le cyclohexane, le PDMMLA-Chol 10/30/60 [P8] est
obtenu sous la forme d’une poudre blanche avec un rendement de 38%. Tgq = 25.7°C,
Ta=178.1°C. My = 2.684x10* g/mol, My, = 2.693x10* g/mol, B = 1.004.

RMN IH (400 MHz, CDCls, &n (ppm)): 066 (s, 0.27H, Hus), 0.83
(M, 6.19H, Haz, Hzr et Hp), 0.94 (d, 0.26H, Hz), 1.05 (m, 0.25H, Hg), 1.1-1.50
(30.09H, aliphatiques Hi, Hz, H8, Hii- Hi7, Hzo, Hz- Has, He, Hf, Hk, Hi, H;j), 1.54
(s, 2.56H, Hy), 1.88 (M, 0.15H, Hy), 1.92 (m, 0.10H, Hiz), 2.20 (m, 0.19H, Ha), 3.45
(M, 0.09H, Hs), 4.05 (m, 2.03H, Hy), 5.28 (d, 1.11H, Hs et Hy).
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[P8]

RMN 13C (100 MHz CDCls, 8¢ (ppm)) : 11.87 (Cis), 13.98 (C)), 18.72 (Cr), 19.40 (Ca1),
19.45 (C19), 21.11 (C11), 22.9 (Ce), 22.56 (C27), 22.88 (Cz6), 23.81 (Cis), 24.36 (C23), 25.40 (C)),
28.10 (C1s), 28.24 (C2s), 28.39 (Ck), 29.72 (Ci), 30.32 (Cn), 31.31 (C7), 31.93 (Cs), 35.78 (C1o),
36.19 (Ca0), 36.53 (Cz2), 37.23 (C1), 39.52 (C12), 39.80 (Cz4), 42.19 (C1s), 42.37 (Ca), 45.20
(Cc), 50.09 (Cs), 56.14 (C14), 59.76 (C17), 65.91 (Cy), 72.06 (Cs), 76.06 (Cp), 121.76 (Cs), 140.71
(Cs), 167.73 (Cs), 173.12 (Ca).

e Greffage du cholestérol sur ’homopolymeére [P2], PDMMLA-Chol [P9]

Le greffage du cholestérol sur I’homopolymére acide [P2] est réalisé en suivant le méme
mode opératoire que pour le produit [9] en utilisant les quantités de réactifs suivantes : 40 mg
(0.27 mmol, 1 éq.) de PDMMLA-H [P2], 104 mg (0.27 mmol, 1 éq.) de cholestérol, 20 mg
(0.16 mmol, 10% de la masse totale) de DMAP et 56 mg (0.27 mmol, 1 éq.) de DCC dans
70 mL de THF anhydre. Le mélange a été agité sous atmosphére inerte pendant 48 h a
température ambiante. Le THF est éliminé a la fin de la réaction. Le produit est ensuite
solubilisé dans une petite quantité de chloroforme et purifie par précipitation dans le
cyclohexane. PDMMLA-Chol [P9] est alors obtenu sous la forme d’une poudre blanche avec
un rendement de 46%. Ty = 106.6°C, Tq = 163.2°C. Mn = 4.652x10* g/mol,
Mw = 4.825x10* g/mol, B = 1.037.
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[P9]

RMN H (400 MHz, CDCls, &1 (ppm)) : 0.68 (s, 3H, Hig), 0,85 (d, 3H, Has), 0.97
(d, 3.05H, Hy), 093 (d, 3.02H, Hxu), 098 (m 3H, Hi) 1-2.28
(35H, aliphatiques Hi -Ha, H7 - Ho, Hi1- H17, Hao, Haz- Has, Hy, He), 3.40 (m, 0.96H, Hs), 5.23
(s, 1.05H, Hy), 5.37 (d, 1.04H, Hg).

RMN 2C (100 MHz, CDClz, éc (ppm)) : 11.94 (Cig), 18.86 (C21), 19.47 (C1g), 18.90
(Ce), 21.11 (C1a), 22.53 (Cr), 22.61 (Cz7), 22.90 (Cas), 23.86 (Cis), 24.32 (C23), 28.07 (Cus),
28.30 (C2s5), 31.57(C7), 31.86 (Cs), 35.84 (C10), 36.17 (C20), 36.48 (C22), 37.28 (C1), 39.55 (C12),
5c 39.81 (Cas), 42.28 (C13), 42.40 (Ca), 45.16 (Cc), 50.17 (Cs), 56.90 (C1a), 58.32 (C17), 72.14
(Ca), 76.12 (Cs), 121.85 (Cs), 140.76 (Cs), 167.98 (Ca), 173.20 (Ca).

e Greffage du PTX sur le copolymere [P4] : PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10]

De méme que pour les produits précédents, le greffage du Paclitaxel sur le PDMMLA
40/60 [P4] est réalisé en utilisant 600 mg (2.59 mmol, 1 éq.) de [P4], 221.1 mg (0.25 mmol,
0.1 éqg.) de Paclitaxel, 87.30 mg (0.71 mmol, 10% de la masse totale) de DMAP et 53.40 mg
(0.25 mmol, 0.1 éqg.) de DCC dans 20 mL de THF anhydre. Le terpolymére PDMMLA 30/10/60
[P10] est alors obtenu avec un rendement de 50%. Tq = 34.70 °C, Tq = 168.86 °C.
Mn = 3.178x10* g/mol, My, = 3.185x10* g/mol, © = 1.002.

RMN *H (400 MHz, CDCls, &+ (ppm)) : 0.87 (s, 3H, Hi), 1.24 (m, 18.06H, Hie, Has, Hr,
He, Hi, Hj, Hi), 1.61 (s, 2.05H, Hp), 1.67 (s, 0.3H, Hi7), 1.79 (s, 0.29H, Ha), 1.86 et 2.51
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(td, 0.27H, Hea €t Ha), 223 (s, 0.34H, Ha1), 2.26 (s, 0.3H, Ci-OH), 2.32 et 2.38
(m, 0.33H, H14a €t Hiap), 2.41 (s, 0.3H, H2g), 2.49 (d, 0.29H, C7-OH), 3.77 (m, 0.11H, Hs), 4.12
(M, 2.13H, Hg et Hooa), 4.28 (d, 0.12H, Haos), 4.39 (M, 0.11H, Hy), 4.80 (m, 0.12H, H»?), 4.95
(dd, 0.12H, Hs), 5.34 (s, 1.32H, Hp), 5.66 (d, 0.12H, Hy), 5.78 (d, 0.12H, Hs), 6.20
(t, 0.12H, His), 6.27 (s, 0.12H, Hig), 7.00 (d, 0.10H, N-H), 7.28 (m, 0.13H, Hags), 7.31
(m, 0.22H, Hss et Hss), 7.42 (m, 0.21H, Hi et Has), 7.48 (m, 0.11H, Ha), 7.51
(m, 0.24H, Hszz et Hsz7), 7.52 (d, 0.24H, Hzs et Hz), 7.64 (t, 0.12H, Hzs), 7.76
(d, 0.23H, Hsg et Ha3), 8.15 (d, 0.21H, Has et Ha7).

[P10]

RMN 3C (100 MHz, CDCls, éc (ppm)) : 9.58 (C19), 13.98 (Ci), 14.83 (C1s), 20.87 (Cs),
21.82 (C16), 22.48 (Ce, Cr), 22.60 (Czo), 25.39 (C;), 26.80 (C17), 28.38 (Ck), 29.69 (C1.), 30.31
(Ch), 35.60 (C1a), 35.62 (Cs), 43.15 (C1s), 45.18 (Ce), 45.64 (Cs), 55.25 (C3), 58.51 (Cs), 65.86
(Cy), 72.15 (C3), 73.29 (C2), 74.76 (C2), 74.91 (Cis), 75.62 (Cio), 76.50 (Cb), 77.29 (Cz0), 78.93
(C1), 81.06 (C4), 84.43 (Cs), 127.07 (Cso €t Cy3), 127.17 (Cs3 €t C37), 128.29 (Css), 128.68 (Cao
et Caz), 128.74 (Coa €t Cag), 129.96 (Caa et Cag), 129.14 (C22), 130.20 (Czs et Cz7), 131.99 (Caa),
133.06 (C11), 133.55 (Cs2), 133.74 (C2s), 137.92 (C3g), 142.07 (C12), 166.94 (Cs°), 167.47 (C21),
167.70 (Cd), 170.50 (Czs), 171.31 (Cao), 172.74 (Ci°), 173.15 (Ca), 203.65 (Co).

e Greffage du PTX sur ’homopolymére [P2] : PDMMLA-PTX 45/55 [P11]

Suivant le protocole d’estérification de Steglich, le Paclitaxel est greffé sur le PDMMLA-
H [P2] en utilisant les quantités de réactifs suivantes : 16.81 mg (0.12 mmol, 1 éq.) de [P2],
100 mg (0.12 mmol, 1 éq.) de Paclitaxel, 14.10 mg (0.11 mmol, 10% de la masse totale) de
DMAP et 24.10 mg (0.12 mmol, 1 ég.) de DCC dans 20 mL de THF anhydre. Le produit final,
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PDMMLA-PTX 45/55/0 [P11] est obtenu avec un rendement modeste de 41%. Ty = 64.6°C,
Ta=170.1°C. Mp = 2.883x10* g/mol, My, = 2.974x10* g/mol, B = 1.031.

[P11]

RMN !H (400 MHz, CDCl;, &n (ppm)): 115 (m, 3.00H, Hi) 1.20
(M, 9.22H, Hiz, Hr, Ho), 157 (s, 2.99H, His), 1.68 (s, 3.04H, Hi), 1.77 et 2.41
(td, 2H, Hea et Hep), 2.19 (s, 3.06H, Ha1), 2.18 (s, 1. 03H, Ci-OH), 2.32 et 2.38
(m, 2H, Hu4a et Huap), 2.40 (s, 3.06H, Hag), 3.71 (m, 1.03H, Hz), 4.10 (d, 1.02H, Hzca), 4.20
(d, L.O1H, Hoo), 4.30 (M, 1.03H, Hy), 4.70 (s, 1.03H, Hx), 4.80 (dd, 1.06H, Hs), 5.25
(s, 0.69H, Hy), 559 (d, 1.09H, H2), 5.73 (d, 1.06H, Hy), 6.15 (t, 1.00H, Hi), 6.23
(s, 1.O1H, Huo), 7.12 (d, 1.04H, N-H), 7.27 (m, 1H, Hss), 7.31 (m, 2H, Hss et Has), 7.42
(m, 2H, Hao et Hap), 7.48 (M, 1H, Ha1), 7.51 (m, 2H, Hssz et Hs7), 7.52 (d, 2H, H24 et Hys), 7.64
(t, 1H, Has), 7.76 (d,2H, Hso et Haz), 8.15 (d, 2H, Hzs et Har).

