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 INTRODUCTION 
 

A l’heure actuelle, la perte ou le dysfonctionnement d’un organe ou d’un tissu est l’un des 

problèmes de santé les plus fréquemment rencontrés. Ce problème est d’autant plus important 

qu’il n’y a présentement aucune solution optimale face au nombre croissant de cas à traiter, 

malgré l'avancement des connaissances en sciences du vivant et en ingénierie. L’augmentation 

de la durée de vie, l’évolution des modes de vie ainsi que la volonté d’améliorer la qualité de 

vie des populations font que les domaines des transplantations d’une part, et des biomatériaux 

d’autre part, connaissent une période de forte croissance. Cependant, ces deux approches, 

destinées à remplacer ou à réparer les organes/tissus défectueux ne sont pas totalement 

infaillibles.  

Le domaine de la transplantation consiste à remplacer un organe malade par un organe sain 

provenant du patient lui-même (autogreffe), d'un donneur appartenant à la même espèce 

(allogreffe) ou d’un donneur appartenant à une espèce différente (xénogreffe). Malgré les 

avancées considérables réalisées dans le cadre de la recherche médicale au cours des dernières 

années, la transplantation rencontre certains problèmes. L’inconvénient majeur provient de la 

pénurie d’organes causée par le faible nombre de donneurs et l’augmentation du nombre de 

patients en attente de greffon. Au-delà de la pénurie d’organes, il y a également un problème 

au niveau du taux de réussite des greffes, de plus, la qualité de vie des patients est diminuée 

par la prise chronique d’immunosuppresseurs. A ceci s’ajoute le fait qu’il existe depuis 

quelques années une réelle prise de conscience des risques de transmission virale et d’agents 

pathogènes liés à l’utilisation des allogreffes et des xénogreffes ainsi qu’à la disponibilité 

réduite des autogreffes. Finalement, la transplantation, provenant le plus souvent de donneurs 

cadavériques, entraîne l’impossibilité évidente de prévoir le moment de l’intervention, il n’est 

donc pas possible de traiter les patients au moment idéal selon leur état.  

Le secteur des biomatériaux regroupe de nombreux produits, généralement issus de 

technologies et de matériaux initialement développés pour d’autres applications que le 

domaine médical. Ces matériaux englobent les polymères, les métaux, les céramiques ainsi 

que les matériaux composites. Un des inconvénients majeurs rencontré lors de l’utilisation de 

biomatériaux est que leur durée de vie est presque toujours inférieure à celle du patient, ce qui 

nécessite, dans de nombreux cas, une réintervention. Ceci est premièrement causé par l’usure 

des matériaux employés, aucun matériau synthétique n’ayant une durée de vie infinie. Une 
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autre cause majeure vient du fait, qu’à l’heure actuelle, il n’existe aucun matériau totalement 

biocompatible, c’est-à-dire présentant une parfaite interaction entre sa surface et les cellules 

du tissu receveur. De plus, l’utilisation des biomatériaux engendre souvent la nécessité d’un 

traitement à vie. Par exemple, un patient ayant reçu une prothèse vasculaire sera soumis, à vie, 

à une prise quotidienne d’antiagrégant plaquettaire.  Le dernier problème vient du manque 

d’adaptabilité des biomatériaux nécessitant souvent une nouvelle intervention chirurgicale. 

Ceci est particulièrement le cas chez les enfants et les adolescents en pleine croissance.  

Pour faire face aux problèmes liés à l’utilisation des biomatériaux et des transplantations, 

les chercheurs issus des sciences du vivant et des sciences de l’ingénieur ont uni leurs 

connaissances afin de créer une nouvelle discipline: l’ingénierie tissulaire. Ce concept a pour 

objectif de régénérer un organe ou un tissu en faisant appel à la biologie cellulaire et 

moléculaire ainsi qu’à la chimie des matériaux.  

Le travail présenté dans ce manuscrit s’inscrit dans le cadre de l’ingénierie tissulaire et 

propose la réalisation d’un tissu artificiel hybride associant une composante artificielle 

matricielle d’origine synthétique et une composante cellulaire. Idéalement, un tel matériau 

devrait être capable d’assurer de façon transitoire la fonction du tissu qu’il remplace, en 

induisant la régénération du tissu et en assumant son rôle physiologique. Cependant un tel 

matériau requiert une colonisation cellulaire rapide. Il est donc nécessaire d’augmenter sa 

biocompatibilité par le biais de modifications chimiques, physiques ou biologiques afin de 

rendre sa surface plus « attractive » pour l’adhésion cellulaire. 

 

Le travail sera mené sur un matériau couramment utilisé en chirurgie vasculaire, le 

polyéthylène téréphtalate (PET), servant ici de surface modèle. L’objectif de ce projet est de 

rendre bioactif le PET par des modifications de surface, et plus particulièrement par le 

greffage covalent d’un peptide contenant la séquence arginine-glycine-acide aspartique (RGD) 

reconnue pour favoriser l’adhésion cellulaire.  Afin de stimuler la biointégration du PET et de 

contrôler au mieux les interactions surface/cellules, différentes stratégies de fonctionnalisation 

de surface seront envisagées dans cette étude. 

Premièrement nous nous intéresserons à l’influence de la densité de peptides RGD 

immobilisés en surface du PET sur l’adhésion de cellules ostéoblastiques de souris (MC3T3). 

Pour cela nous modifierons la surface du PET par le biais de 4 méthodes chimiques et/ou 

physiques différentes afin d’y greffer des peptides RGD en densités variables et contrôlées. De 

nombreux outils méthodologiques physico-chimiques seront utilisés afin de contrôler la 
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fixation covalente des peptides en surface du biomatériau. Afin d’évaluer la densité de 

peptides greffés sur le PET, nous utiliserons une technique originale basée sur la 

quantification d’acides aminés radiomarqués par imagerie bêta à haute résolution. Le 

comportement cellulaire sera suivi par une évaluation colorimétrique de la quantité de cellules 

adhérentes ainsi que par l’observation et la quantification, après immunomarquage, des 

contacts focaux formés. 

Dans un deuxième temps, notre étude consistera en l’élaboration de surfaces à 

microtopochimie superficielle contrôlée. En d’autres termes il s’agira d’élaborer des 

matériaux dont la surface sera caractérisée par une distribution des peptides RGD en 

microdomaines et non plus de façon homogène. Pour cela, nous utiliserons deux méthodes de 

microfabrication différentes : la photoablation utilisant un laser à excimères et la 

photolithographie. Les différents domaines obtenus seront caractérisés par microscopie 

électronique à balayage, microscopie optique, profilométrie optique ainsi que par imagerie 

bêta à haute résolution. La mise en culture de cellules MC3T3 sur ces surfaces sera suivie 

d’une étude morphologique afin de déterminer l’impact de la microstructuration des 

molécules adhésives sur l’adhésion cellulaire.   

La réalisation de tels matériaux pourrait ainsi permettre de comprendre et de contrôler les 

phénomènes se produisant à l’interface cellule/surface. 
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PREMIERE PARTIE : ETUDE BIBLIOGRAPHIQUE 
 

I. Les substituts utilisés en chirurgie osseuse et vasculaire 

A) Les greffes 

Actuellement, les techniques de greffes sont couramment mises en œuvre par les praticiens 

hospitaliers lors d’interventions chirurgicales, l’objectif étant de remplacer l’organe/tissu 

défectueux par un organe/tissu sain, le greffon. Il existe aujourd’hui trois grands types de 

greffe : les autogreffes, les allogreffes et les xénogreffes. 

(1) Les autogreffes 

Autogreffe est le terme employé lorsque le donneur et le receveur sont le même individu. 

Ce type de greffe présente des avantages biologiques indiscutables, le greffon est en effet 

parfaitement compatible et intégré et ce type d’intervention ne comporte pas de risque de rejet. 

C’est pour cette raison que l’autogreffe est privilégiée dès que la situation du patient le 

permet. 

Par exemple, l’autogreffe de moelle osseuse est pratiquée chez les l’individus atteints par 

une maladie sanguine ou immunitaire grave, telle qu’une leucémie, un déficit immunitaire ou 

une aplasie médullaire. Dans ce cas, la moelle est prélevée chez le malade pendant une phase 

de rémission de sa maladie. Dans un deuxième temps, après le prélèvement, la moelle est 

traitée de façon à éliminer les cellules malignes restantes. Elle est ensuite traitée par un 

procédé de cryoconservation. La technique de l’autogreffe de moelle osseuse consiste alors à 

injecter au patient malade la moelle osseuse saine lors d’une éventuelle poussée de sa maladie.  

L’autogreffe osseuse se pratique également, dans ce cas le prélèvement se fait dans la 

partie supérieure de l’os iliaque, la crête. Une fois ce prélèvement effectué, il est utilisé afin de 

combler l’os endommagé. Les autogreffes sont aussi utilisées en dermatologie lorsque le 

patient présente une perte cutanée importante, c’est notamment le cas des grands brûlés. Dans 

ce cas le greffon est destiné à combler le déficit cutané. Les prélèvements sont effectués sur 

différentes parties du corps, essentiellement sur le bas-ventre, le cuir chevelu et les cuisses, en 

fonctions de la superficie à restaurer. Une autre pratique couramment utilisée est l’autogreffe 

veineuse, essentiellement saphène interne,  pour le remplacement des artères de petit et moyen 
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diamètre (artères coronaires). L’autogreffe veineuse constitue, à l’heure actuelle, le meilleur 

substitut artériel qui soit. 

Cependant, l’autogreffe présente certains inconvénients non négligeables. Dans le cas de 

substitution osseuse, elle ne permet pas le comblement de grandes pertes de substances 

osseuses, et son prélèvement chez l’Homme est source de nombreuses complications post-

opératoires au niveau du site comblé (infection, douleurs récurrentes, hernies, fractures 

secondaires…), mais aussi au niveau du site donneur. Dans le cas de substitution artérielle, 

son utilisation peut être limitée  par une absence de veine due à une autre utilisation préalable 

ou à des lésions diffuses comme la thrombophlébite ou les varices.  

(2) Les allogreffes 

Les allogreffes sont les plus couramment employées, elles désignent le fait que le donneur 

et le receveur appartiennent à la même espèce. Les greffons sont alors prélevés sur des sujets 

vivants lors d’interventions chirurgicales ou sur des sujets morts depuis moins de douze 

heures.  

Même si les allogreffes concernent le plus fréquemment les transplantations d’organes 

vivants tels que le rein, la moelle osseuse ou le cœur, elles peuvent cependant être utilisées 

dans le cadre d’un remplacement de tissus tels que le tissu osseux, les valves cardiaques, les 

vaisseaux sanguins ou la cornée.  

En chirurgie ostéo-articulaire, les allogreffes se présentent essentiellement sous la forme 

d’os de banque. L’os de banque provient le plus souvent des res nullius. Il peut aussi être 

récolté sur cadavre dans des conditions d’aseptie très rigoureuses. Dans ce cas comme dans 

l’autre, cela impose une sélection drastique des donneurs et de nombreux examens 

complémentaires visant à prévenir toute contamination du receveur par un agent pathogène 

bactérien ou viral ou non conventionnel. Cet os est ensuite exposé à divers traitements. Il 

s’agit d’abord d’atténuer ou d’abolir le caractère immunogène du greffon sous peine 

d’encourir une réaction de rejet. Les techniques les plus courantes sont la lyophilisation et/ou 

la congélation à basse température. L’os de banque est ensuite stérilisé, en général par 

irradiation. Ces traitements reçus par les os de banque détruisent les cellules, dénaturent une 

fraction non négligeable de leurs protéines et altèrent leurs propriétés biologiques. 

En chirurgie vasculaire, on distingue deux types de substituts biologiques issus 

d’allogreffes : les substituts biologiques naturels et les substituts biologiques modifiés. Le 

principal substitut biologique naturel est l’allogreffe artérielle. Ce type de greffe a été 
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développé en 1950 mais a pratiquement été abandonné après l’introduction des premières 

prothèses textiles synthétiques (Chakfe et al., 2004). En effet, ce type de greffe présente une 

évolution quasi constante vers la dégradation à long terme. A l’heure actuelle elles sont tout 

de même préconisées dans le cadre du traitement des infections de prothèse avec 

rétablissement immédiat de la continuité vasculaire in situ et les revascularisations distales 

pour sauvetage de membre en l’absence de matériel autologue disponible. En ce qui concerne 

les substituts biologiques modifiés, les principales recherches se sont portées sur les veines de 

cordons ombilicaux. Un mandrin était introduit dans la lumière, puis la veine était réticulée 

par un traitement au glutaraldéhyde ou au dialdéhyde d’amidon. La veine ainsi traitée était 

introduite dans une manille de polyéthylène téréphtalate afin d’augmenter sa résistance 

mécanique. Cependant, son utilisation a été abandonnée par la majorité des chirurgiens à 

cause de son évolution fréquente vers la dilatation ou le développement d’anévrismes (Chakfe 

et al., 2004).  

 Malgré de très bons résultats lors de la transplantation d’organes vivants, l’allogreffe 

rencontre certains problèmes. Le premier élément majeur est la pénurie d’organes humains. 

En 2006, en France, près de 12 400 personnes ont eu besoin d’une greffe d’organes et 229 

patients sont décédés faute de greffon. Chaque année, le nombre de personnes inscrites sur 

liste d’attente est plus élevé (+ 4 % en 2006) et le décalage entre le nombre de nouveaux 

inscrits (5433 en 2006) et le nombre de greffes réalisées reste important (données fournies par 

l’ Association pour le Don d’Organe et de Tissus Humains). Cette pénurie est essentiellement 

due au fait que, dans le cas des donneurs cadavériques, seulement deux pour cent de tous les 

décès répondent aux critères de la mort cérébrale avant l’arrêt du cœur.  

Les réactions immunitaires constituent un risque majeur de rejet du greffon. Afin d’éviter les 

réactions immunes, les patients ayant subi une greffe voient leur qualité de vie diminuée par la 

prise chronique d’immunosuppresseurs. Même s’il est très faible, compte tenu de la sélection 

des donneurs et des examens de laboratoire préalable, il existe un risque de transmission 

d’agents infectieux comme le VIH. Ce risque se voit augmenter à cause de l’émergence de 

nouveaux agents infectieux "non conventionnels" tels que l’encéphalopatie spongiforme 

bovine et la maladie de Creutzfeld-Jacob. Finalement, la transplantation, provenant souvent de 

donneurs décédés entraîne l’impossibilité de traiter les patients au moment idéal selon leur 

état.  
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(3) Les xénogreffes 

Les xénogreffes sont des greffes pratiquées avec un tissu ou un organe provenant d’une 

espèce différente de celle de l’organisme receveur. Le concept est très attractif car il met 

facilement à la disposition du chirurgien une variété anatomique très importante de types de 

greffes provenant d’animaux d’élevage. Même si à ce jour il n’existe aucun cas de survie 

après une xénotransplantation d’organes vivants, les xénogreffes de tissus trouvent de 

nombreuses applications notamment en chirurgie cardiaque et ostéo-articulaire. Il s’agit 

exclusivement de substituts biologiques traités. En effet, les xénogreffes non traitées ne sont 

plus employées depuis longtemps car elles étaient à l’origine d’une réaction immunologique 

qui excluait tout espoir de succès. 

En chirurgie ostéo-articulaire, les xénogreffes utilisées pour le comblement des tissus 

osseux est essentiellement d’origine bovine. Les xénogreffes actuellement commercialisées 

font appel à des procédés chimiques de préparation visant à faire disparaître toute antigénéité, 

tout en conservant les qualités biologiques du tissu osseux. On les trouve sur le marché sous 

l’appellation Lubboc®, Oxbone®, Surgibone® et Orthoss®. 

La chirurgie cardiaque fait également appel à différents types de xénogreffes. Depuis plus 

de 20 ans, des prélèvements de porcs sont utilisés pour le remplacement des valves 

cardiaques. Ce type de valves ne nécessite alors pas de traitement anticoagulant, ce qui 

constitue un avantage majeur par rapport à l’utilisation de valves synthétiques. Néanmoins 

leur implantation ne peut excéder une dizaine d’année à cause de leur dégradation. 

A l’heure actuelle la principale avancée dans le domaine des xénotransplantations  a été 

réalisée par Klose et al. à Munich qui est parvenue à élever un porc TRAIL génétiquement 

modifié dont les organes sont à priori à l'abri des défenses immunitaires humaines. Ce porc 

TRAIL présente comme marqueur à la surface de ses cellules la protéine humaine "TNF 

alpha-related apoptosis-inducing ligand" (Klose et al., 2005), elles sont ainsi protégées in vitro 

contre les cellules du système immunitaire humain. Cependant, il n’existe à ce jour aucune 

étude concernant la transplantation d’organes issus de porcs TRAIL chez l’humain. 
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B) Les biomatériaux 

(1) Définition 

Les biomatériaux ont été développés pour préserver l’intégrité et le confort de vie des 

personnes souffrant de déficiences fonctionnelles graves ou victimes de blessures ou de 

brûlures. L’objectif de leur développement est de permettre la fabrication de dispositifs 

d'assistance corporelle capables de suppléer les fonctions des organes lésés. Ils ne se 

définissent pas par une nature particulière mais par l’usage auquel on les destine. Leur 

caractéristique commune est la biocompatibilité, propriété dont le caractère multiparamétrique 

en fait une fonction difficile à mesurer ou à évaluer objectivement (Castner et Ratner, 2002). 

Ces variétés d’applications ont conduit la Conférence de Consensus, réunie à Chester (Grande 

Bretagne) à l’initiative de la Société européenne des Biomatériaux les 3 et 4 mars 1986, à 

définir un biomatériau comme : « Les biomatériaux sont des matériaux non vivants 

interagissant avec les systèmes biologiques. Ils participent à la constitution d’un dispositif à 

visée diagnostic, à celle d’un substitut de tissu ou d’organe ou à celle d’un dispositif de 

suppléance fonctionnelle ». 

Une première génération de biomatériaux comprenait, jusqu’au milieu du XXème siècle, 

des métaux et alliages résistants à la corrosion utilisés en chirurgie dentaire et ultérieurement 

en chirurgie orthopédique. Les tissus ou tricots de polyester ont été utilisés après 1950 comme 

matériaux de prothèse vasculaire. Tous ces matériaux partagent la même caractéristique de 

n’avoir pas été produits spécifiquement pour des applications biomédicales. C’est 

secondairement que les propriétés de résistance à la corrosion, aux contraintes mécaniques et à 

l’usure, ainsi que leur relative inertie vis-à-vis des tissus vivants, ont été étudiées. 

Il existe aujourd’hui trois grandes familles de matériaux : les matériaux métalliques, les 

matériaux céramiques et les verres, les matériaux polymères.  

(2) Les matériaux métalliques 

Les matériaux métalliques sont surtout utilisés en chirurgie orthopédique notamment pour 

des prothèses, de hanche ou de genou, ou des outils de fixation tels que des plaques, des vis 

ou des fils. Des alliages métalliques ont également été utilisés pour l’élaboration de valves 

cardiaques, de prothèses endovasculaires (stents) ou de stimulateurs cardiaques (pacemakers) 

(Figure 1).  
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Les principales propriétés prises en considération lors de la sélection d’un matériau 

métallique sont la biocompatibilité, les propriétés mécaniques et la résistance à la corrosion. 

Dans la plupart des cas, trois différents groupes de métaux dominent dans le domaine des 

biomatériaux : l’acier inoxydable 316L, l’alliage Cobalt-Chrome-Molibdène Co-Cr-Mo et les 

alliages de titane, principalement l’alliage Ti-6Al-4V : Titane-Aluminium-Vanadium 

(Hanawa, 2002). Le tableau 1 présente la composition massique des principaux alliages 

utilisés comme implants chirurgicaux. 

 

Figure 1. Exemples d’implants métalliques utilisés en chirurgie : (a) Prothèse totale de 
hanche, (b) prothèse totale de genou, (c) vis fémorales, (d) valve cardiaque, (e) 
prothèse endovasculaire, (f) stimulateur cardiaque. 
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Tableau 1. Composition (en % massique) des alliages utilisés comme implants 
chirurgicaux (D’après (Dee et al., 2003)) 

 

Elément 
Acier inoxydable 

316L 
Co-Cr-Mo Grade 4 Ti Ti-6Al-4V 

Al 
C 

Co 
Cr 
Fe 
H 

Mo 
Mn 
N 
Ni 
O 
P 
S 
Si 
Ti 
V 
W 

- 
0.03 max 

- 
17 

Principal 
- 
2 

2 max 
- 

10 
- 

0.03 max 
0.03 max 
0.75 max 

- 
- 
- 

- 
0.35 max 
Principal 

26-30 
0.75 max 

- 
5-7 

1 max 
0.25 max 

1max 
- 
- 
- 

1 max 
- 
- 
- 

- 
0.01 max 

- 
- 

0.3-0.5 
0.0125-0.015 

- 
- 

0.03-0.05 
- 

0.18-0.4 
- 
- 
- 

Principal 
- 
- 

5.5-6.5 
0.08 max 

- 
- 

0.25 max 
0.0125 max 

- 
- 

0.05 max 
- 

0.13 max 
- 
- 
- 

Principal 
3.5-4.5 

-  

(a) Les aciers inoxydables 

L’acier inoxydable le plus utilisé dans les applications biomédicales est le grade 316L. Cet 

alliage est essentiellement composé de fer, de carbone, de chrome, de nickel et de molybdène 

(Fe, <0.03% C, 16-18.5% Cr, 10-14% Ni, 2-3% Mo, <2% Mn, <1% Si, <0.045% P, <0.03% 

S) (Tableau 1).  Cet alliage est utilisé depuis de nombreuses années pour des applications 

orthopédiques, notamment dans les tiges fémorales de prothèses de hanche, et ce grâce à ses 

propriétés mécaniques (Tableau 2) et son faible coût de production (comparativement aux 

autres alliages) (Yang et al., 2007).  

Cependant cet alliage présente une résistance à la corrosion faible lorsqu’il est en contact 

avec un milieu physiologique. En effet, en raison de la concentration élevée d’électrolytes et 

de la température ambiante  (37°C), les fluides physiologiques du corps humain peuvent être 

considérés comme un environnement sévèrement corrosif. Il est donc possible de voir 

apparaître des corrosions localisées, tels que des piqûres ou des crevasses, à la surface d’acier 

inoxydable. Les ions métalliques présents dans cet alliage,  tels que le fer, le chrome et 

particulièrement le nickel peuvent donc être libérés et entraîner ainsi une toxicité et donc 

détériorer la biocompatibilité de ce matériau (Leitao et al., 1997). De plus cet alliage présente 

un module d’Young nettement supérieur à celui de l’os cortical (E316L= 190 GPa ; Eos cortical = 
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15-30 GPa) (Tableau 2), il en résulte donc un mauvais transfert des contraintes pouvant 

entraîner à terme une résorption osseuse voire un descellement de la prothèse.  

 

Tableau 2. Comparatif des principales propriétés mécaniques des alliages métalliques 
chirurgicaux et de l’os cortical (D’après (Brunski, 1996)) 

 

Matériau 
Module d’Young, 

E (GPa) 
Limite d’élasticité 

(MPa) 
Résistance à la 
traction (MPa) 

Acier 316L 
Alliage Co-Cr 

Titane 
Ti-6Al-4V 

190 
210-253 

110 
116 

221-1213 
448-1606 

485 
896-1034 

586-1351 
655-1896 

760 
965-1103 

Os cortical 15-30 30-70 70-150  
 

(b) Les alliages Chrome-Cobalt 

Les alliages Chrome-Cobalt ont fait leur apparition dans le domaine orthodontique. 

Cependant ils ont, dès les années 60, été utilisés dans les prothèses articulaires et ce grâce à 

leur module d’élasticité élevé (210-253 GPa) (Tableau 2), leur dureté et leur bonne résistance 

à la corrosion (en particulier dans le cas de l’alliage Cr-Co-Mo) (Hanawa, 2002).  

(c) Les alliages de titane 

Le titane a été découvert en 1790, le minerai était utilisé dans le but d’obtenir de la 

peinture blanche. Ce n’est qu’en 1940 que des spécialistes américains de  l'aéronautique se 

sont intéressés non plus seulement aux dérivés du titane, mais au métal lui-même. Depuis une 

trentaine d’années l’alliage de titane Ti-6Al-4V est largement utilisé pour des applications 

biomédicales, notamment dans la conception des tiges fémorales de prothèses de hanche 

(Head et al., 1995). Cet alliage présente une excellente biocompatibilité et un module 

d’Young (116 GPa) inférieur à ceux des aciers inoxydables ou des alliages Cr-Co-Mo 

(Tableau 2). Cependant ce module d’élasticité reste relativement élevé comparativement à 

celui de l’os cortical (Ho et al., 1999), et ce à cause d’une fraction volumique de  la phase α 

très élevée. De plus des études ont prouvé que la présence de vanadium et d’aluminium 

pouvait, à long terme, causer des problèmes de santé (Long et Rack, 1998). 

C’est la raison pour laquelle depuis le début des années 1990, de nombreuses équipes de 

recherche tentent d’élaborer de nouveaux alliages présentant des propriétés mécaniques 

proches de celles de l’os. La majorité des recherches se sont alors tournées vers l’élaboration 

d’alliages β. Deux alliages ont ainsi été développés et sont actuellement implantés, le Ti–Mo 
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(Allvac®)  et le Ti–12Mo–6Zr–2Fe (TMZF®) présentant respectivement des modules d’Young 

de 78GPa et de 80GPa (Nag et al., 2007).  

De plus, afin d’améliorer leur biointégration, les métaux peuvent être recouverts 

d’hydroxyapatite. Ces dépôts se font par une technique de projection par torche à plasma 

(Massaro et al., 2001; Wang et al., 2004), par dépôt électrolytique ou par la méthode sol-gel. 

(3) Les céramiques et les verres 

Les céramiques et les verres sont utilisés en tant que matériaux de comblement osseux, 

pour les prothèses de hanche, les implants dentaires, les implants de l’oreille interne et les 

valves cardiaques. Cette classe de biomatériaux peut être divisée en deux sous-catégories : les 

céramiques bioinertes et les céramiques bioactives (Tableau 3).  

Tableau 3. Principales céramiques utilisées pour les applications médicales 
 

Céramique Formule chimique Type 
Alumine 
Zircone 
Bioverre 

Hydroxyapatite 
Phosphate tricalcique 

Al2O3 
ZrO2 

Na2OCaOP2O3-Si 
Ca10(PO4)6(OH)2 

Ca3(PO4)2 

Bioinerte 
Bioinerte 
Bioactive 
Bioactive 

Bioactive + biorésorbable  
 

Tableau 4. Principales propriétés mécaniques des biomatériaux céramique (D’après (Hench, 
1996)) 

 

Céramique 
Module d’Young 

(GPa) 
Résistance à la 

compression (MPa) 
Résistance à la 
traction (MPa) 

Alumine 
Bioverres 

Phosphates de calcium 

380 
22 

40-117 

4500 
500 

510-896 

350 
56-83 
69-193  

(a) Les céramiques bioinertes 

Un matériau bioinerte est un matériau doté d'une inertie biologique, chimique, physique et 

thermique afin de ne pas modifier les fonctions physiologiques normales du corps. La 

céramique inerte la plus utilisée en tant que biomatériau est l’alumine (Al2O3) (Tableau 3). P. 

Boutin a montré depuis 1972 (Boutin, 1972; Boutin et al., 1988) l’intérêt  de l’arthroplastie 

totale de la hanche par prothèse en alumine frittée. En effet l’alumine présente une inertie 

chimique, une résistance à la corrosion élevée, une résistance à l’abrasion et aux frottements 

importantes et une résistance à la compression de 4500 MPa (Tableau 4). Ces propriétés 

mécaniques en font un matériau de choix pour le revêtement des prothèses de hanche 
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principalement au niveau des têtes fémorales et du cotyle pour reconstituer l’articulation 

artificielle.  

Plus récemment, Webster et al. (Webster et al., 2000) ont mis au point des céramiques 

d’alumine nanophasiques caractérisées par une microstructure composée de grains de taille 

réduite. Des modifications ont été apportées sur ces céramiques d’alumine par implantation 

d’ion Mg2+ et NH3
+. Les travaux de Zreiqat et al. (Zreiqat et al., 1999) ont en effet démontré 

que l’adhésion et l’étalement de HBDC (Human Bone Derived Cell) sur l’alumine Al2O3-

Mg2+ était accrue par comparaison avec l’alumine seule.   

(b) Les céramiques bioactives et les bioverres 

Un matériau bioactif est un matériau capable de créer de fortes interactions avec des tissus 

vivants. Il existe essentiellement deux catégories de céramiques bioactives : les céramiques 

phosphocalciques et les bioverres (Tableau 3).  

1- Les céramiques bioactives 

Les céramiques phosphocalciques sont utilisées dans l’industrie biomédicale 

principalement pour leur biocompatibilité, leur faible densité, leur stabilité chimique, leur 

résistance à l'usure élevée et  pour leur similitude compositionnelle avec la phase minérale de 

l'os (Kalita et al., 2007). L’intérêt croissant pour les céramiques phosphocalciques s’explique 

par la possibilité de synthétiser une céramique macroporeuse dont la taille des pores est 

adaptée à la colonisation cellulaire. Les deux céramiques bioactives les plus utilisées sont à 

base de phosphate de calcium : ce sont l’hydroxyapatite (HAP) et le phosphate tricalcique β 

(TCP).  

Cependant, l’hydroxyapatite résiste mal à l’abrasion et au frottement de même que 

l’instabilité chimique et la  présence d’impuretés peuvent altérer ses propriétés mécaniques. 

Ces céramiques sont également très sensibles aux conditions de l’environnement 

physiologique en raison notamment des phosphates tricalciques qui, au contact des liquides 

biologiques, se dissolvent et entraînent des relargages ioniques (Fu et al., 2000).  

Face à ces inconvénients, des études se sont portées sur la combinaison de plusieurs types 

d’hydroxyapatite afin de palier aux problèmes rencontrés. De ce fait, le mélange de HAP, 

stable dans les fluides biologiques, et de la TCP, biorésorbable, permet de moduler la stabilité 

et donc de contrôler la bioactivité des substituts (Koch et al., 2007).  
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A l’heure actuelle, les principales recherches concernant les matériaux céramiques sont 

axées autour de l’élaboration de céramiques injectables. En effet, de tels matériaux 

permettraient un comblement des défects osseux en assurant une reconstruction osseuse 

localisée mais pourraient également servir de structure échafaudage pour l’ingénierie tissulaire 

(Gauthier et al., 2005; Laschke et al., 2007; Ribeiro et al., 2006; Xu et al., 2006). 

2- Les verres bioactifs 

Un verre est dit bioactif lorsque immergé dans le fluide physiologique, il développe à sa 

surface une couche d’hydroxyapatite cristallisée  carbonatée (Kim et al., 1992). Cette couche 

est, par sa composition en calcium et phosphore, similaire à la phase minérale de l’os. Elle 

permet ainsi au matériau d’être utilisée comme implant osseux dans un organisme humain. Le 

premier verre bioactif a été mis au point par L.L. Hench en 1969. Il s’agit d’un verre composé 

de SiO2, CaO, Na2O et P2O5, appelé le « 45S5 de L.L. Hench » (Ogino et al., 1980). 

Actuellement, ce verre est utilisé en chirurgie réparatrice dans de nombreuses parties du corps 

humain dont les osselets de l’oreille, les dents, les genoux, les hanches. La résistance à la 

compression des bioverres est d’environ 500 MPa (Tableau 4) ce qui leur permet de supporter 

de fortes contraintes mécaniques. 

(4) Les matériaux polymères 

Les matériaux polymères sont de loin les plus utilisés dans les applications biomédicales. 

Ils sont essentiellement sollicités pour les implants cardiovasculaires et le remplacement de 

certains tissus. Ils sont aussi utilisés pour les systèmes de délivrance de principes actifs, pour 

le diagnostic médical mais également comme matériau support dans l’ingénierie tissulaire. Le 

tableau 5 liste les principaux polymères utilisés dans le domaine biomédical.  

 

Tableau 5. Applications biomédicales de quelques polymères (D’après (Dee et al., 2003)) 
 
Applications Polymères 

Implants 
cardiovasculaires 

 
Implants orthopédiques 

 

Polyéthylène téréphtalate (PET), Polytétrafluoroéthylène expansé 
(PTFEe) 

 
Polyéthylène à ultra haut poids moléculaire (UHMWPE), 

Polyméthacrylate de méthyle (PMMA)  
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Tableau 6. Principales propriétés mécaniques de biomatériaux polymères (D’après (Kohn et 
Langer, 1996)) 

 
Polymère Module 

d’Young (GPa) 
Résistance à la 
traction (MPa) 

% 
d’élongation 

Polyméthacrylate de méthyle (PMMA) 
 

Polyéthylène téréphtalate (PET) 
 

Polytétrafluoroéthylène (PTFE) 
 

Polyéthylène à ultra haut poids 
moléculaire (UHMWPE) 

2.2 
 

2.14 
 

0.5 
 

4-12 
 

30 
 

53 
 

17-28 
 

35 

1.4 
 

300 
 

120-350 
 

300 

 
 

Comparativement aux métaux et aux céramiques, les polymères ne possèdent pas un 

module d’Young et une résistance au frottement élevés (Tableau 6). Pour cette raison, le 

Polyéthylène à ultra haut poids moléculaire (UHMWPE) et le Polyméthacrylate de méthyle 

(PMMA) sont les rares polymères à être utilisés en chirurgie orthopédique. En effet le 

UHMWPE, qui présente un module d’Young de 12 GPa, est utilisé (Brockett et al., 2006) en 

tant que composant de la  cupule cotyloïdienne cimentée opposée à la prothèse fémorale. 