RMN %3C (100 MHz, CDCls, éc (ppm)) : 9.60 (Cig), 14.80 (Cas), 20.85 (Ca1), 21.87
(C1s), 22.51 (Ce, C¢), 22.61 (C29), 26.77 (C17), 35.58 (C14), 35.63 (Cs), 43.15 (C1s), 45.16 (C),
45.66 (Cs), 55.23 (Cs), 58.54 (Cg), 72.17 (C7), 73.31 (Cy»’), 74.77 (C2), 74.94 (C13), 75.66 (C10),
76.48 (Cp), 77.30 (C20), 78.91 (Cy), 82.00 (C4), 84.44 (Cs), 127.10 (Cag et C43), 127.13 (Cs3 et
Cs7), 128.32 (Css), 128.72 (Cao et Caz), 128.77 (C24 €t C26), 129.16 (C22), 129.93 (Cs4 et Csg),
130.19 (Cas et C27), 132.03 (C41), 133.06 (C11), 133.53 (Ca2), 133.77 (Czs), 137.98 (Cas), 142.10
(C12), 166.91 (Cs), 167.44 (C21), 167.73 (Ca), 170.51 (C2s), 171.29 (Cs0), 172.77 (Cy°), 173.20
(Cq), 203.66 (Co).
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2.3. Protocoles des analyses

e Préparation des films de polymeére pour la tensiométrie

o Copolyméres 10/90 [P5], 20/80 [P6], et 30/70 [P7]: les plaques en verre de
dimension 75 x 12.5 x 1 mm d’épaisseur sont lavées successivement a I’eau, au chloroforme,
a I’acétone, et séchées a température ambiante, puis a 100°C. Les polymeres sont solubilisés
dans une petite quantité d'acétone ou de chloroforme (selon la solubilité de I’échantillon) afin
d'obtenir une solution visqueuse, qui sera déposée sur la plaque jusqu’a 1cm sur la longueur de
la plaque. Puis, apres le séchage complet de la premiére face, le dép6t est réalisé sur la deuxiéme
face (n = 3 pour chaque expérience). Les plaques recouvertes de polymeére sont alors séchées a
température ambiante, puis a 37°C pendant une nuit afin d'obtenir des films visibles, lisses et

homogeénes.

o Polymére commercial PLA et terpolymere-PTX 30/10/60 [P10]: le dépbt de film
de polymere est réalisé de la méme maniere que précédemment, sur les plagues métalliques en
Co-Cr de dimension 10 x 25 x 0.25 mm.

e Préparation des solutions de protéines

Toutes les solutions protéiques ont été préparées dans du PBS, a pH = 7.4, 2 0.2% de la
concentration totale des protéines plasmatiques, représentant la concentration physiologique de
chaque protéine (BSA a 86 ug/mL, fibrinogéne a 6 pg/mL, fibronectine et vitronectine a
0.6 pg/mL et syndécan-4 a 1 ug/mL). La solution « Mix » a été préparée selon les proportions
physiologiques, en mélangeant des volumes égaux de chaque solution protéique préalablement
préparée.

e Mesures de la force par DCA

o Expérience de blanc: 10 cycles d’immersion/émersion des films polymeres ont
été réalisés dans une solution de PBS a pH = 7.4 grace au tensiometre a balance de Wilhelmy
(figure 28).

o Expérience avec les protéines : Les 5 premiers cycles d’immersion/émersion sont
réalisés dans une solution protéique (cycles 1 a 5 pour I'expérience d'adsorption) et les 5 derniers

cycles sont réalisés dans une solution PBS (cycles 6 a 10 pour l'expérience de
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rincage/désorption). Chaque profil est comparé a celui du PBS seul obtenu avec le film

polymere correspondant.

Pour toutes les expériences, la profondeur d'immersion et la vitesse d'immersion/émersion
ont été réglées a 10 mm et 6 mm/min respectivement. Toutes les expériences ont été réalisées
a37°C.

‘_.
)

7
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Figure 28 : Photographie du tensiométre a balance de Wilhelmy
La plaque est accrochée a la microbalance, située au-dessus de la cuve ol on place le liquide de
tension de surface connue.

e Libération du Paclitaxel du terpolymeére [P10]

Pour cette expérience effectuée sur une période de quinze semaines, différentes solutions
de PBS sont préparées : une solution de PBS (1x) pour I’expérience sans enzyme, une solution
dans le PBS d’estérase (24 U/mg) et une solution dans le PBS de lipase
(9.2 U/mg). Des suspensions du terpolymére PDMMLA-PTX 30/10/60 [P4] d’une
concentration de 1 mg/mL (7 mg de polymere sont mis dans 7 mL de solution) sont alors
préparées dans le PBS et dans les solutions d’enzymes et incubées a 37°C. Les solutions
d’enzyme contiennent une quantité équivalente a 1 mg d’enzyme par 400 mg de polymere
(concentration des solutions d’enzyme = 0.0025 mg/mL). Chaque échantillon est préparé en

trois exemplaires (n = 3).

Des prélévements du surnageant sont réalisées tous les deux jours pendant les deux

premicres semaines, puis une fois par semaine jusqu’a la fin de I’expérience. Les surnageants
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prélevés sont congelés a -80°C, puis lyophilisés. Le solide obtenu aprés lyophilisation est mis
en solution dans de ’ACN de fagon a obtenir une solution de 20 mg/mL. Cette solution est
filtrée a travers une membrane PVDF afin de réaliser les mesures HPLC.

La libération du Paclitaxel est suivie par la techniqgue HPLC en phase inverse (C18)
couplé a un détecteur UV-visible. La phase mobile est un mélange d’ACN/H20 70 :30 avec un
débit d’élution de 1 mL/min, et le volume injecté de chaque échantillon est de 100 pL. Le

Paclitaxel est détecté a une longueur d’onde de 227 nm, avec un pic a 4.74 minutes.

La droite d’étalonnage du Paclitaxel est tracée a partir des valeurs de hauteur de pics
HPLC en fonction de la concentration. La gamme étalon est réalisée a partir d’une solution
mere de
1 mg/mL dans I’ACN et des solutions filles sont préparées alors entre 3 et 100 pg/mL.

e Nettoyage et traitement UV/Ozone (UV/O3) des plaques métalliques

Les plagues métalliques, les plaques en verre et les stents métalliques sont lavés
successivement dans de 1’acétone, de I’éthanol et de I’isopropanol durant 15 minutes chacun.
Aprées séchage a I’air comprimé, les plaques et les stents sont placés dans le tiroir de 1’appareil
de traitement par UV/Os (figure 29) afin d’étre stérilisés pendant 15 minutes avant de déposer
le polymére sur leur surface. Cette étape permet d’éliminer toutes traces de couches organiques

restantes a la surface et la rendre ainsi tres propre.

Figure 29 : Photographie du nettoyeur UV/O3
Les plagues sont placées dans le tiroir de I'appareil et stérilisées grace au traitement UV/O3
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e Revétement des plagues métalliques

Deux techniques sont employées afin de réaliser un film polymeére sur les plaques
métalliques pour les études de rugosité et d’épaisseur de film : le spin coating et le dip coating.

e Spin coating

Des solutions de PDMMLA 40/60 [P4], de PDMMLA-PTX 30/10/60 [P10] et de PLA
d’environ 300 mg/mL dans le chloroforme sont préparées. La plaque métallique est placée sur
le mandrin rotatif du spin coater de fagon a couvrir toute la surface (figure 30). La vitesse de
rotation est réglée a 4000 rpm, durant 1 minute. Le vide est établi afin de maintenir en place la
plaque et la rotation est démarrée. 20 pL de la solution de polymeére sont alors déposées sur la
plaque en rotation a I’aide d’une pipette. La rotation de la plaque a vitesse élevée permet donc

d’¢étaler de maniere homogeéne le polymére sur la plaque et obtenir un film.

Figure 30 : Photographie du spin coater avec I'écran de réglage
La plaque est placée sur le mandrin rotatif, situé au centre de la cuve de I'appareil pour effectuer
le revétement.

e Dip coating

La plaque est fixée sur le bras mobile du dip coater et placée au-dessus de la solution de
polymeére d’une concentration de 40 mg/mL dans laquelle elle sera immegée (figure 31). La
vitesse de la descente de la plaque est réglée via un ordinateur a 15 mm/s, puis a 2 mm/s a
proximité de la surface de la solution. Une fois immergée, la plague est maintenue dans la
solution pour une durée de trois minutes, puis retirée et laissée a 1’air afin d’évaporer le

chloroforme. Les deux faces de la plaque sont donc recouvertes de film de polymere.
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Figure 31 : Photographie du dip coater
La plaque est fixée sur le bras mobile, au-dessus de la solution de polymeére afin de réaliser le
trempage.

e Revétement de stents

Des stents en alliage Co-Cr ou acier inoxydable sont utilisés comme plateforme de
revétement. Les stents sont lavés dans l'acétone, I'éthanol et 1’isopropanol en séquence pendant
15 minutes. Le recouvrement du stent est réalisé par son immersion dans une solution de
40 mg/mL de chaque polymére dans le chloroforme. La solution est filtrée a travers des filtres
seringues de 0.2 um. Le solvant est évaporé a température ambiante, puis a 37°C pendant une
nuit.

e Mesure de la rugosité de surface Ra et épaisseur du film polymere H

La plaque recouverte de polymeére par spin-coating ou dip-coating est placée sur le
plateau du profilometre de fagon a se situer en dessous de la pointe de balayage (figure 32). La
surface est alors balayée sur une longueur entre 700 et 1000 pm (700 pm pour 1’épaisseur et
1000 pm pour la rugosité), avec une vitesse de 20 um/s. Pour déterminer I’épaisseur de la
couche déposée sur la plaque, des rayures sont réalisées sur le film polymére a I’aide d’une

pince. Toutes les mesures sont réalisées trois fois (n = 3).
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Figure 32 : Photographie du profilométre
Une caméra est couplée au profilométre reflétant a I'écran I'image de la pointe balayant la
surface de I’échantillon.

e Culture cellulaire

Les cellules endothéliales vasculaires ombilicales humaines (HUVECs) (ATCC® CRL-
1730TM) ont été cultivées dans du milieu de culture de base 2 de cellules endothéliales
(ECBM2, réf C22211, Promocell) et complétées avec 12% de sérum de veau feetal, 5 ng/mL de
facteur de croissance épidermique (EGF), 0.2 png/mL d'hydrocortisone, 0.5 ng/mL de facteur de
croissance endothéliale vasculaire (VEGF), 10 ng/mL de facteur de croissance basique (bFGF),
20 ng/mL de facteur de croissance insulinique (IGF-1), 1 pg/mL d'acide ascorbique et
100 unités/mL de pénicilline et 100 pg/mL de streptomycine. Les cellules ont été cultivées dans
un incubateur a 37°C sous atmosphére contr6lée de 5% de CO..

e Test de cytotoxicité par LDH des HUVECs sur les films polymere

La prolifération des HUVECs est déterminée apres 24h, 48h, 72h et 96h d'incubation
apres ensemencement cellulaire initial sur les différents films de polymere avec les milieux de
culture cellulaire. Trois échantillons de chaque surface de polymere ont été utilisés pour chaque
durée de prolifération et chaque expérience a été répétée trois fois sur différents passages
cellulaires a des jours différents (n = 3). La cytotoxicité des polymeéres a été déterminée par la
mesure de I'activité enzymatique de la (LDH) dans le milieu en utilisant un test colorimétrique
LDH (CyQuant LDH Assay Kit) selon le protocole du fabricant. L'absorbance de la LDH a été
mesurée a 490 nm.
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e Etalement des HUVECs sur les films polyméres (Spreading)