Cependant, à long terme, ce polymère se dégrade et les débris peuvent engendrer une 

inflammation des tissus environnants ainsi qu’un descellement de la prothèse (Baudriller et 

al., 2007; Otto et al., 2006). De récentes études tentent de minimiser cette formation de 

particules en créant un UHMWPE réticulé (Dumbleton et al., 2006). Le PMMA est utilisé en 

chirurgie orthopédique pour la fixation des prothèses. Grâce à l’ajout d’un activateur de 

polymérisation, la diméthylparatoluidine (DMPT), le temps de prise d’un ciment orthopédique 

est d’environ 15 minutes. Néanmoins, le vieillissement du PMMA peut réduire la durée de vie 

de la prothèse, c’est la raison pour laquelle des équipes de scientifiques cherchent à améliorer 

ces propriétés mécaniques en y ajoutant des fibres de titane (Kotha et al., 2006). 

Parallèlement à ces études de nombreux chercheurs ont axé leurs recherches sur 

l’utilisation de matériaux naturels, tels que l’alginate ou le chitosan, comme biomatériaux. En 

effet, ces matériaux sont parfaitement biocompatibles et biodégradables et représentent donc 

des structures potentielles pour la repousse cellulaire (Marsich et al., 2007; Yilmaz, 2004). 

(a) Le polyéthylène téréphtalate 

Le polyéthylène téréphtalate a été breveté en 1941 par deux chimistes britanniques de 

Manchester, John Rex Whinfield et James Tennant Dickson. Ces chimistes ont également 
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participé à l'invention du Térylène® en 1941, marque de fibre textile du groupe ICI (Imperial 

Chemical Industry), dont les brevets furent rachetés en 1945 par le groupe américain Dupont 

de Nemours. Ce dernier créa ensuite le Dacron® (1950) et le Mylar® (1952).  

 

Figure 2. Formule chimique du Polyéthylène téréphtalate 
 

 

Figure 3. Synthèse du Polyéthylène téréphtalate par polycondensation d’acide téréphtalique et 
d’éthylène glycol. 

 

Ce polymère (Figure 2), obtenu par la polycondensation de l’acide téréphtalique et de 

l’éthylène glycol (Figure 3), est à l’heure actuelle un des matériaux les plus utilisés dans le 

domaine vasculaire. Il se présente généralement sous la forme de fils composés de plusieurs 

filaments ayant une résistance à la traction élevée (Tableau 6). Ces fils peuvent alors être 

tissés ou tricotés en fonction des propriétés demandées. En effet, les prothèses tissées donnent 

lieu à une faible porosité et à un fluage minimum alors que les prothèses tricotées présentent 

une porosité plus importante. Le but de ces différentes techniques de mise en forme est 

d’améliorer la biocompatibilité du matériel et d’obtenir des propriétés qui se rapprochent le 

plus possible du vaisseau naturel. La mise en forme du polymère essaie de recréer les effets de 

l'élastine et du collagène pour reproduire les propriétés mécaniques natives et pour 

reconstituer la fonction mécanique native.  

A l’heure actuelle le Dacron® et le polytétrafluoroéthylène expansé (ePTFE) sont 

couramment utilisés pour le remplacement  de vaisseaux de gros diamètres (Wong et al., 

2006), ceci s’explique par leur propriété d’élongation élevée (%élongation PET= 300, %élongation 

ePTFE= 120-350 ; cf. Tableau 6). Le taux de réussite dans le cas  de greffes de bifurcation 

aortique est de 93%, cependant ce taux diminue considérablement lorsqu’il s’agit de vaisseaux 

de diamètre inférieur à 6mm, ceci étant dû aux phénomènes de thrombose. De plus, le PET 
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n’étant pas un polymère parfaitement inerte, il peut par conséquent subir des attaques 

chimiques ou des hydrolyses lors de l’implantation ce qui peut conduire à une rupture de la 

prothèse. 

Afin de limiter les risques de thrombose, de nombreuses équipes de recherches tentent de 

modifier sa surface dans le but de limiter tout besoin de ré-intervention chez le patient.  

Une des solutions envisageables serait d’endothélialiser la prothèse de PET avant 

l’implantation. En effet des études ont montré, sur des animaux, que l’ensemencement de 

cellules endothéliales à la surface de PET et de ePTFE rendait les surfaces thromborésistantes 

comparativement aux implant nus (Bordenave et al., 2005; Boyd et al., 1988; Douville et al., 

1987; Williams et al., 1991). Ces études seront détaillées dans le chapitre concernant le 

développement de l’ingénierie tissulaire (Chapitre I.C : « L’ingénierie tissulaire »). 

Quelque soit la méthode choisie, il existe à l’heure actuelle de nombreuses recherches qui 

tentent d’améliorer la surface du PET afin d’améliorer sa biocompatibilité.  

(5) Choix d’un matériau pour une application médicale 

 A l’heure actuelle chaque pathologie nécessitant l’utilisation de biomatériaux 

s’accompagne d’un cahier des charges spécifique. Les matériaux sont donc choisis de manière 

à y répondre parfaitement. 

Par exemple, les matériaux constitutifs de la partie articulaire d’une prothèse totale de la 

hanche doivent permettre le mouvement de l’articulation sans frottement excessif, tout en 

produisant une quantité minimale de débris d’usure pendant la durée de vie de la prothèse  

(Ge et al., 2003). De plus les débris d’usure produits ne doivent pas provoquer de réaction 

inflammatoire locale ou générale, ni déclencher de réaction immunitaire spécifique telle que 

des allergies. La partie métallique de la prothèse en contact avec l’os ne doit pas relâcher de 

produits de corrosion toxiques pour les cellules osseuses cependant elle doit idéalement 

favoriser la recolonisation par le tissu osseux en contact intime avec la prothèse (MacDonald 

et al., 2004). Le cahier des charges reste spécifique à chaque application. En effet, une sonde 

urinaire ne doit pas faciliter la pénétration ou le développement de bactéries dans le tractus 

urinaire et dans la vessie alors qu’un vaisseau sanguin artificiel ne doit pas favoriser la 

condensation de plaquettes et la formation d’un caillot sur la surface qu’il expose au flux 

sanguin (Spijker et al., 2002). D’autres propriétés viennent s’ajouter à ce cahier des charges, 

telles que la conductivité électrique et thermique (stimulateurs cardiaques) ou la transmission 

de la lumière (lentilles intraoculaires).  
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Un autre paramètre primordial dans le choix d’un biomatériau est son comportement au 

cours de la stérilisation. En effet tout matériel médical se doit d’être exempt de bactéries lors 

de son utilisation. Les méthodes de stérilisation couramment utilisées sont le traitement par 

autoclave (conditions humides, haute température et haute pression), les rayonnements 

gamma, le formaldéhyde et l’oxyde d’éthylène. Cependant de tels procédés peuvent induire 

des modifications des propriétés des matériaux, par exemple les rayonnements gamma 

peuvent induire une dégradation et une réticulation des polymères et transformer 

inévitablement leurs propriétés mécaniques voire influencer leur biocompatibilité (libération 

de particules, molécules pouvant être toxiques). Toutes ces conditions sont donc bien entendu 

à prendre en compte avant la mise sur le marché d’un nouveau biomatériau.  

(6) Quels sont les problèmes liés à l’implantation des 

biomatériaux ? 

Les matériaux de substitution osseuse ou vasculaire actuellement utilisés en clinique 

présentent un potentiel de réussite à long terme aléatoire principalement en raison du déficit 

de biointégration au sein des tissus receveurs (Hubbell, 1999; Sakiyama-Elbert et Hubbell, 

2001). Leur durée de vie est en effet presque toujours inférieure à la durée de vie du patient. 

Le principal problème vient du fait que les interactions entre la surface du biomatériau et les 

cellules peuvent induire de nombreuses réactions, inflammatoires, immunitaires ou 

infectieuses allant même jusqu’à entraîner une encapsulation de l’implant (dans le cas 

d’implants osseux) ou une thrombose (dans le cas d’implants vasculaires). De plus, la qualité 

de vie du patient est souvent diminuée par la prise permanente d’antiagrégants plaquettaires et 

par le besoin de subir plus d’une opération en raison du problème de durée de vie exposé ci-

dessus. Tous ces problèmes sont intimement liés à l’adsorption de protéines intervenant dès 

l’implantation du biomatériau dans les fluides biologiques. En effet lorsqu’un matériau 

synthétique est implanté dans un environnement physiologique on assiste à la formation d’une 

couche de protéines d’environ 50Ǻ d’épaisseur, et ce en moins de 5 secondes. Une fois 

qu’elles sont adsorbées sur la surface de l’implant, les protéines vont interagir avec le substrat 

par le biais de forces intramoléculaires telles que les liaisons ioniques, les interactions 

hydrophobes ou les interactions par transfert de charge. Cette adsorption de protéines a de 

nombreuses conséquences sur le devenir des implants. En effet, elle agit sur la coagulation 

sanguine, l’activation du complément, l’adhésion bactérienne et cellulaire. Cette diversité 

suggère donc que tous les processus biologiques initiés aux interfaces matériau/tissu seront 
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grandement affectés par l’adsorption des protéines. La formation de thrombus (Figure 4) et les 

réactions inflammatoires (Figure 5) sont des conséquences directes de l’adsorption de 

protéines. Depuis plusieurs années de nombreux chercheurs tentent donc de modifier la 

surface des biomatériaux afin de contrôler l’adsorption de protéines en fonction d’une 

application choisie. On cherchera, par exemple, à limiter voire inhiber l’adsorption de 

fibrinogène responsable de la formation de thrombus dans le cas de matériaux de substitution 

vasculaire. Au contraire, une adsorption homogène de collagène I favorisera l’adhésion des 

ostéoblastes lors de l’implantation de matériaux de comblement osseux.  

 

Figure 4. Représentation schématique de la formation du clou plaquettaire et adsorption de 
protéines à la surface d’un implant vasculaire (D’après (Hersel et al., 2003)).  
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Implantation du 

biomatériau 

Adsorption d’une couche 
de protéines 

 

Arrivée de cellules 
(neutrophiles et 
macrophages) 

Formation de cellules géantes  
et sécrétion d’agents de 

signalisation (cytokines) 

Arrivée des fibrobastes et 
synthèse de collagène 

 

Encapsulation du 

biomatériau 

t = 1 min t = 0 t = de 1h à 1 jour 

t = de 1 jour à 5 jours t = de 5 jours à 14 jours t = 3 semaines  

Figure 5. Illustration de la réaction de l’organisme lors de l’implantation d’un corps étrangers. 
1) Le chirurgien implante un biomatériau dans un site chirurgical. 
2) Rapidement, l’implant adsorbe une couche de protéines, processus normal pour une 

surface de solide immergée dans des fluides biologiques. 
3) Des cellules, neutrophiles et macrophages, interrogent et "attaquent l’envahisseur", 

c’est-à-dire le biomatériau. 
4) Quand les macrophages ne peuvent pas digérer le corps étranger, ils fusionnent en 

cellules géantes pour ingérer l’objet. Cependant, si celui-ci est trop grand pour une 
complète ingestion, les cellules géantes envoient alors des messagers chimiques, les 
cytokines, pour appeler d’autres cellules. 

5) Les fibroblastes arrivent et commencent à synthétiser du collagène. 
6) L’implant est complètement enveloppé dans une enveloppe de collagène acellulaire 

et non vasculaire. Entre l’enveloppe de collagène et l’implant se trouvent des 
macrophages. D’après Castner (Castner et Ratner, 2002). 

 

C) L’ingénierie tissulaire 

(1) Généralités 

Les domaines des biomatériaux, d’une part, et de la transplantation d’organes, d’autre part, 

connaissent une période de croissance et de popularité, notamment en raison de 

l'augmentation de l'espérance de vie, du vieillissement de la population et de la volonté 

collective d’améliorer la qualité de vie des patients. Par contre, ces deux approches, destinées 
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à pallier aux défaillances des organes, ne sont pas infaillibles. Les problèmes relatifs à ces 

deux techniques ont été présentés dans les chapitres précédents.  

Face à ces problèmes, les trente dernières années ont été marquées par l’émergence d’une 

nouvelle spécialité pluridisciplinaire, à l’interface entre les sciences du vivant et les sciences 

de l’ingénieur: il s’agit de l’ingénierie tissulaire. Le but principal de cette nouvelle discipline 

est la reconstruction tant des tissus que des organes humains. Il existe à ce jour plusieurs 

approches pour reproduire des tissus biologiquement actifs : (i) la thérapie cellulaire, (ii) la 

reconstruction de tissus in vitro et (iii) l’implantation de matériaux hybrides cellularisés.  

Le but de ce chapitre est de présenter brièvement les principales techniques d’ingénierie 

tissulaire par le biais d’exemples faisant l’objet de la recherche internationale actuelle. Une 

attention particulière sera portée au concept de matériau hybride.     

(2) La thérapie cellulaire 

La thérapie cellulaire est une technique très développée ces dernières années pour le 

traitement de maladies telles que le diabète, la maladie de Parkinson, la maladie d’Alzheimer 

ou les maladies cardiovasculaires. Cette approche permet d’ensemencer des cellules dans le 

corps humain, sous forme encapsulée ou non, ou dans un site isolé du système immunitaire. 

Cette technique permet alors de corriger un déficit sécrétoire, hormonal ou autre.  

Depuis le début des années 80, les chercheurs tentent d’utiliser la thérapie cellulaire pour 

le traitement du diabète. En effet, l’implantation d’îlots de Langerhans permet de libérer 

l’insuline de façon contrôlée en fonction de la glycémie. Cependant les premiers essais n’ont 

présenté que de faibles taux de réussite, essentiellement à cause de la toxicité des 

immunosuppresseurs prescrits pour éviter les réactions de rejet.  En 2001, Shapiro et al. a mis 

au point un nouveau cocktail d’immunosuppresseurs, appelé le protocole d’Edmonton, 

capable de préserver les propriétés des îlots de Langerhans. Au cours de leur étude clinique, 

16 patients atteints de diabète de type 1 ont reçu une greffe d’îlots de Langerhans associée au 

protocole d’Edmonton. Un mois après l’implantation, tous les patients présentaient une 

indépendance totale à l’insuline. Le taux de réussite à 1 an était de 80% comparativement à 

14% lors de l’administration d’immunosuppresseurs classiques (Ryan et al., 2001; Shapiro et 

al., 2001). A l’heure actuelle, les chercheurs tentent de mettre au point une technique qui 

permettrait de réduire voire de supprimer la prise d’immunosuppresseurs. Une voie de 

recherche est l’utilisation de l’immunoisolement comme mesure de protection des îlots 

implantés contre le système immunitaire du receveur. En effet, l’immunoisolement des îlots 
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par leur encapsulation dans une membrane artificielle protectrice, perméable au glucose et à 

l’insuline mais imperméable aux facteurs intervenant dans le rejet  représente une solution très 

prometteuse dans le traitement du diabète. Quelques équipes de chercheurs à travers le monde 

ont effectué des transplantations d’îlots microencapsulés et ont réussi à normaliser les niveaux 

de la glycémie de certains animaux diabétiques. Ces différents travaux ont permis à des souris, 

des rats, des chiens et même des singes de retrouver une vie plus normale pour une période de 

temps plus ou moins longue (Dufrane et al., 2006; Elliott et al., 2005; Schneider et al., 2005; 

Tashiro et al., 2005; Xu et al., 2005). En 2006, l’équipe de Calafiore et al. a reporté le cas des 

deux premiers patients diabétiques de type 1 ayant reçu une greffe d’îlots micro-encapsulés 

(Calafiore et al., 2006). Bien que ce traitement n’ait pas éliminé la nécessité de 

l’insulinothérapie, ils ont amélioré considérablement le contrôle glycémique avec seulement 

1/3 de la dose d’insuline antérieure. 

De la même manière, la maladie de Parkinson a été traitée par des greffes allogéniques ou 

xénogéniques de neurones fœtaux permettant de corriger le déficit en dopamine 

caractéristique de cette maladie, sans nécessité d’encapsulation puisque le système nerveux 

central est quasiment dépourvu de mécanisme de rejet (Tan, 2001; Taylor et Minger, 2005).  

(3) La reconstruction tissulaire in vitro 

Il existe différentes stratégies pour faire croître les tissus de façon contrôlée. La première 

est basée sur la capacité qu’ont les cellules, lorsqu’elles sont cultivées dans des conditions 

adéquates, à s’auto-assembler en un tissu cohérent tout en s’entourant de leur propre matrice 

extracellulaire. La deuxième utilise un biomatériau biodégradable comme structure de guidage 

lors de la reconstruction tissulaire. A l’heure actuelle, la reconstruction tissulaire in vitro est 

utilisée pour la réparation du cartilage (Mesa et al., 2006; Oliveira et al., 2007; Schulz et 

Bader, 2007; Vinatier et al., 2006), de la cornée (Germain et al., 2000; Hu et al., 2005; 

Vasil'ev et al., 2005) et même des vaisseaux sanguins (Auger, 2000; L'Heureux et al., 2001).  

En effet, depuis plusieurs années Auger et al. développent, au sein du Laboratoire 

d’Organogénèse Expérimentale à Québec, un vaisseau sanguin entièrement reconstitué à partir 

de cellules humaines (Laflamme et al., 2006; Stoclet et al., 2004). Leur substitut est constitué 

de feuillets produits à partir de cellules musculaires lisses (CML) ainsi que de fibroblastes qui 

sécrètent une matrice extracellulaire abondante grâce à un milieu enrichi en acide ascorbique. 

Le feuillet de CML (média) est enroulé autour d’une tige (pipette) qui donne non seulement la 

forme tubulaire désirée, mais permet aussi de préserver une lumière centrale. Après quelques 
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semaines de maturation, la seconde couche (adventice), composée de fibroblastes et de 

collagène, est enroulée autour de la média. Enfin, après un temps de maturation additionnel, 

ces substituts vasculaires sont endothélialisés par simple ensemencement de cellules 

endothéliales dans leur lumière. Un bioréacteur spécifique  a permis de mieux contrôler les 

conditions de culture. Les caractéristiques les plus marquantes de ce vaisseau sanguin 

reconstruit sont sa capacité de vasoconstriction suite à une stimulation par des agonistes, et 

surtout sa résistance mécanique à l’éclatement de 2 594 mmHg, comparée aux 1 680 mmHg 

d’une veine saphène humaine qui est actuellement considérée comme le greffon optimal pour 

une reconstruction vasculaire des membres inférieurs. Néanmoins, il n’existe à ce jour aucune 

étude clinique concernant l’implantation de vaisseaux totallement reconstitués in vitro. 

Parallèlement, la reconstruction in vitro de la peau est certainement le domaine où la bio-

ingénierie tissulaire a le plus d’applications cliniques (Auger et al., 2004; Bannasch et al., 

2005; Horch et al., 2005; Hu et al., 2007; Hudon et al., 2003; Metcalfe et Ferguson, 2007). Il 

est en effet possible aujourd’hui de reconstruire in vitro les deux couches de la peau : le derme 

et l’épiderme (Braye et al., 2005). La reconstruction de l’épiderme a été initiée aux Etats Unis 

en 1975 par Rheinwald et Green (Rheinwald et Green, 1975). La technique consiste à cultiver 

in vitro, après biopsie de seulement quelques cm² de peau du malade, les kératinocytes basaux 

isolés par séparation mécanique et enzymatique. Grâce à l'utilisation d'une couche nourricière 

de fibroblastes de souris (préalablement irradiés pour éviter leur prolifération), de l'apport 

d'hydrocortisone pour maintenir un aspect stratifié des colonies, et d'un facteur de croissance 

épidermique qui accélère la multiplication des cellules en ralentissant leur vieillissement, on 

obtient, en 3 semaines, avec un facteur de multiplication de 1 pour 10 000 un feuillet 

épithélial multicouche. Ce feuillet présente les caractéristiques de l'épiderme naturel avec des 

cellules basales profondes et des kératinocytes en voie de différenciation dans les couches 

supérieures. En 3 semaines il est ainsi possible, à partir d'une biopsie de 1 à 5 cm², de 

recouvrir, avec le feuillet épidermique cultivé in vitro, la surface cutanée d'un adulte (17 000 

cm² environ). Ces feuillets épidermiques sont actuellement commercialisés sous le nom 

d’Epicel® (MacNeil, 2007). 

Dans le cadre de la reconstruction de l’épiderme il existe deux substrats dermiques 

différents : (i) les substrats dermiques acellulaires destinés à guider la reconstruction du derme 

in vivo (Integra®), et (ii) les substrats dermiques vivants qui contiennent des fibroblastes 

cultivés sécrétant les facteurs de croissance qui peuvent manquer au niveau des plaies 

(Dermagraft®). L’association des techniques de reconstruction de l’épiderme et du derme a 
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aujourd’hui conduit à la réalisation de peaux totales reconstruites. Les principaux produits sur 

le marché à l’heure actuelle sont Apligraft®, Orcel® et Permaderm®.  

(4) Concept des matériaux hybrides 

Les matériaux de substitution osseuse ou vasculaire actuellement utilisés en clinique 

présentent un potentiel de réussite à long terme aléatoire principalement en raison du déficit 

de biointégration au sein des tissus receveurs (Hubbell, 1999; Sakiyama-Elbert et Hubbell, 

2001). Sur les plans fondamental et expérimental, l'élaboration d'organes artificiels hybrides 

associant une composante cellulaire ou tissulaire et une composante artificielle matricielle 

d'origine naturelle ou synthétique, permet d'améliorer les propriétés de biointégration de ces 

substituts. L’idéal serait que ce matériau hybride soit capable d’assurer de façon transitoire la 

fonction du tissu qu’il remplace, en induisant la régénération du tissu et en assumant son rôle 

physiologique.  

(a) Chirurgie orthopédique 

En chirurgie osseuse, l'un des problèmes majeurs à résoudre est de disposer d'un 

biomatériau avec des caractéristiques biomécaniques optimales. En cas de pertes osseuses 

importantes (traumatismes ou pathologies tumorales), l'implantation de blocs volumineux de 

biomatériaux pose le problème de leur réhabitation osseuse. On peut alors associer à ces 

matériaux une composante cellulaire qui conduit ainsi au concept d'os hybride ou de substitut 

osseux vivant. Les matériaux peuvent être rendus biologiquement actifs par fonctionnalisation 

de leur surface avec notamment des peptides capables de recruter des cellules intervenant dans 

la réparation du tissu, que le recrutement ait lieu in vitro, préalablement à l'implantation dans 

les tissus lésés, ou in vivo. La composante cellulaire a pour but de synthétiser le plus 

rapidement un tissu ostéoïde. La source optimale de cellules est constituée par des Cellules 

Stromales de la Moelle Osseuse (CSMO) qui ont de grandes capacités de prolifération et un 

pouvoir ostéogène élevé (Cancedda et al., 2003; Pelled et al., 2002). En effet, la 

reconstruction du tissu osseux par l’implantation de CSMO chez le petit animal a été 

démontrée dès 1966 par Friedenstein et al. (Friedenstein et al., 1966).  

Depuis cette découverte de nombreux chercheurs ont focalisé leurs travaux sur la 

réalisation de matériaux hybrides combinant des structures 3D minéralisées et des CSMO 

(Kneser et al., 2006). De nombreux résultats ont alors été obtenus concernant la réparation de 

défects osseux chez le petit (Ohgushi et al., 1989; Schieker et al., 2004) et le gros animal 



 34 

(Bruder et al., 1998; Kon et al., 2000; Petite et al., 2000). Par exemple, Petite et al. ont chargé 

des CSMO sur des structures coraliennes avant de les implanter dans des tibias de mouton 

(Petite et al., 2000). La fusion entre le biomatériau et l’os a pu être observé dans 3 cas sur 7. 

Dans le cas du corail implanté seul, aucune fusion n’a été observée. Ces résultats confirment 

ceux de Bruder et al.  obtenus lors de l’implantation de cellules autologues ensemencées sur 

de l’hydroxyapatite dans le fémur de chiens adultes (Bruder et al., 1998). Compte tenu des 

résultats obtenus lors d’utilisations chez l’animal, la recherche actuelle vise à implanter ces 

matériaux hybrides chez l’homme. Le premier essai clinique a été réalisé en 2001 par Quarto 

et al. (Quarto et al., 2001). Lors de cette étude, ils avaient choisi d’implanter des structures 

d’hydroxyapatite poreuse chargée par des CMSO autologues sur un groupe de 4 patients. 

Après l’opération, aucune réaction inflammatoire n’a été détectée au niveau de l’implant. 

Après 6 mois les radiographies montraient une parfaite fusion entre le tissu receveur et 

l’implant comparativement au matériau implanté acellularisé. Récemment, cette équipe a 

réalisé une étude de suivi à 7 ans sur 3 des patients (Marcacci et al., 2007) et a ainsi démontré 

que les implants étaient toujours parfaitement intégrés et qu’il n’existait aucune fracture au 

niveau des implants. Par cette étude, ils ont mis en évidence l’intérêt de tels matériaux 

hybrides pour la reconstruction des tissus osseux. D’autres essais cliniques sont actuellement 

en cours et les premiers résultats semblent confirmer l’étude de Quarto. Morishita et al. 

(Morishita et al., 2006) ont mis au point une approche permettant de combler les défects 

provoqués par l’ablation de tumeurs osseuses. Ils associent des cellules souches 

mésenchymateuses différentiées en ostéoblastes, issues de la moelle osseuse du patient,  sur 

de l’hydroxyapatite afin de réaliser un matériau de comblement osseux. Les résultats déjà 

obtenus statuent sur le pouvoir ostéogène de ces céramiques hybrides. Un autre type de 

matériau associant des cellules ostéoblastiques et une matrice osseuse déminéralisée est 

développé par Pradel et al. (Pradel et al., 2006) afin de combler les défects osseux liés à 

l’ablation de kystes mandibulaires. Lors de leur étude clinique les défects de 11 patients ont 

été comblés par le biomatériau hybride et 11 autres par de l’os spongieux issu de la crête 

iliaque. Après 3 et 6 mois aucune différence n’était visible entre les 2 groupes de 

patients. Cependant, les radiographies à 1 an montrent que l’ossification est bien plus élevée 

dans le cas du traitement par les matériaux hybrides. Ce résultat devra être validé dans 

quelques années afin d’évaluer la stabilité à long terme de ce type d’implants. Cependant tous 

ces résultats semblent indiquer que l’élaboration de matériaux hybrides est une voie très 

prometteuse pour le comblement des défects osseux.  
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(b) Chirurgie vasculaire 

En chirurgie vasculaire, pour contrôler la thrombogenèse, un substitut vasculaire doit avoir 

une paroi interne proche de la paroi vasculaire naturelle recouverte de cellules endothéliales. 

Une stratégie consiste à recouvrir la surface endoluminale d'une prothèse artérielle 

synthétique, préalablement à son implantation, par un feuillet endothélial (néoendothélium) 

obtenu à partir d'une culture in vitro de cellules endothéliales prélevées chez le receveur 

(concept de substitut vasculaire bioartificiel).  

Il existe deux méthodes pour ensemencer les cellules à la surface du matériau : la 

procédure en 2 étapes et la procédure en 1 étape. A l’heure actuelle la procédure en 2 étapes 

est  la méthode qui a fourni les meilleurs résultats, elle est donc couramment employée. Dans 

cette méthode les cellules sont prélevées chez le patient, habituellement au niveau de veines, 

des artères ou de la graisse sous-cutanée, et sont mises en culture in vitro durant plusieurs 

semaines dans le but d’en augmenter le nombre. La durée moyenne de culture varie 

généralement entre 2 et 4 semaines (Zilla et al., 1990). Les cellules sont ensuite ensemencées 

à densité élevée à la surface de l’implant. Des nombreuses études ont été réalisées sur les 

animaux (Hess et al., 1993; Koveker et al., 1991; Seeger et Klingman, 1988) cependant ces 

modèles ne peuvent pas être transposés à l’homme car il est rapidement apparu que les 

animaux avaient, contrairement à l’homme, la capacité d’auto-endothélialiser leur lumière 

vasculaire (Teebken et al., 2003). Il existe cependant aujourd’hui de nombreuses études 

cliniques prouvant l’efficacité de ces matériaux pour les pontages coronariens ou 

périphériques. L’étude la plus importante à ce jour a été menée par Meinhart et al. et consistait 

en l’implantation en position fémoro-poplité de 153 prothèses de PTFEe endothélialisées chez 

136 patients (Meinhart et al., 2001). Au bout de 7 ans le taux de réussite concernant les 

prothèses de 6 mm de diamètre était de 64,4%. Deutsch et al. ont également mené une étude 

clinique portant sur l’implantation de prothèses de PTFEe endothélialisées chez 100 patients 

(Deutsch et al., 1999). Après 9 ans, le taux de réussite de ces prothèses hybrides était de 65% 

alors qu’il n’était que de 16% dans le cas des prothèses classiques. Les résultats obtenus au 

cours de ces deux études semblent indiquer que les prothèses de PTFEe endothélialisées 

peuvent dès à présent être utilisées de façon routinière pour la substitution coronarienne 

(Laube et al., 2000) et périphérique (Deutsch et al., 1997; Meinhart et al., 2001; Zilla et al., 

1994).  

Cependant cette procédure en 2 étapes présente certains inconvénients. Premièrement le 

temps de culture nécessaire à la prolifération des cellules autologues du patient nécessite que 
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l‘intervention soit programmée à l’avance, il n’est donc pas possible d’utiliser ce type 

d’implantation dans le traitement d’une urgence. De plus la culture cellulaire in vitro 

représente un surcoût non négligeable. C’est donc pour palier à ces inconvénients que la 

procédure en 1 étape a été développée. Cette méthode propose que le prélèvement et 

l’ensemencement des cellules autologues du patient soient réalisés en per-opératoire. Les 

premiers résultats cliniques obtenus par cette méthode présentent des taux de réussite 

nettement inférieurs à ceux obtenus par la procédure en 2 étapes. Par exemple, Herring et al. 

n’ont obtenu un taux de réussite que de 38% 2,5 ans après l’implantation de prothèses de 

PTFEe endothélialisées en position fémoro-poplité selon la procédure en 1 étape (Herring et 

al., 1994). Le faible taux de réussite de cette méthode est dû au décollement d’un grand 

nombre de cellules lorsque la prothèse est exposée au flux sanguin. Un des problèmes à 

résoudre dans la procédure en 1 étape est donc de faire adhérer le néoendothélium à la 

composante synthétique. Il est alors nécessaire d'interposer une matrice de nature appropriée 

qui puisse favoriser l'adhésion et le maintien de cellules endothéliales. Ainsi, l'utilisation de 

prothèses bioartificielles élaborées selon cette dernière stratégie trouverait un intérêt en 

chirurgie artérielle de petit calibre pour la substitution coronarienne et périphérique. 

Parallèlement à ces travaux, de nombreuses équipes de recherches tentent d’élaborer 

d’autres matériaux capables de restaurer au mieux les propriétés des vaisseaux sanguins. Une 

stratégie consiste à associer des cellules à un support polymère dégradable avant 

l’implantation. Ainsi, les cellules une fois incorporées dans le support polymérique sécrètent 

des quantités variables de matrice extracellulaire conduisant à la reconstruction d’une 

structure tissulaire proche du tissu d’origine. Bien que la résistance mécanique de ces tissus 

soit très élevée, la présence du squelette biodégradable engendre le plus souvent une 

incompatibilité de compliance entre les cellules et le matériau. A l’heure actuelle, le poly-ε-

caprolactone (Lee et al., 2003; Ozawa et al., 2002), le polyacide glycolique (Heydarkhan-

Hagvall et al., 2006; Shum-Tim et al., 1999; Wu et al., 2004; Xiong et al., 2001) ainsi que 

leurs copolymères (Inoguchi et al., 2006; Xu et al., 2004) sont les matériaux les plus utilisés 

dans ce type d’application.  

 

Quelle que soit l'application envisagée (vasculaire ou orthopédie), les matériaux hybrides 

requièrent une rapide colonisation cellulaire. Il est donc nécessaire d’augmenter leur 

biocompatibilité par le biais de modifications chimiques, physiques ou biologiques afin de 

rendre leur surface plus « attractive » pour l’adhésion cellulaire. 
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II. Quelles sont propriétés physico-chimiques superficielles des 

matériaux influençant l’adhésion cellulaire? 

L’adhésion cellulaire est impliquée dans de nombreux phénomènes biologiques telles que 

l’embryogenèse, la réparation tissulaire, la cicatrisation, les réponses immunitaires mais 

également dans l’intégration des biomatériaux lors de leur implantation. En effet la 

biocompatibilité des biomatériaux est liée au devenir des cellules à leur contact et plus 

particulièrement à l’adhésion cellulaire sur leur surface. Les caractéristiques de surface des 

biomatériaux telles que la porosité, la rugosité ou la charge jouent alors un rôle essentiel dans 

l’adhésion cellulaire. Le chapitre précédent a démontré l’intérêt de matériaux hybrides en 

chirurgie vasculaire et en chirurgie orthopédique (Chapitre I-C-4 : «Concept des matériaux 

hybrides»). Cependant la cellularisation de biomatériaux avant leur implantation nécessite une 

parfaite connaissance des interactions surface-cellules. De manière générale les paramètres de 

surface intervenant dans l’adhésion cellulaire peuvent être classés en trois parties : les 

paramètres morphologiques, les paramètres physico-chimiques et les paramètres biologiques.   

A) Paramètres morphologiques 

Les modifications des paramètres morphologiques sont connues et utilisées pour 

influencer la réponse des cellules et des tissus sur les implants. Les paragraphes suivants 

détaillent les trois types de modifications les plus utilisés dans la recherche biomédicale. Il 

s’agit de la porosité, de la rugosité et de la topographie.  

(1) Porosité 

La porosité est définie comme étant le pourcentage d’espace vide dans un solide, il s’agit 

d’une propriété morphologique indépendante du matériau (Leon y Leon, 1998). Depuis 

plusieurs années, de nombreuses études ont prouvé l’intérêt d’une microporosité à la surface 

des matériaux, notamment dans le domaine des implants orthopédiques et dentaires. Les pores 

sont en effet nécessaires pour la formation osseuse car elles permettent d’une part la migration 

et la prolifération des ostéoblastes et des cellules mésenchymateuses et d’autre part la 

vascularisation (Karageorgiou et Kaplan, 2005; Kuboki et al., 1998; Okamoto et al., 2006). 