L’¢étalement des HUVECs a été réalisé sur les films des copolyméres PDMMLA 40/60,
PDMMLA-PTX 30/10/60 et PLA, en utilisant 8000 cellules par puits dans des plaques LabTek
a 8 puits afin d’analyser les changements de forme et de taille des cellules individuelles. Apres
une durée d’incubation de 2h, le milieu cellulaire a été éliminé, les cellules ont été fixées en
utilisant du paraformaldéhyde (PFA) 1%, lavées avec le PBS (1x), et perméabilisées a 1’aide
d’une solution de Triton X-100. Le cytosquelette (F-actine) et le noyau ont été colorés avec
Alexa Fluor 546 Phaloidine (diluée au 1/200) et 4',6-diamidino-2-phénylindole (DAPI) (dilué
au 1/1000) et observés au microscope a fluorescence. Les cellules ont été photographiées en
utilisant un appareil photo numérique fixé sur le microscope a fluorescence (Nikon COOL PI1X
8400, Japan). L’expérience a été répétée 2 fois sur différents passages cellulaires a des jours
difféerents (n = 2).
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Summary of the thesis

The objective of this thesis was to develop a polymer as a bioactive coating for bare metal
stents, using poly([R,S]-3,3-diméthylmalic acid) (PDMMLA) derivatives in order to prevent
intra-stent restenosis. The tailored synthesis of PDMMLAs from different o,a,p-tri-substituted
B-lactones allows to obtain amphiphilic copolymers with adjustable hydrophilicity proportions,
which can bring various changes to the polymer such as physicochemical, thermomechanical
and viscoelastic properties, degradation kinetics and cell response.

During this thesis, different aspects of PDMMLA derivatives were analyzed. Surface
properties of three PDMMLAs, with 10, 20, and 30% of hydrophilic -COOH groups
(PDMMLA 10/90, PDMMLA 20/80 and PDMMLA 30/70) were studied. DCA technique was
employed in order to study the protein adhesion on these three surfaces by measuring the
surface force of each polymer, vis-a-vis different proteins (BSA, fibrinogen, fibronectin,
vitronectin), and a transmembrane proteoglycan, syndecan-4.

The force F was measured during immersion of the polymer film in a protein solution for
adsorption, and in PBS for desorption. Changes in F values indicate the adsorption and
reorientation of the adsorbed proteins on the surface since these values represent the
hydrophilicity/hydrophobicity levels of the surface. The results show that all studied proteins
adhere with low F values on the PDMMLA 30/70 surface, meaning that they expose their
hydrophobic moieties to the surface once adsorbed. The carboxylic acid groups which are more
abundant on the copolymer 30/70, exist rather -COO" form at neutral pH and promote
hydrophilic and ionic interactions and hydrogen bonds. These results, associated with previous
studies, suggest the choice of 30% of hydrophilicity as the best percentage to maintain in the
continuity of the project. The details and the results of this work have been published in 2020
in the journal “Colloids and Surfaces B: Biointerfaces ”.

The next stage was the study of a covalent grafting of molecules on PDMMLA, taking
advantage of the presence of carboxylic acid groups. To maintain the validated 30% of
hydrophilicity, the synthesis of a new PDMMLA copolymer with 40% hydrophilicity was
carried out. Thus, the total percentage of -COOH would remain at 30% after grafting 10% of
an active drug. This study was first carried out by grafting cholesterol as a model molecule,
then by grafting Paclitaxel, with the aim of developing a new biopolymer with its active drug,
intended for biomedical applications. The grafting was carried out following the Steglich
esterification protocol on PDMMLA 40/60, and homopolymer PDMMLA-H. Likewise, the
same reaction was carried out on a monomer unit of PDMMLA, the acidic p-lactone. NMR
analyses show that cholesterol has been grafted successfully on the monomer and the polymers.
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The grafting percentage was confirmed to be 10% on the copolymer 40/60 and 100% on the
homopolymer. Once the grafting protocol and conditions were validated, the same protocol was
applied using Paclitaxel, a currently used active drug, on PDMMLA 40/60 and PDMMLA-H.
The grafting reaction on the copolymer 40/60 is particularly important in this work, for the final
product is intended for biomedical use. Adding 10% of Paclitaxel to the copolymer results in
the development of the terpolymer PDMMLA-PTX 30/10/60, which is studied in the continuity
of this thesis. 'H, 3C NMR spectra, as well as 2D COSY, HSQC and HMBC spectra of the
products confirm the esterification through the analysis of the corresponding functional groups’
peaks. The first part of the results obtained in this work has been published in 2020, in the
journal “Royal Society of Chemistry Advances”.

After the covalent grafting process, a series of experiments was carried out on
PDMMLA 40/60, PDMMLA-PTX 30/10/60, as well as on PLA. These studies are brought
together to compare the results and observe the effects of adding Paclitaxel on
PDMMLA 40/60, and the differences and similarities between the new terpolymer and PLA

The first aspect was the study of the physicochemical properties, with protein adhesion
on these three polymers, using the same technique as for the copolymers 10/90, 20/80 and
30/70. The results show that the surface hydrophilicity of the terpolymer 30/10/60 is
considerably lower than the copolymer 40/60. PDMMLA-PTX 30/10/60 reveals a hydrophobic
surface like PLA. Protein adhesion also shows the same overall profile on terpolymer and PLA.
In parallel, surface roughness of the polymers was examined by profilometry technique. The
mean roughness values (Ra), for two coating methods, dip coating and spin coating, show that
the three polymers have a smooth surface. These results confirm that the new terpolymer is
comparable to PLA in terms of surface properties. Further study is needed using other
techniques such as atomic force microscopy (AFM) in order to analyze surface roughness more
accurately.

Optical microscopy images of a stent were recorded to observe its surface before and after
being coated with the terpolymer. Scanning Electron Microscopy (SEM) or Transmission
Electron Microscopy (TEM) images of the stent should also be recorded to get more accurate
images with more details.

The second aspect was about the in vitro overtime release profile and kinetics of the
grafted Paclitaxel in three conditions: 1) incubation in PBS, 2) incubation in PBS with esterase,
3) incubation in PBS with lipase. The cumulative Paclitaxel concentration curves show an
increasing linear trend, indicating that the release of Paclitaxel follows a zero order kinetics in
all three cases, which is ideal for maintaining a constant concentration of drug in the blood for
an extended period of time. In order to confirm these results and obtain further information, it
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is necessary to reproduce this experiment under the same conditions, in the co-presence of
esterase and lipase enzymes, or using other enzymes, or in human serum.

Finally, the last analyzed aspect was the in vitro behavior of HUVEC cells with respect
to the aforementioned polymers. The results of LDH cell viability assay show that the toxicity
level of PDMMLA-PTX 30/10/60 is slightly higher than PDMMLA 40/60. Nevertheless, it
remains close and comparable to that of PLA at 24h and 48h, and becomes even lower at 72h
and 96h of culture. On the other hand, the cell spreading study shows that the spreading of
HUVECs on PDMMLA-PTX 10/30/60 surface is more pronounced compared to PDMMLA
40/60 and PLA. These findings are positive and encouraging and require further studies to
validate the use of PDMMLA-PTX 30/10/60 as a bioactive coating of stents.

While PDMMLA copolymers containing up to 30% -COOH are not soluble in water,
PDMMLA 40/60 is soluble in aqueous medium due to the presence of 40% of these groups.
This indicates that increasing the hydrophilicity above 30% makes the copolymer
water-soluble. After grafting Paclitaxel, the polymer becomes more hydrophobic and insoluble
in water, but it shows other disadvantages in terms of mechanical properties.

Indeed, stents and pates are easily covered by PDMMLA-PTX 30/10/60 films and the
coating remains on the surface in ambient air without undergoing deformation. However, the
terpolymer changes behavior when brought into contact with an aqueous solution, such as PBS
(for release studies) or a culture medium (for cell response studies). The polymer film cracks
and peels off the plate after a few hours of incubation. As this behavior of the terpolymer is
problematic for its use as a stent coating, its mechanical properties need to be improved. The
viscoelastic aspect of the polymer requires an in-depth study to understand the origin of this
brittleness of PDMMLA-PTX 30/10/60 in aqueous medium. This behavior of the terpolymer
and the cracking polymer films caused difficulties in performing the biological experiments,
especially for the cell spreading tests. Therefore, it is necessary to find strategies to improve the
mechanical properties of the latter.

As mentioned above, the copolymer 40/60 exhibits a high level of hydrophilicity to the
point of being soluble in an aqueous solution. The first step in optimizing the terpolymer could
be through the choice of another support copolymer as the grafting platform for the active drug.
For example, the grafting of Paclitaxel can be carried out on the copolymer 30/70 instead of the
copolymer 40/60.

Another possibility would be to graft a smaller amount of Paclitaxel (around 5% for
example). It would also reduce its release kinetics, given the results of our study, which indicate
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that Paclitaxel is not integrally released after 15 weeks of incubation. A lower load of Paclitaxel
could probably improve the viscoelastic behavior of the terpolymer and accelerate its release
kinetics.

Moreover, the grafting of another active drug like Sirolimus can be carried out and
compared to the case of Paclitaxel.

Finally, Invitro and in vivo biological experiments need to be carried out on the optimized
terpolymer to confirm its adequate effects on the organism and the prevention of intra-stent
restenosis.
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ARTICLE INFO ABSTRACT

Keywords: Cardiovascular diseases are the leading cause of death around the world according to the World Health
Protein adhesion Organization. In-stent restenosis is an inflammatory response of the immune system to endovascular stent im-
Biopolyesters plantation in atherosclerotic patients. Biocompatible and biodegradable polymers are of great interest in this

In-stent restenosis
Dynamic tensiometry
Syndecan-4

ECM proteins

field in order to limit the side effects of stent treatments. Poly([R,S]-3,3-dimethylmalic acid) (PDMMLA) is a new
biodegradable statistical polyester which presents promising properties as a stent coating. In this work, we
studied by dynamic tensiometry, the adhesion of extracellular matrix proteins (bovine serum albumin, fi-
bronectin, fibrinogen, and vitronectin) and plasma membrane proteoglycan (syndecan-4) on three PDMMLA
derivatives with different hydrophilicity levels. The results show that proteins have different adhesion profiles
and affinity on these surfaces. They show similar behavior on the most hydrophilic surface, making hydrophilic,
ionic and hydrogen type bonds. Then we compared each protein’s individual profile to that of a mixture of all
studied proteins. The comparison shows that vitronectin and syndecan-4 are the quantitatively dominating
proteins adsorbed by specific interactions. Based on the results from previous studies, this work allowed us to

identify the most important PDMMLA surface as a promising biomaterial for bioactive stent-coating.