De plus, une surface poreuse augmente la cohésion entre l’implant et l’os naturel environnent, 

procurant ainsi une meilleure stabilité mécanique à cette interface (Story et al., 1998; 

Yoshikawa et Myoui, 2005). En fonction du matériau, plusieurs techniques peuvent être 

utilisées pour induire des porosités. Dans le cas du développement d’architectures 3D les 
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méthodes les plus courantes sont : l’expansion gazeuse, la lyophilisation ou l’agglomération 

(Rosa et al., 2002). Depuis peu, des équipes de chercheurs ont focalisé leurs études sur 

l’intérêt de la nanoporosité sur l’adhésion cellulaire et la réparation tissulaire. Il existe à ce 

jour que très peu d’études corrélant la nanoporosité et son influence sur l’interface cellule-

matériau et donc sur la biointégration des implants (Faust et al., 2001). Cependant plusieurs 

théories peuvent être envisagées. Il est possible que les structures nanoporeuses, qui de part 

leur taille ne permettent pas une croissance cellulaire, puissent être remplies de collagène et de 

matrice osseuse. Dans ce cas, une surface nanoporeuse pourrait servir de support pour la 

minéralisation des cellules. Webster et al. ont ainsi démontré que les céramiques 

nanoporeuses favorisaient l’adhésion des ostéoblastes (Webster et al., 1999). Plus récemment, 

Popat et al. ont confirmé ce résultat en étudiant l’adhésion de cellules issues de la moelle 

osseuse de souris sur des céramiques nanoporeuses (Popat et al., 2007). Après 3 semaines de 

culture  les cellules ensemencées sur les surfaces d’alumine nanoporeuses présentaient une 

augmentation (i) du taux d’adhésion, de prolifération et de viabilité cellulaire de 45%, (ii) de 

l’expression de la phosphatase alcaline de 35% et (iii) de la production de matrice 

extracellulaire de 50% comparativement aux surfaces ne présentant pas de nanoporosité. Il 

semble donc, de part ces résultats, que la différenciation ostéoblastique des précurseurs issus 

de la moelle osseuse soit fortement influencée par la nanoporosité de surface des 

biomatériaux.  

La porosité intervient également dans le domaine de la substitution vasculaire. Depuis 

1960, de nombreuses études ont en effet démontré que la porosité était essentielle au bon 

fonctionnement des prothèses synthétiques de petit diamètre (Zhang et al., 2004). Ces 

recherches ont ainsi statué qu’une porosité interne des substituts vasculaires était nécessaire à 

l’ancrage du néointima et qu’une porosité externe permettait la colonisation de la prothèse par 

les tissus périphériques. La présence de porosité permet également une endothélialisation plus 

rapide en favorisant l’angiogénèse. De nombreuses études se sont depuis portées sur la taille 

des pores nécessaire à la croissance cellulaire. Par exemple Fujumoto et al. ont implanté chez 

le chien des prothèses de polyuréthane présentant des microporosités allant de 1,71 à 30µm de 

diamètre (Fujimoto et al., 1993). Après 6 mois d’implantation, une endothélialisation 

complète n’a pu être obtenue que sur les prothèses présentant des pores de 30µm de diamètre. 

Ce résultat a été confirmé il y a quelques années par les travaux de Zhang et al. (Zhang et al., 

2004). Cette équipe a réalisé des substituts vasculaires en polyuréthane microporeux 

présentant une porosité externe variant entre 5 et 30µm et une porosité interne de 30µm. Ces 
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prothèses ont été implantées dans l’aorte abdominale de rats pendant une période de 1 à 8 

semaines. Bien que tous les implants aient été endothélialisés au bout de 4 semaines, la 

cellularisation la plus rapide a été observée dans le cas des implants présentant une porosité 

interne d’au moins 20µm.   

(2) Rugosité 

La rugosité d’un matériau destiné à l’implantation a de l’importance dès lors que sa 

surface entre en contact avec les tissus environnants, comme par exemple l’os ou les tissus 

fibreux. En effet, les surfaces présentant des rugosités et des discontinuités vont induire des 

interactions biologiques spécifiques comparativement à une surface plane (Kasemo et Gold, 

1999). Cependant la réponse cellulaire par rapport à une surface rugueuse dépend 

complètement du type cellulaire étudié. Généralement, les cellules ostéoblastiques sont 

connues pour préférer les surfaces rugueuses (Chehroudi et al., 1988; Degasne et al., 1999; 

Hatano et al., 1999; Zinger et al., 2004) en opposition avec les fibroblastes qui prolifèrent 

mieux sur les surfaces lisses (Kononen et al., 1992; Ponsonnet et al., 2002; Wirth et al., 

2005). De la même manière, la rugosité des substituts vasculaires peut influencer l’adhésion et 

la prolifération des cellules endothéliales. Chung et al. ont, par exemple, comparé l’adhésion 

et la croissance in vitro de cellules endothéliales humaines à la surface de matériaux 

polyuréthanes présentant différentes rugosités. Ils ont, par cette étude, mis en évidence qu’une 

augmentation de la rugosité de 10 à 102 nm suffisait à  stimuler l’adhésion des cellules 

endothéliales (Chung et al., 2003).  

Bien que tous les types cellulaires soient influencés par la rugosité, le comportement des 

cellules osseuses sur les surfaces rugueuses reste, à l’heure actuelle, le système le plus étudié. 

Bigerelle et al. (Bigerelle et al., 2002) ont étudié l’effet de la rugosité d’implants en Ti-6Al-

4V sur la réponse de cellules ostéoblastiques humaines issues de l’os trabéculaire. Après 21 

jours de culture, l’adhésion sur les surfaces rugueuses (obtenues par électro-érosion) est 

supérieure comparativement aux surfaces polies. Ces résultats ont été reliés à l’hypothèse de 

Curtis et Clark (Curtis, 2004) qui considèrent que les surfaces réagissent aux discontinuités. 

Anselme et al.(Anselme, 2000) ont étudié l’impact de la rugosité de matériaux de comblement 

osseux sur la différenciation des ostéoblastes et ont montré que pour les cellules MG63 la 

synthèse de collagène augmente avec la rugosité, il en est de même pour l’activité de la 

phosphatase alcaline.  
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Cependant lors d’études concernant l’adhésion cellulaire, il est très difficile d’isoler la 

seule influence de la rugosité sur la réponse des cellules. C’est la raison pour laquelle de 

nombreuses équipes de recherches ont développé des techniques de micro et nanofabrication 

dans le but de réaliser des gradients de rugosités en surface de biomatériaux. Ils ont ainsi pu 

comparer, sur une même surface, l’influence de la rugosité sur l’attachement, la migration et 

la prolifération cellulaire (Curtis et Wilkinson, 1997). Kunzler et al. ont développé une 

technique permettant de créer un gradient de rugosités à la surface d’aluminium dans le but 

d’étudier l’attachement et la prolifération d’ostéoblastes et de fibroblastes (Kunzler et al., 

2007). Une corrélation a pu être clairement établie entre  l’augmentation du taux de 

prolifération et l’augmentation de la rugosité. A l’opposé, le taux de prolifération des 

fibroblastes diminue lorsque la rugosité augmente. De la même manière, Washburn et al. 

(Washburn et al., 2004) ont, par réalisation de gradients de rugosités, démontré qu’il existe 

une rugosité minimale critique pour la prolifération. En effet, en dessous d’une rugosité 

moyenne de 1nm, le taux de prolifération des cellules ostéoblastes MC3T3-E1 diminue 

considérablement. De telles découvertes pourraient être appliquées dans le cadre d’implants 

dentaires. En effet, des surfaces à rugosité contrôlée permettraient, d’une part de prévenir 

l’adhésion des cellules épithéliales et d’autre part de stimuler la repousse osseuse sur certaines 

parties de l’implant.  

(3) Microstructuration de la surface 

Les paragraphes précédents ont mis en évidence l’influence de paramètres morphologiques 

tels que la porosité ou la rugosité sur la réponse des tissus environnants. Généralement ces 

études portent sur des surfaces modifiées de façon homogène cependant de nombreuses 

publications ont prouvé l’intérêt d’une structuration de la surface à une échelle micrométrique 

voire nanométrique pour contrôler les interactions matériaux-cellules (Kasemo et Gold, 1999). 

Afin de mieux comprendre ces phénomènes, les chercheurs ont développé des techniques 

de microfabrication leur permettant de réaliser des surfaces à topographie contrôlée. Ces 

techniques seront détaillées dans le chapitre IV : « Micro- et nano-distribution de 

biomolécules en surface de matériaux ». 

 En 1996, Britland et al. (Britland et al., 1997) ont étudié l’impact de la microtopographie  

sur l’adhésion de cellules neuronales de rat. Ils ont réalisé des domaines sur une lame de verre 

en faisant varier la largeur des lignes (12-, 25-, 50- et 100µm) mais également la profondeur 

des sillons (-50, -100, -500nm, 1-, 3- et 6µm). Pour des profondeurs de sillions inférieures à 
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1µm, aucun alignement n’a été constaté, un maximum ayant été atteint pour des domaines de 

12µm de large et de 1µm de profondeur. Clark et al. (Clark et al., 1990, , 1991) ont statué que 

l’influence de la topographie sur les réponses cellulaires dépend de la taille des domaines, de 

la profondeur des domaines mais également du nombre de domaines adjacents.  

Aujourd’hui, de nombreuses équipes de recherche étudient l’effet de la topographie sur les 

cellules. Par exemple, Hamilton et al. (Hamilton et Brunette, 2007) ont cultivé des cellules 

ostéoblastiques de rat sur des surfaces présentant des microdomaines et se sont intéressés à la 

phosphorylation de la tyrosine. Après 6 semaines, les cellules cultivées sur des surfaces 

microstructurées présentent un taux de phosphorylation de la tyrosine élevée comparativement 

aux surfaces planes. Ils font alors l’hypothèse que les voies de signalisation conduisant à la 

phosphorylation de ERK ½  sont dépendantes de la topographie du substrat. Ces résultats 

peuvent cependant varier en fonction des substrats et des types cellulaires utilisés. Par 

exemple, Charest et al. (Charest et al., 2007) ont étudié l’adhésion des myoblastes sur des 

domaines de tailles comprises entre 5- et 75µm et présentant des motifs différents. Dans tous 

les cas de figure les cellules se sont fortement alignées en fonction des domaines présents à la 

surface, cependant la densité de cellules adhérentes et la différentiation ne semble pas être 

affectées par la topographie. 

B) Paramètres physico-chimiques 

Lorsque l’on modifie un matériau dans le but d’améliorer sa biocompatibilité on altère, 

volontairement ou pas, ses caractéristiques physico-chimiques telles que l’énergie libre de 

surface, la charge ou la composition chimique. A ce jour, de nombreuses études tentent de 

déterminer l’influence des paramètres physico-chimiques sur la réponse cellulaire aux 

interfaces matériau-tissus.  

(1) Caractère hydrophile/hydrophobe 

Le caractère hydrophile/hydrophobe d’une surface est une propriété physico-chimique 

importante qui peut influencer les comportements biologiques tels que l’adsorption de 

protéines ou l’adhésion cellulaire.  

De nombreuses études ont mis en évidence l’impact du caractère hydrophile/hydrophobe 

d’une surface sur l’adsorption de protéines et indirectement sur l’adhésion cellulaire. En effet, 

les premières secondes suivant l’implantation d’un biomatériau sont marquées par une 
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adsorption non spécifique de protéines. Les protéines adsorbées vont, de par leur nature, 

induire ou pas une adhésion cellulaire. 

Ces dix dernières années la principale avancée dans l’élaboration de matériaux présentant 

des surfaces contrôlées est l’utilisation de monocouches auto-assemblées (Self-assembled 

monolayers : SAM’s) (Whitesides et al., 1993). Cette technique a permis à Rodrigues et al. de 

mettre au point des matériaux permettant de contrôler l’adsorption de fibrinogène et 

l’adhésion plaquettaire, éléments responsables de la formation de thrombus (Rodrigues et al., 

2006). Les surfaces élaborées sont des monocouches auto-assemblées composées d’un 

mélange, à des taux variables, de chaînes C15CH3 et C11OH et présentant des angles de 

contacts compris dans une gamme de 18,1° à 106,7°. Ils ont ainsi démontré que l’adsorption 

du fibrinogène diminuait considérablement avec l’augmentation du caractère hydrophile de la 

surface. Il en est de même pour l’adhésion et l’activation plaquettaire. Wei et al. ont étudié 

l’adhésion de fibroblastes ainsi que l’adsorption de protéines sur des surfaces 

d’hexamethylsiloxane, qui après traitement plasma,  présentaient des angles de contacts 

variables. Ils ont ainsi mis en évidence qu’une surface hydrophile voire super hydrophile était 

plus favorable à l’attachement et à la prolifération des fibroblastes (Wei et al., 2007). De plus, 

les surfaces hydrophiles semblent favoriser l’adsorption de la fibronectine alors que  

l’adsorption de l’albumine prédomine sur les surfaces hydrophobes.   

Ce résultat a été récemment confirmé par l’étude de Yusuke Arima  et al. (Arima et Iwata, 

2007) qui a mis en évidence, par le biais de surfaces recouvertes de monocouches auto-

assemblées, que l’albumine adsorbée à la surface de matériaux hydrophobes n’était pas, ou 

très peu, échangée avec les protéines adhésives. Au contraire, l’albumine adsorbée sur les 

surfaces hydrophiles est plus facilement déplacée par les protéines adhésives. En effet 

l’albumine est connue pour s’adsorber préférentiellement sur les surfaces hydrophobes 

(Absolom et al., 1987; Martins et al., 2003). Ceci s’explique par le fait que les molécules 

d’eau adsorbées sur les surfaces hydrophiles constituent une barrière énergétique trop 

importante pour permettre aux protéines d’atteindre la surface (Haynes et Norde, 1994).  

Par ailleurs, des recherches ont également été effectuées en l’absence de sérum afin de 

mettre en évidence l’influence du caractère hydrophile/hydrophobe sur l’adhésion cellulaire 

(Van Wachem et al., 1985; Van Wachem et al., 1987). Un grand nombre de publications 

indiquent que les cellules ont tendance à adhérer de façon plus importante sur les surfaces 

hydrophiles que sur les surfaces hydrophobes (Groth et Altankov, 1996; Nakao et al., 1996). 

Kim et al. ont mis au point des polymères présentant des caractères hydrophiles variés et 
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contrôlés et les ont ensemencés avec des cellules humaines issues de la moelle osseuse. 

L’étude a montré que l’adhésion et l’étalement des cellules étaient beaucoup plus importants 

sur les surfaces hydrophiles que sur les surfaces hydrophobes (Kim et al.). 

Cependant la compatibilité de tissus sur des matériaux à mouillabilité modérée peut varier 

en fonction de la nature de la surface. Parmi les paramètres influençant les interactions 

biologiques aux interfaces nous pouvons noter par exemple la charge de surface, la polarité, la 

présence de groupes fonctionnels, la structure de l’eau à la surface, la présence 

d’hétérogénéités ainsi que la formation de domaines cristallins ou amorphes (Altankov et al., 

2000; Lewandowska et al., 1992; Mestries et al., 1998). 

(2) Charge de surface 

Les interactions électrostatiques jouent un rôle capital dans de nombreux processus 

biologiques, elles peuvent par exemple affecter le devenir des protéines (adsorption, 

conformation) ou des cellules (adhésion, prolifération) aux interfaces. Des surfaces chargées 

négativement peuvent être obtenues par le revêtement ou le greffage de groupements acide ou 

sulfonate alors que la présence de groupements amine donnera une surface chargée 

positivement. Ces propriétés ont été largement étudiées, notamment pour la recherche sur les 

matériaux vasculaires. En effet les surfaces chargées négativement sont connues pour ralentir 

le phénomène de thrombose, contrairement aux surfaces chargées positivement qui 

l’accélèrent. Ceci s’explique par le fait que la surface de l’endothélium naturel est chargée 

négativement. De plus, à pH physiologique, la majorité des protéines plasmiques sont sous 

forme anionique. Par exemple, le fibrinogène, protéine impliquée dans la cascade de 

coagulation, possède un point isoélectrique à pHi= 5,6, de ce fait, à pH physiologique il ne 

s’adsorbe que très peu sur les surfaces chargées négativement. 

Il existe plusieurs méthodes pour obtenir des surfaces chargées mais à l’heure actuelle, le 

cas le plus étudié est le greffage de fonctions sulfonates en surface de matériaux pour 

augmenter leur hémocompatibilité.  

De tels greffages permettent en effet de rendre, par l’introduction de fonctions chimiques,  

la surface chargée négativement et ainsi de repousser l’adsorption de protéines mais aussi 

mimer l’action anticoagulante de l’héparine (Lelah et al., 1985). Dong Keun Han et al. ont 

prouvé que le greffage de poly(oxyde d’éthylène) sulfonaté à la surface de polyuréthane  

engendrait une diminution de l’adhésion et de l’activation des plaquettes et donc permettait 
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une meilleure biocompatibilité (Han et al., 1996). Ces travaux ont depuis  été confirmés par 

d’autres équipes de chercheurs (Skarja et Brash, 1997). 