1. Introduction

Cardiovascular diseases are the main cause of mortality and mor-
bidity in the world [1,2]. In stenosis cases, where the arterial lumen
narrows because of an atheromatous plaque formation, percutaneous
devises (such as cardiovascular stents) and bypass surgery are utilized
in order to re-establish a normal blood flow. These interventions cause a
disruption of the vessel wall. After a stent implantation, in approxi-
mately 20-30 % of the cases (where a bare metal stent (BMS) is used),
in-stent restenosis (IR) is observed due to an inflammatory response of
the immune system [3,4]. Platelet aggregation, smooth muscle cell
(SMC) proliferation and migration, and growth factor release are re-
sponsible for the neointimal hyperplasia causing a re-narrowing of the
arterial lumen [5,6].

Biocompatible and bioresorbable polymers are used in order to limit
the direct contact of the BMS with the blood [7]. A favorable polymer to
be used in this case would be a polymer able to inhibit the proliferation
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and the migration of SMCs, and promote the vessel re-endothelializa-
tion in order to re-vascularize the damaged area. The most used bior-
esorbable polymers for stent coating are poly(lactic acid) (PLA) and
poly(lactic-co-glycolic acid) (PLGA), polyesters with suitable thermal
properties and degradation time [8,9]. We present a new bioactive
polyester, which would provide all the needed properties of an ade-
quate stent coating; Poly([R,S]-3,3-dimethylmalic acid) (PDMMLA)
(Scheme 1a) is a biocompatible and biodegradable polyester with
promising properties. The synthesis of amphiphilic PDMMLA deriva-
tives takes place by incorporating on the polymer side chain, carboxyl
groups (—COOH) and hexylic ester groups (—COOHex), giving the
polymers their hydrophilic and hydrophobic characters respectively
(Scheme 1b) [10]. This property is a huge advantage compared to PLA
and PLGA. Indeed, the degradation kinetics of PDMMLA can be con-
trolled by regulating its hydrophilic/hydrophobic balance [11]. All
PDMMLA derivatives studied here have a glass transition temperature
(Tg) under 37 °C and show interesting thermomechanical properties
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[12]. Also, the presence of chemically alterable functions on PDMMLA’s
side chain (—COOH) represents a great potential for a covalent grafting
of active drugs on the polymer, which cannot be realized on the cur-
rently used biopolymers. This allows a well-managed controlled release
of drug during the arterial healing process.

Here, we study three PDMMLA derivatives with different hydro-
philic/hydrophobic ratio: 1) PDMMLAH; o-co-HeXgo, 2) PDMMLAH,,-
co-Hexgo, and 3) PDMMLAH3(-co-Hex7o named 10/90, 20/80 and 30/
70 respectively.

When a biomedical material is implanted in the body, its surface
gets covered by a layer of serum or plasma proteins. The adsorbed
proteins can then freely reorient and change conformation, affecting
the wettability of the material surface, and its surface force and its
environment interaction [13]. Understanding surface-protein interac-
tions is important for the prediction of biological answers (surface/
cell); these interactions play a central role in cell mechanism regulation
(adhesion, spreading and proliferation...) [14-16]. This surface/cell
interaction depends on the physicochemical properties of the polymeric
biomaterial surface (such as roughness, wettability and surface charge).
Cell attachment is mediated by the adhesion proteins contained in the
physiological medium (proteins/cell) [17]. Thus, the ability of mate-
rials to adsorb adhesive proteins in a favorable conformation (surface/
protein) will determine their ability to induce cell adhesion and
spreading (surface/protein/cell), a fundamental aspect in the bio-
compatibility of surfaces (Fig. 1).

The initial adsorption of proteins on a surface occurs very rapidly
and avoids direct interactions between cells and the surface [18]. This
protein adsorption can be promoted or, on the contrary, inhibited by
surface modifications involving the hydration of proteins and surfaces,
the redistribution of charges at the proteins interface/conformational
changes [19]. The characterization of the adsorption of proteins on
different surfaces makes it possible to better understand the physiolo-
gical phenomena and to guide the cellular response.

DCA is a technique used for the measurement of dynamic wett-
ability changes of a surface allowing to detect the dynamic interfacial
and surface configuration changes of a biomaterial [20,21]. DCA
method characterizes the surface/interface changes during the protein

Yk
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Scheme 1.a) Poly([R,S]-3,3 di-
methylmalic acid) (PDMMLA).

b) Statistical and amphiphilic PDMMLA
copolyester ~ with —COOH  and
—COOHex groups (PDMMLAH,-co-

Hex,,).
COOHex O

adsorption by measuring the surface wetting tension. It also gives in-
formation about the proteins conformational changes and the reversi-
bility phenomenon [22]. Palacio and Bhushan present a schematic de-
monstration of protein and cell adsorption on surfaces with different
characteristics [23].

Four ECM proteins (Bovine Serum Albumin (BSA), fibronectin (Fn),
fibrinogen (Fb), vitronectin (Vn)) are used to carry out the experiments.
Then, a very interesting plasma membrane proteoglycan, syndecan-4
(Syn-4) is studied because of its overexpression during the healing
period of a damaged arterial tissue [24]. A mixture of these proteins is
also studied in order to compare each protein’s individual profile to that
of the case where thay are all present. This allows to identify the
dominating adsorbed protein and its affinity with each polymer surface.

2. Experimental section
2.1. Polymer synthesis and polymer film preparation

Three statistical PDMMLAs were synthesized through an anionic
ring opening polymerization of -lactone monomers. Two different -
lactones were used in order to obtain the wanted amphiphilic copoly-
mers. (10/90: My10/90) = 148060 g/mol, My, (10/90) =153800 g/mol,
D(10/90) = 1.038, 20/80: Mn(20/80) =214420 g/mOl, Mw (20/80)
=231800 g/mol, D(20/80) = 1.081; 30/70: Mn(30/70) =354460 g/mol,
My, (30,700 =364800 g/mol, D(zo,70) = 1.029) The protocols for the
synthesis of the copolymers, 3-lactones as well as different character-
ization techniques are described in the literature [25,26]. The mean
surface roughness values (Ra) for each copolymer are: R, (10/90)
=0.106 nm; R, (20/80) = 0.184 snm; R, (20/80) =0.216 nm [20].

For the preparation of polymer films, glass slides (Objekttrager,
10 X 13.3mm, 0.99mm thick, MENZEL-GLASSER, Braunschweig,
Germany) were cleaned in water, chloroform, and acetone, then, dried
at 37°C in an oven. Polymers were dissolved in a small quantity of
acetone in order to obtain a viscous solution. The polymers solution was
loaded on both sides of the glass slides with a micropipette (n = 3 for
each experiment). The covered slides were dried at room temperature,
then at 37°C overnight in order to obtain visible, smooth and
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Fig. 1. Schematic presentation of protein layer formation on a biomaterial and cell adhesion on the protein layer.
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homogeneous films.

2.2. Protein solution preparation

All proteins (BSA, Fn, Fb, Vn, and Syn-4) were purchased from
Sigma Aldrich and employed as received. All protein solutions were
prepared in Phosphate Buffered Saline (PBS), pH = 7.4, at 0.2 % of
total plasma proteins’ concentration, representing the physiological
concentration for each protein (BSA at 86 pg/mL, Fb at 6 ug/mL, Fn and
Vn at 0.6 ug/mL, and Syn-4 at 1 ug/mL) [21]. The “Mix” solution was
prepared in accordance with the physiological proportions, by mixing
equal volumes of each previously prepared protein solution.

Bovine Serum Albumin (BSA) is used as a model protein for al-
bumin. It is a globular protein, with a plasma concentration range of
35-50 mg/mL; it is thus the most abundant protein in the plasma.
Regulating the oncotic pressure of blood is the main function of this
protein [27].

Fibronectin (Fn) is a multi-domain glycoprotein. Fn regulates cell
adhesion, migration and differentiation [28] and provides structural
support for cell survival, gene expression, growth factor signaling, etc
[29]. This protein is soluble in a globular form in the plasma (con-
centration range of 0,2 to 0,4mg/mL), and insoluble in a fibrillary
pattern in the ECM [30].

Vitronectin (Vn) is a cell adhesion promoting glycoprotein present
in the ECM with a concentration range of 0.25 to 0.45mg/mL.
Although it has a similar activity to Fn in terms of cell attachment and
spreading it remains biochemically and immunologically different from
the latter [31,32].

Fibrinogen (Fb) is a glycoprotein that cleaved with fibrin, plays an
important role in the process of hemostasis and coagulation, which is
essential in limiting blood loss and wound healing. It is present in the
plasma with a concentration range of 1.5-4.5 mg/mL [33].

It is also known that Fb and its breakdown products promote pro-
cesses like angiogenesis, migration and proliferation of various cells
such as fibroblasts, smooth muscle cells (SMCs) and lymphocytes,
which are important events in tissue repairing [34].

Syndecan-4 (Syn-4): Syndecans are transmembrane heparan sul-
fate proteoglycans (HSPGs) synthesized by many cells. Syndecans bind
extracellular ligands via their covalently attached heparan sulfate
chains and influence intracellular events through transmembrane sig-
naling pathways [35]. There are four syndecan family members: syn-1,
syn -2, syn -3, and syn -4 [36]. Here, we study Syn-4 thanks to its major
role in biological functions such as regulation of blood coagulation, cell
adhesion, and cell growth [37]. Studies show that Syn-4 activates flow-
dependent atheroprotective pathways by sensing flow direction and
promoting endothelial cell alignment [38]. Its presence is also essential
in neointimal formation and preventing cardiac rupture after vascular
injuries [39,40]. Studies show that in patients with myocardial infarc-
tion (MI), human Syn-4 expression is elevated following MI in repair
region of the damaged cardiac tissue [41]. Our biology research team
demonstrated that Syn-4 is positively involved in this process of arterial
healing [42].

2.3. Dynamic protein adsorption by DCA

Surface wetting forces of PDMMLA derivatives (10/90, 20/80, and
30/70) were registered in the presence of different proteins in order to
study their interaction with different polymer surfaces. The experi-
ments were carried out using a Wilhelmy balance tensiometer
(K100MK2 from Kriiss Gmbh), connected to a computer for sorption
and contact angle measurement and analysis. The relation between
surface tension and force is established by the Wilhelmy method using
the following equation:

F = vyy.L.cos®
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where F is the force in mN, v, the surface tension of the liquid, L the
wetted length, and 6 either the advancing or the receding contact angle
[22]. The contact angle hysteresis is determined by calculating the
difference between the advancing and receding contact angles. Surface
chemistry, morphology and roughness are the main factors affecting
thermodynamic hysteresis [14].

To perform the blank experiment, 10 wetting/dewetting cycles of
the polymer films were realized in a PBS solution (pH = 7.4). To per-
form the protein experiments 5 cycles were realized for adsorption (5
wetting/dewetting of the polymer film in the protein solution), fol-
lowed by 5 cycles for desorption/rinsing (5 wetting/dewetting of the
same polymer film in PBS). For all samples, immersion depth and the
immersion/emersion rate were set to 10 mm and 6 mm/min respec-
tively. All experiments were carried out at 37 °C.

3. Results and discussions

Three statistical PDMMLA surfaces (10/90, 20/80 and 30/70) were
studied in contact with five proteins (BSA, Fn, Fb, Vn and Syn-4). Three
kinds of interaction forces were considered in this study: ionic inter-
actions, hydrogen bond and hydrophobic interactions (Fig. 1). onic and
hydrogen bond interactions are dominant in carboxyl groups, while
hydrophobic interactions are dominant in the hexylic ester groups of
the polymers side chains.

In a parallel work, in vitro cell adhesion, spreading and proliferation
are performed in order to evaluate the human umbilical vein en-
dothelial cells (HUVEC) behavior on different polymer-based films (10/
90, 20/80 and 30/70). First results are very encouraging (results will
shortly be published). In order to complete this work and explain the
obtained results, we study in this work, the protein adhesion on these
PDMMLA surfaces using DCA technique with the intention of desig-
nating the future bioactive stent coating.

In this work, we are interested in the advancing wetting force, “F” of
PDMMLA derivatives in the presence of different proteins, as well as a
mixture of all these studied proteins.

3.1. Blank experiments

10 cycles of wetting/dewetting in PBS (no proteins) were realized
on copolymers 10/90, 20/80, and 30/70. The measured advancing
wetting force values for each polymer are represented as a function of
cycle numbers (Fig. 2). The increase of a wetting force indicates the
increase of hydrophilic character of the surface.

Blank experiments show that F increases with the increase of car-
boxyl groups on the polymer chain. Copolymers 10/90 and 20/80 re-
veal a baseline between 3 and 4mN (3.18 = 0.07mN and
3.38 = 0.04mN respectively). F values are slightly higher for

55
5.0 4
45
4.0 4
3.5 -
3.0 |
2.5 -
2.0 | ,
1.5 - | —+—10/90 in PBS
1.0 4 |/ —+—20/80 in PBS
05 | ;" —e—30/70 in PBS

Advancing wetting force F (mN)

0.0 T T T T T T T T T T

Cycles

Fig. 2. Blank experiments of copolymers 10/90, 20/80, and 30/70 in PBS at
37°C(n = 3).
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copolymer 20/80 due to the existence of 20 % of hydrophilic groups
versus 10 % in 10/90 (p > 0.05). This non-significant increase of F
confirms the increase of the hydrophilicity of the surface but is not
sufficient to make a considerable difference between these two surfaces.

It can be explained that in the case of copolymer 10/90, due to the
presence of 90 % of hexylic ester groups, the carboxyl functions are
hidden and less exposed by self-organization of these hydrophobic side
chains.

In contrast, a significant gap is observed between copolymers 20/80
and 30/70 (4.62 = 0.07mN) (p < 0.05). This indicates that with 30
% of carboxyl functions, the polymer has more opportunities to expose
these groups to the interface between the polymer surface and aqueous
medium. These chains are further exposed to the surface compared to
previous cases. Indeed, the percentage of hydrophilic chains has a
significant impact on the chain mobility effect.

3.2. Protein adsorption/desorption

The first 5 cycles of wetting/dewetting are realized in a protein
solution (cycles 1-5 for adsorption experiment) and the last 5 cycles are
realized in a PBS solution (cycles 6-10 for rinsing/desorption experi-
ment). Each profile is compared to that of PBS alone obtained with
corresponding polymer film. If the adsorption curve is superimposed
with the baseline (PBS curve), there is no adhesion. Above the baseline,
the protein is adsorbed via hydrophobic interactions, exposing its hy-
drophilic parts to the surface. If the curve is below the baseline, ad-
sorption takes place via hydrophilic interactions, exposing hydrophobic
parts of the protein to the surface. As for the rinsing stage, three cases
can be observed: if the rinsing curve is on the baseline, it means that
either the protein is desorbed (AF = 0), or reoriented (AF = 0). If the
force remains stable with no change, it means that the protein is ad-
sorbed without reorientation or desorption. If the force changes (in-
crease or decrease), it means that the protein is adsorbed and changes
conformation/orientation.

In all studied cases, a very low value of F is observed for the first
immersion cycle (cycle 1 for adsorption and cycle 6 for rinsing). This
first cycle determines the surface pressure. The surface pressure de-
creases with increasing of interfacial tension during the first contact
(polymer-air-solution interfacial tension). The stabilizing cycles are
then established and form a polymer-solution contact from the second
immersion cycle (cycle 2 for adsorption and cycle 7 for rinsing).

Fig. 3 shows the BSA adsorption/desorption profiles on three
polymer surfaces. BSA is strongly adhered to the 10/90 surface via
hydrophobic interactions at the first contact with the polymer. The
surface becomes slightly more hydrophilic during rinsing (AF = 0.46

+ 0.005mN). Adsorbed BSA changes conformation during rinsing, it
decreases the hydrophobic interaction but leaves the electrostatic in-
teraction. The surface becomes less hydrophilic compared to adsorption
case (AF = 0.15 * 0.01 mN). This is confirmed by the case of 20/80
copolymer containing more hydrophilic groups. The adhesion of BSA
takes place by more hydrophilic interactions compared to 10/90, but its
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adhesion does not change the surface hydrophilicity. The adsorption/
desorption interfacial force is very close to that of PBS alone (AF =
0.03 + 0.07 and —0.05 * 0.08 mN, respectively). Regarding the 30/
70, the surface is suitable for making hydrophilic interactions as well as
hydrogen bonds and ionic interactions. All adhered BSA remains at-
tached to the surface, and does not change conformation during the
rinsing step (AF = —3.67 * 0.02 (adsorption) and —3.81 * 0.01 mN
(rinsing)).

In conclusion, BSA adsorption power increases as hydrophilic
character increases, which means that the BSA affinity is reduced by
hydrophobic interactions.

The results of the tests on the other studied proteins are represented
in the Fig. 4.

According to the experimental results, it is clearly visible that from
the copolymer 10/90 (the most hydrophobic surface) to the copolymer
30/70 (the most hydrophilic surface), the surfaces become more and
more hydrophobic after the adhesion of different proteins (Table 1 and
Fig. 5). Only the copolymer 30/70 has the surface on which all proteins
expose their hydrophobic side after adhesion, meaning that increasing
the hydrophilicity of the polymer surface promotes hydrophilic, ionic
interactions and hydrogen bond type adhesions. Concerning Vn, which
presents a hydrophobic curve for all three surfaces 10/90, 20/80 and
30/70 (AF = —2.40 = 0.02, —2.69 = 0.02 and —4.17 = 0.01 mN,
respectively), we can say that the latter makes only one type of inter-
action on all surfaces. Syn-4, which is not a plasma protein, shows a
similar behavior on all three copolymers with small difference of F
values (AF = —2.87 + 0.04, —3.09 + 0.04and —3.76 + 0.002mN,
respectively).

In addition, using the whole set of studied polymers and proteins,
we can see the overall trend between interfacial force and acidity
percentage (%A) of polymers. Fig. 5 histograms show the variations of
proteins profiles on different polymer surfaces during adsorption/des-
orption cycles and linear correlation of F with %A. The slope corre-
sponds to the sensitivity of the correlation and R? is the correlation
coefficient. R? and slope are calculated for the interfacial force F (the
straight line is drawn only from the three points corresponding to the
three studied copolymers.

With the exception of membrane protein Syn-4 which gives the
same profile as blank (increase of F with the increase of acidity), the
hydrophobicity of surface increases linearly with %A (decrease of F) for
all studied plasma proteins. Indeed, Vn exhibits the highest sensitivity
associated to an excellent R? correlation coefficient which is very close
to 1 for adsorption (R? = 0.97) and equal to 1 for desorption. BSA and
Fn are also interesting (R = 0.81 and 0.87, respectively) whereas Mix
is not well fitting to %A (R far from 1). R? of Fb and Syn-4 are close to
0.80.

Then, the “Mix” curve represents the overall behavior of the mixture
of all studied proteins, giving information about affinity to the surface
and competitiveness between the proteins. As observed with plasma
proteins, from the most hydrophobic polymer (10/90) to the most hy-
drophilic one (30/70), surfaces become more hydrophobic after the

5.5 5.5 55
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45 4 45 o 45 | /
40 - 4.0 A 4.0 A /
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5 3.0 530 3.0 i
E 254 Eos | Es .
2.0 A w90 4 w0 A !
15 1 15 154
1.0 1 1.0 - 104
0.5 1 0.5 059 J
0.0 0.0 00— T
0 0 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Cycles Cycles Cycles
a) - - -10/90in PBS ——10/90 in BSA b) - --20/80in PBS —+—20/80 in BSA c) - --30/70in PBS —e—30/70 in BSA

Fig. 3. Adsorption and desorption of BSA on a) 10/90, b) 20/80, c) 30/70 copolymer surfaces (n = 3).
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Fig. 4. Comparative behavior of different proteins on a) 10/90, b) 20/80, c¢) 30/70 copolymer surfaces (n = 3).
Table 1
Hydrophilicity of copolymer surfaces compared to the baseline (PBS alone) after protein adhesion. AF is the difference between F of adsorption/desorption and F of
blank.
AF (mN) AF (mN) AF (mN)
10/90 20/80 30/70
Adsorption Rinsing Adsorption Rinsing Adsorption Rinsing
BSA ++ + 0 0 cee S
(0.46 = 0.005) (0.15 = 0.01) (0.03 = 0.07) (—0.05 = 0.09) (—=3.69 + 0.02) (—3.81 £ 0.01)
Fn + + 0 - - .- -
(0.47 = 0.09) (—=0.03 £ 0.13) (—=0.20 = 0.02) (—0.34 = 0.04) (—3.85 £ 0.04) (—4/76 £+ 0.05)
Fb + + - 0 - .
0.01) (0.35 = 0.02) (—0.16 = 0.04) (—0.06 = 0.08) (—4.29 = 0.04) (—3.85 = 0.06)
Vn .- - - - --- .- .-
(—2.40 = 0.02) (—1.94 = 0.06) (—2.70 = 0.02) (—2.53 = 0.001) (—4.17 £ 0.01) (—4.41 £ 0.01)
Syn-4 .- --- --- .- .-
(—2.87 £ 0.04) (—2.70 £ 0.03) (—3.09 = 0.04) (—2.87 £ 0.06) (—3.76 £ 0.001) (—4.17 £ 0.02)
Mix --- -- --- .- .-
(—2.04 £ 0.03) (—=1.99 = 0.01) (—2.75 = 0.06) (—2.65 = 0.07) (—4.04 £ 0.01) (—4.15 £ 0.01)

adhesion of different proteins (Mix) (Table 1 and Fig. 5).

In the case of the copolymers 10/90 and 20/80, the closest curve to
that of the “Mix”, is the Vn’s, meaning that this protein has an im-
portant affinity to these surfaces. It adheres the first when all the stu-
died proteins are present in the medium, making the surface more
hydrophobic. Regarding the copolymer 30/70 though, we can see that
all of the curves are gathered around the “Mix” curve. This means that
in the presence of all of the studied proteins, the surface becomes hy-
drophobic and all of the proteins show a similar affinity to the surface
with poor competitiveness even though the domination of Vn is visible.