Webb et al. ont étudié l’influence de différents paramètres de surface, la mouillabilité et la 

charge de surface,  sur l’adhésion et l’étalement de fibroblastes de souris. Ils ont prouvé que 

dans des conditions de culture sans protéines, le principal facteur responsable de l’adhésion 

cellulaire était la charge positive de surface (Webb et al., 1998).  En 2003, l’étude Altankov et 

al. a montré que l’évaluation du potentiel Zeta d’une surface s’avérait être un paramètre 

indispensable à une meilleure compréhension des interactions matériaux-cellules (Altankov et 

al., 2003; Khorasani et al., 2006).  

(3) Composition chimique 

La composition chimique de la surface des biomatériaux est un élément majeur dans la 

compréhension des phénomènes aux interfaces. Depuis le début des années 90, de nombreuses 

recherches se sont axées vers l’étude de l’influence de la chimie sur les processus biologiques. 

Les fonctions carboxyliques et amines sont utilisées en surface de nombreux matériaux 

synthétiques dans le but d’améliorer leur biocompatibilité. En effet ces fonctions chimiques 

composent majoritairement les matrices naturelles telles que les protéines et les 

glycosaminoglycanes.    

De nombreux chercheurs utilisent aujourd’hui les SAM’s pour créer des matériaux 

modèles, pour établir un lien entre les fonctions chimiques et les propriétés cellulaires 

(Barbosa et al., 2004; Faucheux et al., 2004; Karageorgiou et Kaplan, 2005). En 2006, 

Faucheux et al. ont utilisé des SAM’s dans le but d’étudier l’influence des fonctions 

carboxyles et amines sur le comportement de fibroblastes. Ils ont mis en évidence que les 

fonctions carboxyles permettaient une migration cellulaire plus importante et que les 

différentes fonctions chimiques influençaient également la formation de matrice (Faucheux et 

al., 2006). Cette technique peut également être utilisée pour l’immobilisation de peptides, de 

protéines ou d’autres biomolécules dans le but de préparer des surfaces biologiques 

(Kretsinger et al., 2005). 

De même, l’incorporation de fonctions chimiques sur une surface peut changer la 

conformation des protéines adsorbées et l’attachement des cellules sur le matériau. Par 

exemple, Sperling and al. (Sperling et al., 2005) ont montré que l’adhésion des leucocytes et 

des plaquettes après une incubation dans du sang humain complet pouvait être attribuée aux 

fonctions chimiques présentes à la surface du matériau support. En effet, la présence de 
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fonctions –CH3 inhibe l’adhésion des leucocytes alors que les fonctions –OH la favorisent. 

Plus récemment, Janorka et al. ont élaboré des surfaces de poly-L-lactide modifiées par 

l’incorporation de fonctions –NH2 et ont étudié l’adhésion de cellules MC3T3 (Janorkar et al., 

2007). L’analyse par microscopie optique montre une adhésion cellulaire plus importante sur 

les surfaces contenant les fonctions –NH2 par rapport aux surfaces non modifiées. 

La chimie de surface peut également être modifiée de manière plus radicale en introduisant 

par revêtement ou par greffage des macromolécules. L’exemple le plus étudié à l’heure 

actuelle est le greffage de Poly (oxyde d’éthylène) (POE), en particulier dans le cas de 

prothèses vasculaires. L’adsorption de protéines et l’attachement cellulaire sur de tels 

matériaux dépend alors essentiellement de la densité surfacique de greffage et de la longueur 

des chaînes de polymère. Zhu et al. ont corrélé l’adhésion de fibroblastes de souris en fonction 

de la longueur des chaînes de POE greffées sur des surfaces modèles (Zhu et al., 2001). En 

effet la longueur des chaînes de polymères influence l’adsorption des protéines du sérum à la 

surface du matériau et donc induit des différences d’attachement cellulaire. 

Néanmoins, toute la complexité de ces études réside dans le fait qu’il est impossible de ne 

faire varier qu’une propriété à la fois. En effet la modification des fonctions chimiques de 

surface est indissociable du caractère hydrophile ou de la charge voire de la rugosité de 

surface.  

C) Paramètres biologiques 

Les modifications biologiques de surface font appel à de nombreuses connaissances sur 

l’adhésion et la différentiation des cellules. Ces dernières années, de nombreux progrès ont été 

réalisés dans la compréhension des mécanismes cellulaires et de leurs interactions avec les 

biomolécules. Le but des modifications biologiques de surface est de contrôler les réponses 

cellulaire et tissulaire sur un implant en immobilisant des biomolécules à sa surface. Les 

modifications biologiques peuvent faire intervenir différents types de biomolécules tels que 

les facteurs de croissance ou les molécules d’adhésion cellulaire. 

(1) Incorporation de facteurs de croissance 

Les facteurs de croissance sont de puissants régulateurs impliqués dans de nombreux 

comportements cellulaires tels que la prolifération, la migration, la différentiation et 

l’expression des protéines. L'activité biologique de ces facteurs de croissance dépend non 

seulement de leur identité, mais également de la façon dont ils sont présentés aux cellules, que 
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ce soit dans l’espace ou dans le temps. Par exemple, il a été démontré que certains facteurs de 

croissance étaient plus actifs lorsqu’ils étaient délivrés progressivement aux cellules alors que 

d’autres doivent être délivrés de façon rapide. Dans les conditions naturelles du corps humain, 

la matrice extracellulaire a pour rôle de stocker et de libérer ces facteurs de croissance. C’est 

la raison pour laquelle la recherche biomédicale s’est tournée vers l’immobilisation de ces 

molécules en surface de biomatériau afin de mimer au mieux la fonction de la matrice 

extracellulaire. Wong et al. ont montré que l’incorporation et la délivrance contrôlée de 

facteurs des croissances angiogènes bFGF, VEGF165 et VEGF121 favorisaient la 

néovascularisation (Wong et al., 2003). Il en est de même pour ce qui concerne la réparation 

osseuse. En effet, l’immobilisation de la BMP4 (Bone Morphogenic Protein) à la surface d’un 

alliage de titane, induit une forte activité ostéoblastique (activité de la phosphatase alcaline) 

pour les cellules pluripotentes C3H10T1/2 (Puleo et al., 2002). A l’heure actuelle le système 

le mieux connu est la combinaison de facteurs de croissance épidermiques en surface de 

polymères synthétiques. Il a en effet été prouvé que la présence de tels facteurs de croissances 

en surface de biomatériaux permettait aux hépatocytes de conserver leur morphologie et leurs 

fonctions biologiques (Kuhl et Griffith-Cima, 1996).  

(2) Incorporation de molécules adhésives 

L’adhésion cellulaire sur des matériaux tels que le polyéthylène ou le 

polytétrafluoroéthylène est basée sur une reconnaissance indirecte. En effet, les protéines des 

fluides corporels s’adsorbent de manière non spécifique à la surface des matériaux et certaines 

de ces protéines, comme la fibronectine, le fibrinogène et la vitronectine, favorisent l’adhésion 

des cellules en interagissant avec les récepteurs cellulaires appropriés. Afin de contrôler 

l’adhésion spécifique des cellules, la recherche actuelle vise à immobiliser, de façon covalente 

ou par incorporation physico-chimique, des oligopeptides ou des oligosaccharides capables de 

promouvoir l’attachement cellulaire. Des travaux ont rapidement démontré l’intérêt de 

travailler avec des séquences peptidiques courtes plutôt qu’avec des protéines car ils résistent 

mieux aux variations de pH et de température. L’utilisation de ces peptides peut alors 

permettre une colonisation contrôlée des cellules (Chapitre III-C-2 : « Peptides ou 

protéines ? »).  

L’intégrine α4β1, qui est présente dans le cas des cellules endothéliales mais pas dans les 

plaquettes, est un récepteur spécifique du tétrapeptide REDV. L’immobilisation d’un tel 

peptide en surface de prothèses vasculaires permettrait alors, dans le cadre d’études in vitro, 
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d’une part d’augmenter l’adhésion et la migration des cellules endothéliales et d’autre part  de 

réduire voire d’inhiber l’adhésion des plaquettes responsables de la thrombose (Massia et 

Hubbell, 1992).  

De la même manière, il est connu que l’os un tissu qui nécessite lors de sa formation, la 

présence de cellules ostéoblastiques mais également de cellules endothéliales responsables de 

sa vascularisation (Pelissier et al., 2003; Villars et al., 2000). Une stratégie serait le 

développement de matériaux fonctionnalisés à la fois par des ligands spécifiques des cellules 

endothéliales (YIGSR) et des ligands spécifiques des ostéoblastes. La séquence RGD étant à 

la fois reconnue par les ostéoblastes et par les cellules endothéliales, il s’agira d’identifier la 

séquence peptidique (linéaire, cyclique, mime peptidique, voir Chapitre III-D : « Les différents 

peptides contenant la séquence RGD ») la plus spécifique des ostéoblastes. 

A l’heure actuelle, la séquence Arg-Gly-Asp (RGD) est de loin la séquence peptidique la 

plus efficace et la plus employée pour stimuler l'adhésion cellulaire en surface de matériaux. 

Depuis la découverte de cette séquence peptidique comme ayant un rôle médiateur de 

l'attachement cellulaire (Pierschbacher et Ruoslahti, 1984), de nombreux scientifiques ont 

déposé des peptides contenant cette séquence particulière en surface de biomatériaux pour 

promouvoir l’adhésion des cellules (Bartouilh de Taillac et al., 2004; Garland et Cooper, 

2004; Porte-Durrieu et al., 2004; Ruoslahti et Pierschbacher, 1987).  

III. Le peptide RGD 

A) Généralités 

En 1984, une séquence tétrapeptidique de la fibronectine a été reconnue pour ses fonctions 

de reconnaissance cellulaire : le tétrapeptide actif est Arg-Gly-Asp-Ser (RGDS) 

(Pierschbacher et Ruoslahti, 1984). Mais il a été établi postérieurement que la séquence 

tripeptidique RGD est l’unité fonctionnelle minimale permettant la conservation de l’activité 

d’attachement des cellules. D’une part, la séquence RGD en solution inhibe l’adhésion 

cellulaire sur une surface recouverte de fibronectine et d’autre part stimule l’attachement 

cellulaire lorsqu’elle est immobilisée sur une surface. La figure 6 représente la séquence RGD. 

Depuis leur découverte, les peptides RGD ont été identifiés dans de nombreuses protéines de 

la matrice extracellulaire telles que la vitronectine, le fibrinogène, le facteur de Von 

Willebrand, le collagène, la laminine, l’ostéopontine… mais également dans des protéines 
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membranaires, des protéines bactériennes ou virales et dans le venin de serpent (neurotoxines 

et disintégrines) (Ruoslahti, 1996). 

 

Figure 6. La séquence RGD 

 

Les récepteurs membranaires appartenant à la super-famille des intégrines reconnaissent 

cette séquence RGD et favorisent l'attachement. Ces intégrines jouent un rôle majeur dans 

l’adhésion cellulaire mais également au cours de l’embryogénèse, de la différentiation 

cellulaire, de la réponse immunitaire et de l’hémostase. Les intégrines favorisent les 

interactions entre les cellules et la matrice extracellulaire, et du côté intracellulaire, elles 

réagissent avec les éléments du cytosquelette. Les intégrines sont des hétérodimères formés de 

deux sous-unités, α et β, liées de manière non covalente, qui contiennent dans leur portion 

extracellulaire des sites de liaison spécifiques dont l'activité requiert la présence de calcium et 

qui reconnaissent la séquence tripeptidique, Arg-Gly-Asp (RGD) (Figure 7).  

Actuellement, on dénombre 17 sous-unités α et 8 sous-unités β, ce qui constitue un grand 

nombre de combinaisons possibles. Malgré cela, seulement 24 intégrines ont été découvertes à 

ce jour. La combinaison particulière des sous-unités α et β détermine le ligand spécifique de 

l’intégrine. Environ la moitié des 24 intégrines sont connues pour être RGD dépendantes : 

α3β1, α5β1, α8β1, αIIbβ3, αvβ1, αvβ3, αvβ5, αvβ6, αvβ8, α2β1 et α4β1 (Tableau 7) 

(Ruoslahti, 1996).  
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Figure 7. Représentation schématique d’une intégrine. La liaison du ligand contenant la 

séquence RGD à la surface de la cellule est réalisée par l’intermédiaire des 
récepteurs de l’adhésion cellulaire (les intégrines). Les intégrines sont des 
hétérodimères constitués de deux sous unités α et β liées de manière non 
covalente (D’après (Horton, 1997)). 
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Tableau 7. Séquences de liaison des protéines de la matrice extracellulaire aux 
intégrines (D’après (Hynes, 1992)) 

 
 

Sous-unités intégriniques 
Sous-unités β Sous-unités α 

Ligands 
Séquence de liaison 

minimale 

β1 
 

α1 
α2 
α3 
α4 
α5 
α6 
α7 
α8 
αv 

 

collagènes, laminine 
collagènes, laminine 

fibronectine, collagènes, 
laminine 

fibronectine, VCAM-1 
fibronectine 

laminine 
laminine 

? 
vitronectine, fibronectine 

 

- 
DGEA 
RGD 

EILDV 
RGD 

- 
- 
- 

RGD 
 

β2 
 

αL 
 
 
αM 

 
 
αx 

 

ICAM-1, ICAM-2, élément C3b 
du complément (inactivé) 

 
ICAM-1, C3b, fibrinogène, 

facteur x 
 

C3b, fibrinogène 
 

- 
 
 
- 
 
 

GPRP 
 

β3 
 

αIIb 
 
 
αv 

 

fibrinogène, fibronectine, facteur 
Von Willebrand (vWF), 

vitronectine, thrombospondine 
 

vitronectine, fibrinogène, vWF, 
fibronectine, ostéopontine, 

collagènes 
 

RGD, KQAGDV 
 
 

RGD 
 

β4 
 
β5 
 
β6 
 
β7 
 

α6 
 
αv 

 
αv 

 
α4 

 

laminine 
 

vitronectine 
 

fibronectine 
 

fibronectine, VCAM-1 
 

- 
 

RGD 
 

RGD 
 

EILDV 
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B) Mécanismes de l’adhésion cellulaire 

Comme présenté dans le chapitre précédent, les liaisons  peptides-intégrines sont à la base 

de nombreux phénomènes biologiques, notamment les phénomènes d’adhésion cellulaire. 

En effet, l'adhésion cellulaire réalisée par le biais des intégrines comprend une cascade de 

quatre évènements (Lebaron et Athanasiou, 2000): l'attachement cellulaire, l'étalement 

cellulaire, l'organisation du cytosquelette d'actine et la formation de contacts focaux 

(agglutination des intégrines).Un grand nombre de réactions de signalisation suivant la 

formation des adhésions focales sont connues. Celles-ci incluent l'activation de la FAK, des 

ERK (extracellular signal regulated kinase), des Rho GTPases, de la phosphatidyl inositol 4-

phosphate 5-kinase (PIP 5-kinase) et d'autres voies des MAPK (mitogen-activated protein 

kinase) (Geiger et Bershadsky, 2001; Schwartz, 2001; Van der Flier et Sonnenberg, 2001). 

Bien que tous les détails ne soient pas connus, de nombreuses équipes de recherche axent leur 

thématique sur la compréhension des mécanismes cellulaires, notamment sur la formation de 

plaques focales d’adhésion. 

(1) Les plaques d’adhésion focale 

Lors du processus d’adhésion, les cellules lient les protéines de leur cytosquelette aux 

protéines de la matrice extra-cellulaire ou aux séquences peptidiques spécifiques par le biais 

des intégrines (Figure 8). Suite à la liaison des intégrines à leurs ligands, elles s’agglomèrent 

et recrutent des protéines telles que l’α-actine, la vinculine, la tensine et la paxilline pour ainsi 

former et renforcer les contacts focaux liant le cytosquelette aux intégrines (Sastry et 

Burridge, 2000). Trois types d’adhésion cellulaire, impliquant tous la liaison entre les 

intégrines et le cytosquelette d’actine, ont été décrits et leurs caractéristiques sont résumées 

dans le tableau 8. A l’heure actuelle l’adhésion focale (contacts focaux) est de loin le 

phénomène le plus étudié. Les complexes focaux sont les sites précurseurs de l’adhésion 

focale et sont fortement impliqués dans la migration cellulaire.  
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Figure 8. Les intégrines, composés de deux sous-unités α et β, jouent un rôle important dans 
l’attachement cellulaire en formant une liaison entre les protéines de la matrice 
extra cellulaire  (MEC) d’une part, et les éléments du cytosquelette de la cellule 
d’autre part. Les intégrines lient les domaines d’adhésion des protéines de la MEC 
par reconnaissances spécifiques de ces sites. La séquence RGD, présente dans la 
fibronectine et dans beaucoup d’autres protéines d’adhésion cellulaire, est l’unité 
fonctionnelle minimale permettant la conservation de l’activité d’attachement des 
cellules. 