The mobility of the carboxyl groups on the 30/70 copolymer surface
results in exposing these groups further to the surface, leading to fur-
ther possible hydrophilic interactions between the surface and the
proteins. Furthermore, at neutral pH these groups exist in both carboxyl
(—COOH) and carboxylate anion (—COO ™) forms, which favor also the
formation of ionic and hydrogen bonds. The adhered proteins thus
expose their hydrophobic parts to the surface and reduce the hydro-
philicity.

4. Conclusion

DCA technique was used to measure surface forces between three
PDMMLA derivatives (10/90, 20/80, and 30/70) in contact with dif-
ferent protein solutions, allowing to determine different protein adhe-
sion profiles on each of these surfaces. Studying protein adhesion on
biomaterial surfaces is important because of its considerable role in
inducing cell adhesion on these surfaces.

This work shows that there is a strong correlation between the
surface hydrophilicity and protein adhesion on the studied copolymers.

The “Mix” experiment is realized in order to obtain data about the
affinity and competitiveness between the different proteins. In the case

of copolymer 30/70, all proteins show similar adhesion profiles with
low competitiveness. All studied proteins are adhered to the surface via
hydrogen bonds, hydrophilic and ionic interactions making the polymer
surface more hydrophobic than the starting point.

Vn gives a hydrophobic sorption curve for all three surfaces,
meaning that the latter makes only one type of interaction with all
surfaces.

Syn-4, a transmembrane plasma protein, shows also similar beha-
vior on all studied surfaces.

First results of parallel work show that the HUVECs are more likely
to adhere on more hydrophobic surfaces (i.e. copolymer 10/90) than
hydrophilic ones. However, the spreading and growth of these cells
might demand a moderately hydrophilic surface (i.e. copolymer 30/70)
(results will shortly be published). On the other hand, study shows that
even on hydrophobic surfaces, there is a chance for the endothelial cells
to grow constantly in a time-dependent manner [13]. Therefore, to
validate the choice of the customized polymer 30/70, further study is
needed to determine cell attachment, spreading, proliferation and
growth on the surfaces covered by the protein layer, in the presence and
absence of growth factors and other parameters affecting cell growth.
These experiments will shortly be carried out and the results will be
communicated in a next publication.
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Chemical grafting of cholesterol on monomer and
PDMMLA polymers, a step towards the
development of new polymers for biomedical
applications

Elnaz Gholizadeh,t? Rima Belibel,® Thomas Bachelart,® Chérifa Bounadji®
and Christel Barbaud  *2

Racemic a,a,B-trisubstituted B-lactones are the monomer units of poly((R,S)-3,3-dimethylmalic acid)
(PDMMLA) derivatives, new biopolyesters showing great potential for biomedical applications. Using
different groups during the synthesis of these B-lactones allows a tailored synthesis of PDMMLA
copolymers with adjustable hydrophilic/phobic ratio. The degradation kinetics of the employed material
is one of the most important criteria in the development of bioresorbable implants. The degradation time
of PDMMLA derivatives can be controlled using different B-lactones of different hydrophilicity levels
during the polymerization stage. Furthermore, PDMMLA has chemically available groups on its side chain
allowing to graft functional groups on the polymer via covalent bonds. In this work, following a Steglich
esterification protocol, the chemical grafting of cholesterol was carried out on a PDMMLA monomer
derived B-lactone as well as on homopolymer PDMMLA-H, and copolymer PDMMLAH40-co-Hexgo
(PDMMLA 40/60). Nuclear magnetic resonance (NMR) analyses of the products confirm and quantify the
grafting ratio. 100% of cholesterol grafting has been realized on the homopolymer PDMMLA-H giving
PDMMLA-Chol, and 10% on the copolymer PDMMLA 40/60, giving PDMMLAHzq-ter-Cholyg-ter-Hexgo
(PDMMLA-Chol 30/10/60) as wished. Fourier-transform infrared (FT-IR) spectra, elemental analysis on
the B-lactones and thermogravimetric analyses on the polymers also confirm the chemical modification

rsc.li/rsc-advances of the products.

Introduction

Racemic a,a,B-trisubstituted B-lactones are synthetic molecules
(Scheme 1), serving as monomers in the synthesis of biode-
gradable  polyesters:  poly((R,S)-3,3-dimethylmalic  acid)
PDMMLA derivatives. These are new statistical biopolyesters,
studied for their interesting properties to serve in medical
treatments. The main aim in studying PDMMLA derivatives is to
develop a polymer for cardiovascular metallic stent coating.
Previous works proved the great potential of these polymers for
this application in terms of mechanical properties,”* degrada-
tion kinetics,® and cell response.*

PDMMLA derivatives are synthesized through an anionic
ring opening polymerization (ROP) of the B-lactones® (Scheme
2). The use of different groups in the synthesis of the mono-
mers, gives different hydrophilicity levels to the synthesized
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polymers. The increase in benzylic B-lactone [1] (the benzylic
group is hydrolyzed into a carboxylic acid later) increases the
hydrophilicity of the final polymer, which changes its degra-
dation kinetics. The ability to control the degradation time of
this biopolymer is an advantage compared to currently used
biopolymers.®

Previous work has shown that the degradation products of
PDMMLA are non-toxic and bio-assimilable.? In addition, the
presence of available carboxylic acid groups on the side chain of
PDMMLA makes the covalent grafting of active drugs possible,
which is promising regarding the controlled release of the drug
in order to limit an intra-stent restenosis after implantation.

In order to prove the possibility and efficacy of the chemical
grafting, we first started with the grafting of cholesterol (Chol)
on 4-carboxyl-3,3-dimethyl-2-oxetanone (acidic B-lactone) [3],
synthesized here for the first time with the catalytic hydro-
genolysis of the benzylic B-lactone [1]. We realized the grafting
reaction following the Steglich esterification protocol. Choles-
terol is not an active drug, but a model molecule used in this
work, only to prove the feasibility of the grafting. Its simple
structure compared to that of real drugs allows easier analysis of
the obtained data. Furthermore, cholesterol possesses only one

This journal is © The Royal Society of Chemistry 2020
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Scheme 1 Synthetic pathway of the a,0,B-lactones: 4-benzyloxycarbonyl-3,3-dimethyl-2-oxetanone (benzylic B-lactone) [1] 4-hexylox-

ycarbonyl-3,3-dimethyl-2-oxetanone (hexylic B-lactone) [2].

hydroxyl group, which makes evident that the reaction will take
place involving this very group”™ to give 4-
cholesteryloxycarbonyl-3,3-dimethyl-2-oxetanone (cholesterolic
B-lactone) [4] (Scheme 3).

Steglich esterification is used to form an ester bond between
a carboxylic acid and a hydroxyl (alcohol) group. N,N'-dicyclo-
hexylcarbodiimide (DCC) activates the carboxyl group, forming
an O-acylisourea intermediate.” The esterification of the
carboxylic acid is improved by addition of a catalytic amount of
4-dimethylaminopyridine (DMAP), which leads to a more
effective reaction.'®"" In our case, the esterification takes place
involving the carboxylic acid group of the monomer and/or the
polymer and the available hydroxyl group of cholesterol.

Following the same protocol, we realized the grafting on
PDMMLA polymers. In order to determine the maximal grafting
percentage, the reaction has been carried out on the 100%
hydrophilic homopolyester, PDMMLA-H (PDMMLA 100/0);
then, on the 40% hydrophilic copolymer, PDMMLAH 4o-co-
Hexgo (PDMMLA 40/60) in order to obtain the theoretical
terpolymer PDMMLAH ;y-ter-Cholo-ter-Hexso (PDMMLA 10/30/
60).

A study on the degradation kinetics of a series of PDMMLA
derivatives showed that the copolymer with 30% of hydrophilic
groups (PDMMLA 30/70) has the fastest degradation kinetics in
a 6 months’ time interval.® In order to accelerate this process,

1) PhCO, NEt,
n (R= -CH,Ph)

° OR  m (R =-(CHy)sCHs)

\®,

2)H,, PdIC
(o]

we synthesized a more hydrophilic copolymer, PDMMLA 40/60,
which degrades even faster in order to prevent the post-
implantation complications due to the presence of the poly-
mer. On the other hand, our team has proved a good cell
behavior on the PDMMLA 30/70.* By grafting 10% of an active
agent, we aim to conserve 30% of hydrophilicity as in the case of
PDMMLA 30/70, and accelerate the degradation of the
remaining polymer after the complete release of the active
agent.

'H NMR technique was used to confirm the reaction and the
grafting ratio. FT-IR spectra, elemental analysis on the pB-
lactones and thermogravimetric analyses on the polymers also
confirm the chemical modification of the products.

Results and discussion

Chemical grafting of cholesterol on the p-lactone and
PDMMLASs was carried out via Steglich esterification. "H anal-
ysis of the products confirms the reaction via the modification
of chemical shifts of the significant groups. Fig. 1 shows the 'H
NMR spectra of cholesterol, acidic B-lactone [3], and choles-
terolic B-lactone [4].

Signals at 3.55 ppm (Fig. 1a) and 4.67 ppm (Fig. 1b) corre-
spond to indicated protons on cholesterol and the fB-lactone [3].
Changes in chemical shifts of these groups integrating for 1H

COOH o COOHex O

Scheme 2 Synthesis of PDMMLA polymers through a ROP of the B-lactones. The final copolymer contains carboxylic acid groups (~COOH) and

hexylic ester groups (-COOHex).

This journal is © The Royal Society of Chemistry 2020
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Scheme 3 Synthesis of acidic B-lactone [3], and cholesterolic B-lactone [4].

each show that a chemical modification has taken place
between these molecules with 100% conversion efficiency
(Fig. 1c).

Regarding the polymers, chemical shift changes are different
from the monomer despite similar electronic effects. This can be
explained by the difference in mobility of the molecules. Indeed,
the polymer chain is more flexible and mobile than the planar and
rigid structure of the B-lactone. In the case of polymers, integral
values of the peaks allow to calculate the grafting percentage.

For PDMMLA-Chol, one can observe 100% of cholesterol
grafting since the integral values for the peaks at 3.40 ppm (H;
on cholesterol) and 5.23 ppm (Hy, on the polymer) are 1.04 and
1.05 respectively. Regarding the terpolymer, calculations using
the integral values of the peaks at 3.45 ppm (H; integrating for
0.09H) and 5.28 ppm (H, and H, integrating for 1.11H), give
10% of grafted cholesterol as wanted.

FT-IR analysis of the products before and after cholesterol
grafting confirm also the esterification. With the B-lactone for
example, the -OH stretching band of cholesterol at 3450 cm™*
disappears completely when grafted, indicating that the hydroxyl
group was transformed to an ester. Furthermore, the absorption
occurring at 1222 em™* corresponds to the C-O stretching of the
new ester bond (Fig. 2). Similar results were observed with the
polymers, confirming the esterification in all cases.

Elemental analysis of a molecule gives information about its
chemical composition. Calculating the molar percentage of
each present element in the molecule allows to confirm the

expected composition of the sample. Indeed, experimental
values obtained in the case of new cholesterolic B-lactone give
coherent results with calculated theoretical values (Cy, =
76.90%, Cexp = 76/32% and Hy, = 10.21%, Hey = 10.43%),
showing that the expected composition is obtained and the
esterification has taken place successfully.

TGA measurements of a polymer give information about the
thermal stability of the polymer and its degradation tempera-
ture Ty4."> From the determined values of Ty, we can thus define
the maximum temperature lower than the T4 to carry out the
DSC analysis of the copolymers without degrading them. DSC
technique provides information about the thermal properties of
a polymer, mainly the glass transition temperature T, which
shows structural changes in the backbone and melting
temperature Tp,,."*** Fig. 3 and 4 show the TGA and DSC ther-
mograms of the grafted polymers respectively. Table 1 gathers
the values obtained by TGA and DSC measurements.

Grafting cholesterol on the acidic B-lactone has increased its
T, from 48 to 160 °C. Regarding the polymers, they all show a Ty
above 150 °C. High T4 value facilitates manipulation under
heating conditions if necessary, without thermal degradation of
the polymer. The increase of T, in all cases indicates an addition
of rigidity to the structure of the polymers. A significant increase
is observed for the homopolymer (from 69.9 to 106.6 °C) since
there is 100% of grafting. As for the terpolymer, the T, increase
is slight and less important (from 23.7 °C to 25.7 °C) since there
is only 10% of grafted cholesterol.

25
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Fig. 1 'H NMR spectra of: (a) cholesterol, (b) acidic B-lactone [3], (c) cholesterolic B-lactone [4] in CDCls, 400 MHz.
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Experimental
Materials and methods

Cholesterol was purchased from Sigma Aldrich Chemical Co. All
other chemicals were purchased from Alfa Aesar chemical Co
and employed as received.

Anhydrous tetrahydrofuran (THF) was distilled on sodium-
benzophenone. In all other cases, the commercially available
reagent-grade solvents were employed without purification. All
reactions with anhydrous organic solvents were performed
under nitrogen atmosphere. All glass apparatuses were kept one
night in a drying-oven at 100 °C.

Thin Layer Chromatography (TLC) was performed using plates
coated with Merck silica gel 60 Fi,s, of 0.25 mm thickness. The
TLC plates were first revealed under UV light (254 nm wavelength)
then with p-anisaldehyde stain containing absolute ethanol (93
mL), p-anisaldehyde (2.5 mL), concentrated sulfuric acid (3.5 mL)
and concentrated acetic acid (1 mL). Flash chromatography (FC)
was carried out using silica gel (C-C 35-70 um, 60 A).

Nuclear magnetic resonance: 'H and "*C NMR spectra were
recorded by a BRUKER AM-400 MHz spectrometer, using CDCl;
as solvent. Chemical shifts (6) are given in ppm.

Infrared: FT-IR spectra were recorded on AVATAR 370 FT-IR
Thermo Nicolet OMNI-sampler ATR Smart Accessory (Ge,
DTGS). Absorption bands are given in cm™".

Melting point of the solid compound was determined using
a Stuart SMP11 melting point apparatus.

Thermogravimetric analysis (TGA) measurements of the
polymers were registered using a TGA Q50 analyzer. Samples
were heated from 10 °C to 500 °C with a heating rate of
10°C min~" under N, atmosphere.

Glass transition temperature (7y) of the samples was measures
using differential scanning calorimetry (DSC) technique on a DSC
Q2000 analyzer. Polymers were put in the furnace and heated from
—25 °C to 160 °C (the maximal temperature was adjusted for each
sample according to the T, value obtained from the TGA experi-
ment in the aim to avoid degrading the copolymer during the first
run), cooled down to —25 °C, and reheated in order to realize the

a)

\

Hyt‘:i roxyl

g b) 3450cm™
3
S .- Ester
£ 11222 em™
g (C—0)
5 ,
= Lactone _ N

1840 cm™ "~ ||_-- Ester

1750cm™’

(C=0)

3700 3500 3300 3100 2900 2700 2500 2300 2100 1900 1700 1500 1300 1100 900 700
-1
Wavenumber (cm™)

Fig.2 FT-IR spectra of: (a) cholesterol, (b) cholesterolic B-lactone [4],
(c) acidic B-lactone [3].

This journal is © The Royal Society of Chemistry 2020

View Article Online

RSC Advances

second heating cycle. The heating rate was set to 10°C min~* and
the T, value was collected from the inclination point on the second
heating curve.

Size exclusion chromatography (SEC) was realized at room
temperature for the determination of absolute molecular
weights of the polymers. A high performance size exclusion
chromatography (HPSEC) was coupled to a multi-angle laser
light scattering detector (MALLS), a viscosimeter and a differ-
ential refractive index (dRI) detector. THF was used as the
carrier phase and was filtered through a 0.1 pm filter unit
(Millipore, Billerica, USA), It was degassed (DGU-20 A3R Shi-
madzu, Kyoto Japan) and eluted at a 0.5 mL min ' flow rate
(LC10Ai Shimadzu, Kyoto Japan). 100 pL of a 0.2 pm-filtered
sample solution (C = 10 mg mL™') were injected with an
automatic injector (SIL-20A HT Shimadzu, Kyoto Japan). The
column packing was a divinylbenzene gel. The MALLS
photometer, a miniDawn TREOS from Wyatt Technology Inc.
(Sanata Barbara, CA, USA) was provided with a fused silica cell
and a Ga-As laser (A = 665.8 nm). The whole collected data:
light scattering (LS), dRI were analyzed using the Astra v6.0.6
software package. Molar masses were obtained with a Zimm
order 1 method. The concentration of each eluted fraction was
determined with dRI (RID10A Shimadzu, Kyoto Japan) accord-
ing to the measured values of dn/dc (0.05 mL g~ ').*®

B-lactone synthesis

As shown in the Scheme 1, a,a,B-trisubstituted B-lactones with
benzylic ester and hexylic ester groups were prepared in five
steps from the precursor diethyl oxalpropionate, following the
protocols described in the literature.****
4-carboxyl-3,3-dimethyl-2-oxetanone [3] (Fig. 5a). This
product is obtained by the catalytic hydrogenolysis of the
benzylic B-lactone [1]. Benzylic B-lactone [1] (500 mg, 2.13
mmol) was dissolved in 20 mL of acetone. Pd/charcoal (50 mg,
10% of total mass) was then added. The air in the flask was
vacuumed and replaced with H, gas. The reaction mixture was
stirred for 24 h at room temperature and filtered through a 0.2
um PTFE membrane. After evaporating the solvent, the final
product (acidic B-lactone) [3] was obtained as a white powder,
with a yield of 94%. Rf = 0.60. T,,, = 48 °C. *H NMR, 400 MHz,

A
1004 ™reteiom— SETSE u'"':ﬁt‘*‘l78.1°c
163.2°C ™.
801 X,
< 601
£ N
L=
< 401 i\
0] e PDMMLA-Chol 30/10/60""-.__\
— - — PDMMLA-Chol g i A =R -
. | | e e
0 100 200 300 400 500

Temperature (°C)

Fig. 3 TGA curves of PDMMLA-Chol, and PDMMLA-Chol 30/10/60.
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Table1l Melting point of the B-lactones and thermal analysis results of
the polymers before and after cholesterol grafting

Ty (C) TO(C) T (C)
Acidic B-lactone — — 48
Cholesterolic B-lactone — — 160
PDMMLA-H Undetermined 69.9 —
PDMMLA-Chol 163.2 106.6 —
PDMMLA 40/60 198.1 23.7 —
PDMMLA-Chol 30/10/ 178.1 25.7 —

60

% Determined by DSC at second heating.

(CDCl;) 6y (ppm): 1.30 (s, 3H, H.), 1.51 (s, 3H, Hy), 4.67 (s, 1H,
Hg). "*C NMR, 100 MHz, (CDCl;) ¢ (ppm): 17.52, 21.90 (C, Cy),
58.50 (C,), 78.10 (Cq), 168.35, 17.97 (Cy, C,). Elemental analysis
for C¢HgO, calculated theoretically: C: 50.00, H: 5.62; obtained
experimentally, C: 49.86, H: 6.41.

Cholesterolic B-lactone [4] (Fig. 5b). Acidic B-lactone [3]
(100 mg, 0.69 mmol, 1 eq.), cholesterol (267 mg, 0.69 mmol, 1
eq.), and DMAP (48 mg, 0.39 mmol 10% of the total mass) were
placed in a round-bottom flask under nitrogen atmosphere and
dissolved in 70 mL of freshly distilled THF at 0 °C. DCC (150 mg,
0.69 mmol, 1 eq.), was separately dissolved in anhydrous THF
and added to the previous mixture. After 15 minutes, the reac-
tion medium was brought to room temperature and stirred for
48 h. The final product was purified by flash chromatography
using the eluent cyclohexane/ethyl-acetate (8/2). A white solid
was obtained with a yield of 49%. Ry = 0.85. T, = 160 °C. 'H
NMR, 400 MHz, (CDCly) 6y (ppm): 0.63 (s, 1H, H;g), 0.88 (dd,
6H, H,, H,;), 0.93 (d, 3H, H,;), 0.98 (m, 1H, H,), 1-1.62
(aliphatics Hy, H,, Hg, Hy1—H15, Hyg, Hpp—Hys), 1.03 (s, 3H, Hyg),
1.24 (s, 1H, H,), 1.51 (s, 1H, Hy), 1.85 (m, 2H, H>), 2.01 (m, 2H,
Hi,), 2.28 (m, 2H, H,), 4.52 (s, 1H, Hy), 4.74 (m, 1H, H,), 5.37 (d,
1H, Hg). >C NMR, 100 MHz, (CDCl;): dc (ppm): 11.81 (Cyg),
17.54 (Ce), 18.45 (Cs1), 19.42 (C1g), 21.09 (C41), 22.07 (Cy), 22.58
(Cay), 22.84 (Cyg), 23.84 (Cy5), 24.31 (Cy3), 28.03 (Cy), 28.25 (Cys),
31.66 (C-), 31.90 (Cg), 35.80 (C1), 36.20 (Cyy), 36.51 (C,y), 37.26
(C4), 39.53 (C12), 39.78 (Caa), 42.30 (Cy3), 42.32 (Cy), 50.13 (Cy),
56.11 (Cy4), 57.72 (C,), 56.65 (C;7), 71.81 (C;), 76.06 (Cq), 121.74
(Cs), 140.76 (Cs), 166.74, 172.96 (Cp, Cg). Elemental analysis for
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C33H;5,0, calculated theoretically: C: 76.90, H, 10.20; obtained
experimentally: C: 76.32, H: 10.43.

Polymer synthesis

The synthesis of the homopolymer™ and the copolymer® was
realized as described in the literature, using the p-lactones [1]
and [2] as monomers, and tetraethyl-ammonium benzoate
(Et,N" PhCOO™) as initiator. A monomer/initiator ratio (M/I) of
5 x 10% was applied for all polymers.