 
 

Tableau 8. Caractéristiques des différents types d’adhésion cellulaire (D’après (Geiger 
et al., 2001)) 

Propriétés Complexes focaux Adhésions focales 
Adhésions 
fibrillaires 

Localisation Bord du lamellipode Périphérie 
Au centre de la 

cellule 
Morphologie Ponctiforme Oblongue Fibrillaire 
Dimension 1µm 2-5µm Variable : 1-10µm 

Protéines associées 
Paxilline, vinculine, 

protéines p-Tyr 

Intégrine αv, 
paxilline, vinculine, 
α-actine, taline, 

FAK, protéines p-
Tyr 

Intégrine α5, tensine 
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(2) Les protéines de signalisation intracellulaire associées au 

contact focal 

L’adhérence et l’agrégation des intégrines au substrat initient l’activation de multiples 

voies de signalisation dépendantes des protéines kinases et des Rho GTPases (« guanosine 

triphosphate (GTP)-binding proteins »), et modifient la synthèse des phospholipides. Ces 

modifications signalétiques réglementent la réorganisation du cytosquelette, l’étalement, la 

migration, la différenciation, la survie et la division cellulaire (Geiger et al., 2001). Les 

différentes voies de signalisation de l’adhésion focale sont représentées dans la figure 9.  

Parmi les voies de signalisation prenant naissance aux foyers d’adhésion, les plus étudiées 

sont celles qui impliquent la « focal-adhesion kinase » (FAK). La phosphorylation sur des 

résidus tyrosine de FAK, après autophosphorylation des intégrines, est un événement 

important lors de l’activation du complexe Ras-MAPK. L’activation de FAK entraîne, entre 

autres l’activation de ERK, un important régulateur de la prolifération, de la survie et de la 

migration cellulaire (Howe et al., 2002). 
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Figure 9. Les voies de signalisation de l’adhésion focale, d’après (Cornillon et al., 2003). 
Le schéma simplifié propose un résumé des possibilités d’interaction entre les protéines du 
complexe d’adhésion et les voies de signalisation sous-jacentes. FAK est initialement activée 
par l’intermédiaire d’intégrines et/ou de facteurs de croissance. Cette activation va permettre 
la liaison et l’activation de plusieurs protéines. (1) Graf, Grb7, PLC-γ. vont participer au 
remaniement du cytosquelette d’actine, engendrant ainsi un cycle de migration et d’adhérence 
cellulaires avec pour chaque étape une restructuration et une déstructuration des complexes 
d’adhérence. p130Cas, Grb2, PI3-kinase vont secondairement participer à l’activation en 
cascade de plusieurs voies intracellulaires, la voie de ERK (2 et 3), la voie de JNK (4) et la 
voie de la PI3-kinase (5). Elles vont permettre in fine de régler plusieurs processus vitaux pour 
la cellule telles que la survie, la prolifération et la migration cellulaires en favorisant 
l’activation de facteurs de transcription. 
AKT: protéine kinase AKT; FAK: focal adhesion kinase; ERK: extracellular signal-regulated kinases; Fyn: tyrosine kinase 
Fyn; Graf: GTPase regulator associated with focal adhesion kinase; Grb2, Grb7: growth factor receptor-bound protein 2, 7; 
JNK: jun N-terminal kinases; MEK: MAP erk kinase; NFΚB: nuclear factor ΚB; p130Cas: protéine de 130 kDa associée à 
Crk (Crk-associated substrate); PI3K: phosphatidylinositol 3 kinase; PIP2: phosphatidyl inositol bisphosphate; PLCγ: 
phospholipase C γ; Raft1: rapamycine FΚBP target 1; Rac: GTPase rac; Ras: GTPase ras; SRC: tyrosine kinase src; Sos: 
protéine sos. 
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C) Modification de surfaces par les peptides RGD 

Peu après la découverte des peptides RGD, des chercheurs issus de la science des 

matériaux, de l’ingénierie de surface, de la chimie, de la physique, de la biologie, de la 

biochimie et de la médecine ont tenté  de fonctionnaliser des matériaux dans le but d’obtenir 

une adhésion spécifique des cellules sur la surface. Un grand nombre d’études ont montré que 

l’immobilisation de peptides RGD en surface de matériaux favorisait l’adhésion de nombreux 

types cellulaires, notamment les cellules endothéliales (Garland W. Fussell 2004; 

Kouvroukoglou et al., 2000; Massia et Hubbell, 1992; Porté-Durrieu et al., 1999) ainsi que 

des ostéoblastes (Bartouilh de Taillac et al., 2004; Ge et al., 2003; Martin Kantlehner, 2001; 

Pallu et al., 2005; Porte-Durrieu et al., 2004) (Figure 10).  

 Fonctions cellulaires

MATERIAUX MATERIAUX

Fonctions cellulaires

MATERIAUXMATERIAUX MATERIAUXMATERIAUXMATERIAUX

Peptides RGDPeptides RGD
IntégrinesIntégrines

 

Figure 10. Schématisation de l’adhésion cellulaire en surface de matériaux fonctionnalisés 
par des peptides RGD. 

(1) Revêtement ou greffage de peptides ou de protéines contenant 

la séquence RGD 

Une liaison stable des peptides RGD en surface est essentielle pour permettre une forte 

adhésion cellulaire (Choquet et al., 1997). En effet, la formation des plaques d'adhésions 

focales ne peut apparaître que si les ligands résistent aux forces contractiles des cellules 

(Dettin et al., 2002). Cependant les techniques d’adsorption de peptides/protéines présentent 

des inconvénients. En effet, les peptides/protéines adsorbés sur une surface ont la possibilité 

de se désorber et/ou de s’échanger avec les protéines circulantes. Afin de permettre une liaison 

stable peptides/surface, les peptides RGD doivent être greffés de manière covalente au 

matériau, c'est-à-dire via des groupements fonctionnels tels que fonctions carboxyliques, 
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hydroxyles, ou amines. Le greffage de peptides contenant une séquence RGD sur une surface, 

présente alors de nombreux avantages par rapport à un simple revêtement : une désorption 

nulle, la minoration de l’amputation protéolytique des séquences peptidiques, le contrôle de la 

présentation de la séquence (c’est-à-dire C- ou N- terminal) et la possibilité d’orienter 

l’arrangement spatial de la séquence ou des séquences choisies (Irvine et al., 2001; Massia et 

Hubbell, 1991).  

(2) Peptides ou protéines ? 

Dans les premiers temps, les fonctionnalisations de surface par les peptides RGD ont été 

réalisés par des revêtements de protéines adhésives de la matrice extracellulaire telles que la 

fibronectine, le collagène ou la laminine. Cependant, l’utilisation de protéines amène de 

nombreux inconvénients dans le cadre d’une utilisation médicale. Premièrement, les protéines 

doivent être isolées à partir d’autres organismes et purifiées. Elles peuvent donc induire une 

réponse immunitaire et augmenter les risques d’infection. Elles sont également soumises à des 

dégradations protéolytiques et ont besoin d’être renouvelées constamment, une implantation à 

long terme n’est donc pas envisageable. De plus, seulement une partie des protéines peut 

prétendre à une conformation propice à l’adhésion cellulaire, et ce, à cause de leur orientation 

stochastique en surface des matériaux (Elbert et Hubbell, 2001). En effet, la texture de la 

surface, déterminée par la charge, la mouillabilité et la topographie peuvent influencer la 

conformation et/ou l'orientation des protéines (Fields et al., 1998). Cela peut entraîner la 

dénaturation des protéines ou du moins une présentation différente au niveau des sites de 

liaison cellulaire (Horbett et Lew, 1994). Récemment, Lord et al. (Lord et al., 2006) ont 

élaboré un matériau en silice recouvert d’une solution colloïdale et ont fait adsorber de la 

fibronectine à sa surface. L’utilisation d’une microbalance à quartz a démontré que la quantité 

de fibronectine adsorbée sur la surface modifiée et sur le surface native était la même. 

Cependant après l’adsorption, la capacité de couplage de la fibronectine à un anticorps 

monoclonal anti-fibronectine spécifique sur la surface de silice modifiée était nettement réduit 

comparativement à la surface de silice non modifiée. De même, l’adhésion et la prolifération 

de cellules endothéliales humaines étaient fortement diminuées sur la surface modifiée par 

rapport à la silice. Ces résultat suggère que les changements de conformation de la 

fibronectine, induits lors de l’adsorption sur la silice modifiée, diminuent l’accessibilité à 

certains sites de liaison spécifiques de cette protéine.  
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La majorité des problèmes discutés ci-dessus peuvent être abolis en utilisant des petits 

peptides contenant les motifs de reconnaissance cellulaire. Ceux-ci exhibent une plus grande 

stabilité au niveau des conditions de stérilisation, des variations de pH (Ito et al., 1991), des 

expositions à la chaleur, ils présentent également des facilités de stockage (Boxus et al., 

1998), sont plus faciles à caractériser et sont d'un moindre coût. Compte tenu du faible 

encombrement des peptides, ceux-ci peuvent être fixés avec une plus haute densité en surface 

ce qui peut compenser une éventuelle activité d'adhésion cellulaire affaiblie. La sélection de 

différentes séquences RGD se fait par l'utilisation de différents acides aminés comme voisins 

de cette séquence minimale. 

D) Les différents peptides contenant la séquence RGD 

Il existe à l’heure actuelle de nombreux peptides contenant, ou mimant la séquence RGD. 

Il peut s’agir de peptides linéaires, cycliques ou de mimes peptidiques. 

(1) Les peptides linéaires 

Même si la séquence RGD est connue depuis longtemps pour être la séquence peptidique 

minimale nécessaire aux phénomènes d’adhésion cellulaire, il est rapidement apparu que cette 

séquence perdait sa spécificité lorsqu’elle était isolée des protéines (Pierschbacher et 

Ruoslahti, 1984). En effet, la séquence RGD seule est inactive, cependant son activité peut 

être préservée en  bloquant le groupement carboxyle du C terminal ou en l’entourant d’autre 

acides aminés. L’activité et la sélectivité de différentes séquences RGD se fait donc par 

l’utilisation de différents acides aminés comme voisins de cette séquence minimale. 

Pierschbacher et Ruoslahti ont réalisé le classement des quelques peptides en fonction de leur 

activité biologique : RGD (inactive) < RGD-NH2 < RGDS < GRGDSP (Pierschbacher et 

Ruoslahti, 1987). 

Verrier et al. ont confirmé ces résultats en s’intéressant à l’effet de la séquence de peptides 

contenant les acides aminés RGD sur l’adhésion cellulaire (Verrier et al., 2002). Des surfaces 

ont été revêtues de protéines de la matrice extracellulaire, et des essais d’inhibition cellulaire 

avec différents peptides  linéaires contenant la séquence RGD ont été réalisés. Ces travaux ont 

montré que les séquences RGD et GRGD étaient inactives alors que les séquences RGDS, 

GRGDS et GRGDSP inhibaient l’adhésion cellulaire de 100%. Ils ont ainsi démontré l’intérêt 

de la Sérine aux côtés de la séquence RGD. 
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(2) Les peptides cycliques 

Depuis plusieurs années, différents peptides cycliques ont été synthétisés et fixés en 

surface de matériaux afin de mettre en évidence l'intérêt d'une conformation différente vis-à-

vis des récepteurs intégriniques. En effet, van der Pluijm et al. (van der Pluijm et al., 1996) et 

Delforge et al. (Delforge et al., 1998) ont montré une augmentation de l'attachement cellulaire 

en utilisant leurs peptides cycliques comparativement à des peptides linéaires. Par ailleurs, le 

peptide cyclique c(-RGDfX-) pour lequel l'acide aminé D suit la fonction aspartate induit une 

conformation de la séquence RGD telle que celle-ci est mieux reconnue par les intégrines αv 

et présente une affinité très largement réduite vis-à-vis des récepteurs plaquettaires αIIbβ3 

(Kantlehner et al., 1999; Kantlehner et al., 2001). Depuis de nombreux chercheurs ont 

comparé l’efficacité des peptides linéaires et des peptides cycliques. En 2004, Porté-Durrieu et 

al. ont greffé des peptides linéaires (RGDC) et des peptides cycliques (cyclo-DfKRG) à  la 

surface de Ti-6Al-4V  et ont comparé leur influence sur l’adhésion de ostéoprogéniteurs 

humains à 3, 6 et 24h (Porte-Durrieu et al., 2004). Dans les temps courts, les peptides 

induisent une augmentation de l’adhésion cellulaire comparativement au titane non 

fonctionnalisé, mais il n’apparaît aucune différence entre le peptide linéaire et le peptide 

cyclique. Cependant, après 24h de culture, une claire augmentation de l’adhésion cellulaire a 

pu être observée dans le cas du peptide cyclique par rapport au peptide linéaire. Les auteurs 

ont donc conclu que le greffage de peptides RGD, linéaires ou cycliques, en surface de Ti-

6Al-4V permettait de favoriser l’adhésion cellulaire mais que néanmoins, à 24h, les peptides 

cycliques constituaient un meilleur ligand que les peptides linéaires.  

(3) Les mimes peptidiques 

A l’heure actuelle, de nombreuses recherches visent à élaborer des molécules capables de 

mimer les effets des peptides, il s’agit des mimes peptidiques. Depuis une dizaine d’années, 

l’équipe de J. Marchand-Brynaert a ainsi développé de nombreux mimes capables de favoriser 

l’attachement de plusieurs types cellulaires (Boxus, 1996; Boxus et al., 1998; Marchand-

Brynaert, 1999; Marchand-Brynaert et al., 1995). Par exemple, Biltresse et al. ont réalisé une 

gamme de mimes peptidiques en faisant varier de nombreux paramètres tels que la flexibilité 

de la chaîne latérale ou la taille du bras espaceur (Biltresse et al., 2004). Dans tous les cas, une 

préincubation des cellules CaCo2 dans une solution contenant des peptides inhibait leur 

adhésion sur les surfaces préalablement recouvertes de vitronectine. De plus, l’immobilisation 
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de ces peptides en surface de polyéthylène téréphtalate était capable d’induire l’adhésion des 

cellules, de la même manière que la séquence RGD.  

 Ehteshami et al. ont également synthétisé une molécule, à partir de lysine et d’arginine, 

capable de mimer l’activité biologique de la séquence GRGDSPC (Ehteshami et al., 2005). 

Une fois immobilisée à la surface de lames de verre, le peptide naturel et le mime ont la même 

influence sur l’adhésion cellulaire et la molécule synthétique exhibe une meilleure stabilité 

aux dégradations protéolytiques. De plus, des tests d’inhibition d’attachement cellulaire ont 

montré que le mime peptidique était capable d’interagir avec les intégrines des cellules, de la 

même manière que la séquence GRGDSPC.  

 

Quoiqu’il en soit, dans toutes les études s’intéressant à la comparaison de l’activité de 

différents peptides (linéaires, cycliques, mimes) sur l’adhésion cellulaire, l’hypothèse 

formulée au départ est que la densité ainsi que la distribution de ces différents peptides est la 

même. 

E) Intérêt d’un bras espaceur entre le RGD et le matériau 

Une surface fonctionnalisée uniformément par des peptides RGD est vraisemblablement 

très différente d'une surface naturelle représentée par la matrice extracellulaire (ECM) où les 

motifs de reconnaissance sont distribués d'une manière complexe (Cukierman et al., 2001; 

Geiger, 2001). En effet, les motifs de reconnaissance cellulaire influencent le comportement 

cellulaire autant par leur présence que par leur distribution. De la même manière que pour la 

présentation de la séquence RGD dans une boucle de la protéine, le peptide RGD doit 

« ressortir » de la surface artificielle afin d'atteindre le site de liaison de l'intégrine. Des études 

préliminaires ont mis en évidence l'intérêt d'un bras espaceur entre la séquence RGD et le site 

d'ancrage afin de favoriser l'attachement cellulaire (Craig et al., 1995). Dans une étude 

détaillée, Beer et al. (Beer et al., 1992) testent l'influence de la longueur de chaînes 

peptidiques sur l'adhésion plaquettaire en surface de billes de poly(acrylonitrile). Les 

différentes longueurs ont été obtenues en couplant un nombre croissant de glycine (1 à 19) à 

l'azote terminale du peptide. Une faible adhésion plaquettaire est observée dans le cadre de 

l'utilisation d'une triglycine. L'adhésion plaquettaire augmente en additionnant un nombre plus 

important de glycine et celle-ci atteint un maximum lors de l'utilisation de 13 glycines. Les 

auteurs concluent qu'en prenant l'hypothèse d'une longueur de 3,5 Å par glycine, la majorité 
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des sites de liaison RGD peuvent être atteints par les peptides qui s'étendent au-delà 

d'approximativement 11–32 Å de la surface.  

Des études similaires ont été réalisées par Biltresse et al. (Biltresse et al., 2005). Dans leur 

étude, ils ont testé plusieurs bras espaceurs entre des mimes peptidiques et des surfaces de 

PET, et ont ainsi démontré que l’action pro-adhésive des mimes peptidiques sur les cellules 

CaCo2 était plus importante lors de l’utilisation d’un bras en triéthylène glycol (13,5 Å) 

comparativement à un bras -(CH2)3 (6 Å). 

Il existe cependant certains exemples qui montrent qu’un greffage peptidique ne nécessite 

pas forcément de bras espaceur pour favoriser l’attachement cellulaire (Hubbell et al., 1991).  