Copolymer PDMMLA 40/60 (Fig. 5c). Copolymer PDMMLA
40/60 (Fig. 5¢) was prepared for the first time. Benzylic -lactone
[1] (1.1 g, 4.67 mmol, 0.4 eq.) and (hexylic B-lactone) [2] (1.6 g,
7.01 mmol, 0.6 eq.) were dissolved in 100 mL of freshly distilled
THEF. The lactone solution was then added to a round bottom
flask containing the initiator Et;N" PhCOO~ (14.64 mg,
0.058 mmol, 5 x 10~* eq.) under nitrogen atmosphere. After
confirmation of the polymerization by FT-IR, 2 to 4 drops of
acetic acid were added. The formed polymer was isolated by
precipitation in ethanol. A catalytic hydrogenolysis using Pd/C
(1.1 g) and H, gas was then carried out on the copolymer in
order to remove the benzylic groups. PDMMLA 40/60 was thus
obtained. Yield: 96%; M, = 29.630 ¢ mol '; M,, = 29.640 g
mol '; P = 1.000. "H NMR, 400 MHz, (CDCl;) é (ppm): 0.81 (s,
3H, Hy), 1.22 (s, 12H, Hg, He, Hy, Hj, Hj), 1.54 (s, 2H, Hy), 4.06 (s,
2H, Hy), 5.26 (s, 1H, Hy). '>C NMR, 100 MHz, (CDCL;) ¢ (ppm):
13.99 (Cy), 22.49 (Cy, Ce), 26.31 (Cy), 32.22 (C;, G, Ck), 45.98 (C.),
66.28 (Cy), 77.14 (Cy), 168.26 (C,), 173.76 (Cq).

Cholesterolic homopolymer [PDMMLA-Chol] (Fig. 5d).
Cholesterol was grafted to the homopolymer following the same
protocol as for the product [4], using the following quantities of
reactants: PDMMLA-H (40 mg, 0.27 mmol, 1 eq.), cholesterol
(104 mg, 0.27 mmol, 1 eq.), DMAP (20 mg, 0.16 mmol, 10% of
the total mass) and DCC (56 mg, 0.27 mmol, 1 eq.) in 70 mL of
anhydrous THF. The mixture was stirred under nitrogen
atmosphere for 48 h at room temperature. After the reaction,
THF was eliminated. The product was then dissolved in a little
amount of chloroform and purified by precipitation in cyclo-
hexane. PDMMLA-Chol is obtained as a white powder with
ayield of 46%. "H NMR, 400 MHz, (CDCl;) 6y (ppm): 0.68 (s, 3H,
Hys), 0,85 (d, 3H, Hy), 0.97 (d, 3.05H, H,,), 0.93 (d, 3.02H, H,,),
0.98 (m, 3H, Hy,), 1-2.28 (35H, aliphatic H;-H,, H,~Ho, Hy;-
Hy, Hao, Hyp—H,s, H, He), 3.40 (m, 1.04H, H;), 5.23 (s, 1.05H,
Hy), 5.37 (d, 1.04H, Hg). *C NMR, 100 MHz, (CDCL,): é¢ (ppm):
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Fig. 4 DSC curves of (a) PDMMLA-Chol, (b) PDMMLA-Chol 30/10/60, zoomed in on the inclination point of the second heating curve.
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Fig. 5 Chemical structures of the synthesized molecules; (a) acidic B-lactone [3], (b) cholesterolic B-lactone [4], (c) PDMMLA 40/60, (d)

PDMMLA-Chol, (e) PDMMLA-Chol 30/10/60.

11.94 (Cyg), 18.86 (Cy1), 19.47 (Cyg), 18.90 (C.), 21.11 (Cy4), 22.53
(Cr), 22.61 (Cy7), 22.90 (Cyg), 23.86 (Cy5), 24.32 (C,3), 28.07 (Cy6),
28.30 (C,s5), 31.57(C5), 31.86 (Cg), 35.84 (Cyo), 36.17 (Cyp), 36.48
(Ca2), 37.28 (Cy), 39.55 (C1z), Oc 39.81 (Cay), 42.28 (Cy3), 42.40
(C4), 45.16 (C.), 50.17 (Cs), 56.90 (C14), 58.32 (C15), 72.14 (Cj),
76.12 (Cp), 121.85 (Cq), 140.76 (Cs), 167.98 (C,), 173.20 (Cq).

Cholesterolic terpolymer [PDMMLA-Chol 10/30/60] (Fig. 5e).
Same protocol was employed using the following quantities of
reactants: PDMMLA 40/60 (100 mg, 0.43 mmol, 1 eq.), cholesterol
(16.69 mg, 0.043 mmol, 0.1 eq.), DMAP (12.61 mg, 0.10 mmol, 10%
of the total mass), and DCC (8.90 mg, 0.043 mmol, 0.1 eq.). After
precipitation in cyclohexane, PDMMLA 10/30/60 was obtained as
a white powder with a yield of 38%. "H NMR, 400 MHz, (CDCl;) 0y
(ppm): 0.66 (s, 0.27H, Hyg), 0.83 (m, 6.19H, Hye, H,,, Hy), 0.94 (d,
0.26H, Hy,), 1.05 (m, 0.25H, Hy), 1.1-1.50 (30.09H, aliphatic Hy, H,,
HS, H,,-H,7, Hag, Hyo—Hs, He, Hy, Hy, H;, Hy), 1.54 (s, 2.56H, Hy),
1.88 (m, 0.15H, H), 1.92 (m, 0.10H, Hy,), 2.20 (m, 0.19H, H,), 3.45
(m, 0.09H, Hy), 4.05 (m, 2.03H, Hy), 5.28 (d, 1.11H, He, Hy). °C
NMR, 100 MHz, (CDCly): 6¢ (ppm): 11.87 (Cy), 13.98 (C)), 18.72 (Cy),
19.40 (Cx1), 19.45 (C19), 21.11 (Cyy), 22.9 (Ce), 22.56 (Cy7), 22.88 (Cse),
23.81 (Cy5), 24.36 (Cp3), 25.40 (C;), 28.10 (Cy6), 28.24 (C,5), 28.39 (Cy),
29.72 (G, 30.32 (Cy), 31.31 (C5), 31.93 (Cg), 35.78 (C10), 36.19 (Cao),
36.53 (Czz), 37.23 (C1), 39.52 (Cy2), 39.80 (Cy4), 42.19 (Cy3), 42.37 (Ca),
45.20 (C,), 50.09 (Co), 56.14 (C14), 59.76 (C15), 65.91 (Cy), 72.06 (C3),
76.06 (Cp), 121.76 (Cg), 140.71 (Cs), 167.73 (Cy), 173.12 (Cy).

Conclusion

The purpose of this work was to study the possibility and efficiency
of grafting functional groups on the chemically modifiable side
chain of PDMMLA polymers. This grafting can be carried out on

This journal is © The Royal Society of Chemistry 2020

PDMMLAs with different functional groups and drugs having
a hydroxyl, amine or sulfur function for various biomedical
applications. For this reason, chemical grafting study on
PDMMLAs was carried out with cholesterol having a simple
chemical structure and only one functional group (-OH). A B-
lactone derived from the monomer units of PDMMLA and poly-
mers having 100% and 40% —-COOH groups on their respective
side chains (PDMMLA-H and PDMMLA 40/60, respectively) were
used in this work. An ester bond was formed between the
carboxylic acid group of the monomer/polymer and the hydroxyl
group of the cholesterol following a Steglich esterification. NMR
analysis allowed to confirm and quantify the grafting percentage,
which prove the efficiency of the practiced grafting procedure
(100% concordance with theoretical grafting percentage). "H NMR
and FT-IR spectra show evident results confirming the grafting.
TGA and DSC measurements show also the modification brought
to the polymers due to the addition of the cholesterol to the basic
structure of each polymer. Increases in glass transition tempera-
ture are a good indication to the addition of rigidity to the poly-
mers' structure.

PDMMILA is a biocompatible and biodegradable polymer,
developed in our team for biomedical applications. These
experiments allowed to confirm the possibility of covalent
grafting on PDMMLA derivatives (homopolymer or copolymer).
Future works will be oriented to grafting a veritable active drugs
on these polymers in order to improve healing conditions in
medical intervention cases.
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Etudes de la conception et des différentes propriétés d’un nouveau revétement bioactif de stents
endovasculaires a base de poly(acide [R,S]-3,3-diméthylmalique) (PDMMLA)

Le traitement de I’athérosclérose nécessite la pose d’un stent métallique dans la lumiére d’un
vaisseau sanguin endommagé. Cependant, le phénomeéne de resténose intra-stent est observe chez 20 a
30% des patients.

L’objectif de cette thése est de développer un nouveau revétement de stents, composé d’un
polymére bioactif dans le but d’inhiber la resténose intra-stent. Les PDMMLAS sont de nouveaux
polyesters biodégradables, synthétisés par une voie de polymérisation anionique par ouverture de cycle
des P-lactones a,a,pB-tri-substituées. La synthése a fagon des PDMMLAs permet d’obtenir des
copolymeéres amphiphiles avec des proportions d’hydrophilie modulables. Dans le cadre de cette thése,
apres la synthese multi-étapes de différents dérives de PDMMLA, une analyse des propriétés
physicochimiques de surface a été réalisée en étudiant les profils d’adhésion des protéines sur ces
surfaces. Parallelement a ces études, le greffage covalent de molécules, notamment d’un principe actif
sur les dérivés de PDMMLA a été effectué. Les résultats de 1’étude de la libération du principe actif
greffé, ainsi que les premiers résultats des études biologiques étant prometteurs, le PDMMLA,
accompagné de son principe actif est un bon candidat pour des applications biologiques. Ce nouveau
polymére greffé doit étre davantage étudié afin d’améliorer ses propriétés mécaniques qui sont
également des critéres importants dans la conception des dispositifs médicaux.

Mots clés : Resténose intra-stent, Polyméres biodégradables, Dérivés de PDMMLA, Propriétés de
surface, Greffage covalent de principes actifs, Libération contrdlée, Comportement des HUVECs

Studies of the design and different properties of a novel bioactive coating for endovascular stents
based on poly([R,S]-3,3-dimethylmalic acid) (PDMMLA)

Atherosclerosis, one of the frequent cardiovascular diseases, is treated by placing a metal stent in
the blocked artery. However, an intra-stent restenosis is observed in 20 to 30% of patients.

The objective of this thesis is to develop a new bioactive polymer for cardiovascular stent coating,
which would inhibit arterial restenosis. PDMMLAS are new biodegradable polyesters, synthesized
through an anionic ring opening polymerization of a,o,B-tri-substituted B-lactones. The tailored
synthesis of PDMMLAs allows to prepare amphiphilic copolymers with adjustable hydrophilicity
proportions. As part of this thesis, after the multi-step synthesis of different PDMMLA derivatives, a
surface physicochemical properties analysis was carried out by studying the adhesion profiles of
different proteins on these surfaces. In parallel, the covalent grafting of molecules, especially of an active
drug was accomplished on PDMMLA derivatives. Promising results were obtained regarding the release
profile and kinetics of the grafted active drug and the biological studies, indicating that the drug-grafted
PDMMLA is a good candidate for biological applications. This new polymer needs further studies to
improve its mechanical properties and other aspects, which are also important criteria in the development
of medical devices.

Keywords: In-stent restenosis, Biodegradable polymers, PDMMLA derivatives, Surface
properties, Covalent grafting of active drugs, controlled release, HUVEC behavior
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