F) Greffage de peptides RGD à la surface d’un matériau 

(1) Modification de la surface des polymères 

Afin d’obtenir une liaison stable les peptides RGD doivent être fixés de manière covalente 

à la surface des polymères par le biais de groupements fonctionnels tels que des fonctions 

hydroxyles, amines ou carboxyles. Cependant de nombreux polymères ne contiennent pas ou 

peu de groupements fonctionnels à la surface, il est donc nécessaire de les introduire par 

différents traitements. Les différentes voies possibles sont : 

•••• Le mélange de polymères : la présence de groupements réactionnels sont alors 

assurés par un des polymères. Le poly (tétrafluoro éthylène) (PTFE) 

(Walluscheck et al., 1996), le  polystyrène (PS) (Varani et al., 1993) et le poly 

(acide lactique) (PLA) peuvent par exemple être revêtus de poly (L-lysine) 

(PLL), de cette manière les fonctions amines de la PLL peuvent servir de site 

réactionnel. 

•••• La copolymérisation : la copolymérisation d’un mélange de deux monomères 

est une autre manière d’introduire des groupes fonctionnels à la surface de 

polymères. Dans le cas du polyéthylène (PE) (Hirano et al., 1993) et du 

polystyrène (PS) (Ito et al., 1991), la copolymérisation avec l’acide acrylique 

est couramment utilisée.  

•••• Traitement chimique et physique : cette stratégie vise à introduire des groupes 

réactifs en modifiant la surface par hydrolyse, oxydation, réduction, track-

etching ou dépôt plasma.  
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(a) Modifications du polyéthylène téréphtalate (PET) 

Le polyéthylène téréphtalate contient, de part son mode de polymérisation, naturellement 

des fonctions carboxyles et hydroxyles en fins de chaînes (Figures 2 et 3). Par comparaison 

avec d’autres polymères où chaque unité monomère possède son site réactionnel (PMMA, 

PEEK), il apparaît nettement que le PET est déficient en sites d’ancrages. Il est cependant 

possible d’exacerber les fonctions en présence ou de créer de nouveaux groupements 

fonctionnels. La voie la plus utilisée dans le cas du PET est « le traitement chimique et 

physique » de la surface.  

3- Traitement par voie chimique 

Lors d’une modification par attaque chimique, le PET est mis en contact avec un liquide 

afin de générer des sites réactionnels à sa surface. Dans le cas du PET, les modifications à 

l’interface solide-liquide sont couramment employées afin de multiplier des bouts de chaînes 

et de créer ainsi des fonctions carboxyle et hydroxyle en surface (Figure 11). Il est possible 

d’obtenir de telles structures par une hydrolyse à l’interface solide-liquide (Marchand-

Brynaert et al., 1995; Mougenot et al., 1996). La surface ainsi obtenue pourra être, soit oxydée 

avec du permanganate de potassium pour donner les fonctions carboxyles, soit réduite avec du 

borohydrure de sodium pour obtenir des fonctions hydroxyles (Boxus, 1996). 

Bien que l’hydrolyse soit la méthode la plus utilisée, il existe néanmoins d’autres voies de 

modification chimique de la surface du PET telles que l’aminolyse et l’alcoolyse.  

En effet, l’aminolyse a souvent été utilisée dans le but d’introduire des fonctions amine à 

la surface du PET (Mangovska et al., 1996; Nissen et al., 2001; Tadeusz et al., 2001). Dans ce 

cas, il suffit de faire réagir des amines multifonctionnelles à longue chaîne, comme par 

exemple le Triéthylènetétramine (TETTA) (H2N-CH2CH2NH-CH2CH2NH-CH2CH2-NH2) sur 

la surface du PET. Jiang et al. ont récemment modifié la surface de PET par aminolyse dans le 

but d’y greffer des peptides RGD (Jiang et al., 2006). Dans cette étude la surface a été traitée 

par un mélange d’éthylène diamine et d’éthanol afin d’introduire des fonctions -NH2 en 

surface du polymère.  

L’alcoolyse du PET est une autre méthode qui consiste en l’immersion du polymère dans 

une solution contenant, le plus souvent, du glycérol ou du diéthylène glycol afin d’obtenir une 

surface d’oligoesters diols (Franck Hubert, 1999).  
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Figure 11. Modification de la surface du PET par voie chimique, Adapté de (Boxus, 
1996). 
1- Le PET est hydrolysé pour obtenir un mélange de fonctions –COOH et –OH 
2- La surface est alors (i) réduite pour convertir les groupements –COOH en groupements –
OH ou (ii) oxydée pour convertir les groupements –OH en groupements –COOH. 

 

Même si la modification de surface par voie chimique comporte des inconvénients, tels 

que  l’utilisation de grandes quantités de produits hautement corrosifs ainsi que des temps de 

réaction parfois longs, cette approche est couramment utilisée car elle ne nécessite pas 

d’équipement particulier et elle est donc à la portée de la plupart des laboratoires. Cette 

technique permet également de pénétrer à l’intérieur de structures poreuses 

tridimensionnelles, ce qui n’est pas le cas de toutes les méthodes de modifications de 

matériaux. 

4- Dégradation enzymatique 

Récemment, des recherches ont montré que les polymères synthétiques ou naturels 

pouvaient être modifiés en surface par l’utilisation d’enzymes telles que les protéases, les 

lipases ou les nitrilases (Heumann et al., 2006). En effet, les traitements enzymatiques 

permettent de fonctionnaliser la surface des polymères sans avoir recours à des produits 

chimiques. Dans le cas du PET, les recherches se portent sur l’utilisation de polyestérases, 



 63 

telles que les estérases, les cutinases ou les lipases, capables d’hydrolyser les chaînes 

polymériques et d’exacerber les groupements –COOH et –OH de la même façon que lors 

d’une hydrolyse chimique (Gubitz et Paulo, 2003). En 2004, Ficher-Colbrie et al. ont isolé un 

groupe d’enzymes afin de tester leur aptitude à dégrader le PET (Fischer-Colbrie et al., 2004). 

Afin de qualifier précisément les réactions induites par les enzymes ils ont synthétisé un 

polymère modèle, le bis(benzoyloxyethyl)terephthalate. Ce polymère possède les mêmes 

propriétés de dégradation que le PET mais présente l’avantage de libérer des produits 

d’hydrolyse facilement caractérisables. Toutes les enzymes testées ont révélé être capable 

d’hydrolyser le polymère et donc de modifier ses propriétés de surface telles que le caractère 

hydrophile. A l’heure actuelle, de nombreuses études sont en cours pour trouver de nouvelles 

enzymes capables d’hydrolyser et de modifier la surface du PET, cependant cette technique 

est encore à l’étude et il n’existe pour le moment que peu d’applications (Mueller, 2006).   

5- Traitement plasma 

Le traitement plasma est, à l’heure actuelle, une des techniques les plus utilisées pour la 

modification de surface des polymères, et en particulier du PET. En effet, le bombardement de 

la surface des polymères par les espèces énergétiques créées au sein du plasma conduit à la 

rupture des liaisons covalentes et à la formation de radicaux libres. Ces derniers réagissent 

avec les espèces actives du plasma d’où il résulte à la surface des matériaux la formation de 

groupements chimiques fonctionnels dépendant de la nature de la phase gazeuse. Par exemple, 

les plasmas oxygénés (O2, CO2, H2O …) donnent naissance à la formation de groupements 

fonctionnels oxygénés (hydroxyle, carbonyle, carboxyle, peroxyde, hydroperoxyde, carbonate 

…) alors que les plasmas azotés (N2, NH3 …) donnent lieu à la formation de groupements 

hydrophiles, en particulier de groupements amine (-NH, -NH2 ; cas des plasmas NH3) voire de 

groupements amide (-N-C=O). Les plasmas de gaz rares (He, Ne, Ar …) sont également 

utilisés pour réaliser l’ablation de la surface des polymères et y créer des radicaux libres. La 

surface ainsi obtenue sert le plus souvent à l’immobilisation et à la polymérisation de 

monomères tel que l’acide acrylique. Bisson et al. ont utilisé la technique de polymérisation-

greffage pour immobiliser du collagène en surface de PET (Bisson et al., 2002). Leur 

traitement a été réalisé en 3 étapes. Premièrement, la surface du PET a été activée par le 

traitement plasma sous argon. Immédiatement après le traitement, la chambre a été vidée de 

tout l’oxygène qu’elle contenait et maintenue à pression atmosphérique afin de créer des 

fonctions hydroperoxyde à la surface du PET. Enfin, l’acide acrylique a été introduit dans la 
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chambre afin d’être greffé et polymérisé à la surface du PET. Les sites réactifs de l’acide 

acrylique ont finalement été utilisés pour le greffage covalent de collagène à la surface du 

PET.  De la même manière, Wang et al. ont greffé des chaînes de PEG à la surface de PET 

modifié par plasma dans le but de réaliser des implants hémocompatibles (Wang et al., 2005). 

Lopez et al. ont réalisé le greffage de peptides RGD sur un revêtement stable d’acide 

acrylique déposé en surface de PET par traitement plasma (Lopez et al., 2005). Dans ce cas, le 

traitement à été réalisé dans des vapeurs d’acide acrylique afin de réaliser un dépôt homogène 

à la surface du matériau.  

Cependant le traitement plasma présente quelques inconvénients. En effet, le grand 

nombre de réglages (durée du traitement, température, puissance, composition du gaz, débit, 

pression, distance entre la source et le matériau…) rend la reproductibilité d’un laboratoire à 

l’autre difficile. De plus l’incorporation volontaire de monomères ou de gaz à l’intérieur de la 

chambre présente un risque de contamination élevé. 

6- Traitement aux UV 

Depuis quelques années de nombreuses études ont démontré que la photodégradation du 

PET était caractérisée par une scission de la chaîne de polymère, une diminution de la masse 

molaire, le relargage de CO2 ou de CO mais également par la formation de groupements 

terminaux –COOH à sa surface (Fechine et al., 2004). La formation de ces groupements 

COOH est due aux réactions de photolyse (réactions de Norrish I et II) (Figures 12 et 13). 

Cependant, l’irradiation UV amène à de nombreux produits réactionnels et peut, selon la 

longueur d’onde (Figure 14) et la durée d’irradiation, modifier le PET sur des profondeurs 

variables. Cette méthode n’est donc pas, à notre connaissance, couramment employée pour 

introduire des groupements réactionnels à la surface du PET. 
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Figure 12. Réaction de Norrish I, d’après (Fechine et al., 2004) 
 

 

Figure 13. Réaction de Norrish II, d’après Day and Wiles (Day et Wiles, 1972) 
 

 
Figure 14. Coefficient d’absorption du PET en fonction de 

la longueur d’onde, d’après (Lazare et al., 1987) 
 



 66 

(b) Techniques de greffage des peptides 

Comme nous l’avons vu dans le chapitre précédent, les peptides RGD ont besoin, pour 

assurer au mieux l’adhésion cellulaire, d’être liés au matériau de façon stable. C’est la raison 

pour laquelle dans la plupart des cas les peptides RGD sont liés de façon covalente aux 

polymères par l’établissement d’une liaison amide. Cette liaison est habituellement obtenue en 

faisant réagir un acide carboxylique activé à la surface du polymère avec le groupement N-

terminal nucléophile du peptide. Les groupements acides carboxyliques peuvent être activés 

en utilisant un agent de couplage comme, par exemple, le 1-éthyl-3(3-diméthylaminopropyl)-

carbo-diimide (EDC), le dicyclohexyl-carbodiimide (DCC) ou le carbonyl diimidazole (CDI).  

Cependant cette méthode de couplage peut engendrer deux problèmes : 

•••• Premièrement, les peptides comportent plusieurs groupes fonctionnels réactifs 

(Figure 6), les groupements carboxyles sur le C-terminal ainsi que sur les 

chaînes latérales de l’acide aspartique, le groupement NH2 terminal et le 

groupement nucléophile guanidine de l’arginine. Donc, suivant les conditions 

de greffage (solvant, pH…), la liaison peptidique à la surface des matériaux 

peut se réaliser par le biais des différentes fonctions –COOH et –NH2, 

présentant des réactivités différentes, ce qui peut entraîner une modification de 

la conformation du peptide voire une dénaturation.  

•••• Deuxièmement, les groupements carboxyles activés et l’agent de couplage 

peuvent rapidement être neutralisés par hydrolyse.  

1- Peptides protégés 

Une des possibilités pour contrer ces problèmes est de bloquer les chaînes latérales 

réactives des acides aminés avec des groupements protecteurs et de travailler avec des 

solvants organiques tels que l’acétone, le DMF ou le dichlorométhane (Boxus, 1996; Lin et 

al., 1994; Quirk et al., 2001) (Figure 15). Cependant l’inconvénient majeur de cette voie de 

couplage  est le besoin de déprotection des peptides après le greffage. Même en utilisant un 

groupement protecteur labile, l’étape de déprotection peut durer jusqu’à 3h. 
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Figure 15. Réaction de couplage par le N-terminal d’un peptide RGD protégé sur les 
groupements carboxyles de surface puis clivage des groupes de protection.  
Groupe protecteur : Pbf: 2,2,4,6,7-Pentamethyl-dihydrobenzofurane-5-sulfonyl 
(D’après (Hersel et al., 2003)). 

 

2- Peptides non protégés 

La deuxième voie de couplage peptidique consiste à greffer des peptides non protégés en 

solution aqueuse par le biais d’une réaction en deux étapes.  

Premièrement les groupements carboxyles de la surface sont activés sous forme d’esters 

actifs, par exemple en N-hydoxysuccinimide (NHS),  moins sujets à l’hydrolyse (Figure 16-

A). Dans un deuxième temps, les peptides sont alors couplés à la surface dans de l’eau. Le 

plus souvent les esters actifs en surface de polymères sont générés en utilisant simultanément 

un agent de couplage (EDC, DCC) et du NHS (Jo et al., 2000). Généralement le couplage du 

NHS s’effectue à température ambiante dans un tampon phosphate à pH 8-9 (Morpurgo et al., 

1999), cependant l’utilisation de températures et de pH plus faibles permet d’augmenter le 

rendement réactionnel (Dai et al., 1994). Cette modification en deux étapes ne demande pas 

de protéger les peptides car  dans ce cas le groupement carboxylique de l’acide aspartique 

n’est pas activé et, de part la protonation dans l’eau, le caractère nucléophile des chaînes 

latérales de l’arginine est supprimé.  
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Figure 16. Les peptides RGD par le biais de leur fonction N-terminale réagissent avec les 
différents groupements présents en surface du matériau : (A) groupements 
carboxyliques préactivés avec un carbodiimide et NHS pour générer un ester actif, (B) 
groupements amines préactivés avec DSC (N,N’-disuccinimidyl carbonate), (C) 
groupements hydroxyles préactivés pour former des trésylates, (D) groupements 
hydroxyles préactivés pour former du p-nitrophényl carbonate (D’après (Hersel et al., 
2003)). 

 

Même si le greffage sur les fonctions carboxyliques est le plus utilisé, il est par ailleurs 

possible de réaliser ce couplage en deux étapes sur des fonctions amines ou hydroxyles.  

Les groupements amines peuvent ainsi être activés par l’utilisation de DSC (N,N’-

disuccinimidyl carbonate) avant le couplage aux RGD (Figure 16-B) (Morpurgo et al., 1999). 

Les surfaces contenant des groupements hydroxyles peuvent être préactivées de la même 

manière par du chlorure de trésyle (Figure 16-C) (Massia et Hubbell, 1991). Une autre voie 

d’activation est l’utilisation de  DSC ou de p-nitrophenyl chlorocarbonate  (Figure 16-D) (Jo 

et al., 2001). Lors du couplage de peptide, du p-nitrophenol se détache de la surface et peut 

être détecté par absorption UV. Cependant, le p-nitrophenol est très toxique, la surface doit 

alors en être totalement dépourvue avant tout utilisation biologique.  

L’hexaméthylène diisocyanate est également utilisé pour coupler les groupements amines 

ou hydroxyles d’une surface et les peptides en formant une liaison uréthane (Kobayashi et 

Ikada, 1991). Une dernière voie de fixation est le couplage des RGD sur une surface par le 

biais de ponts disulfures. Cependant ce type de liaison n’est que rarement utilisée à cause de 

sa faible stabilité dans le temps (Neff et al., 1999; Ruoslahti, 1996).  
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3- Couplage chimique sélectif 

Depuis une dizaine d’années, il existe une nouvelle approche de greffage peptidique, il 

s’agit du couplage chimique sélectif entre deux fonctions antagonistes (Figure 16). Cette 

méthode permet la formation de liaisons stables sans utilisation d’un agent de couplage et sans 

interférer avec les autres groupements fonctionnels (Tam et al., 1999; Wahl et Mutter, 1996). 

Ces réactions sont de plus en plus utilisées car elles peuvent être réalisées en conditions 

ambiantes et donnent de très bons taux de rendements. 

 

Figure 17. Couplage chimique sélectif entre deux fonctions antagonistes. (A) réaction entre 
une fonction thiol et une fonction bromoacétyle du peptide, (B) réaction entre une 
fonction aldéhyde et une fonction aminooxy du peptide, (C) réaction entre une 
fonction acrylate et une fonction thiol du peptide, (D) réaction entre une fonction 
maléimide et une fonction thiol du peptide (D’après (Hersel et al., 2003)). 

 

La figure 17 présente quelques exemples de greffage de peptides RGD par couplage 

chimique sélectif. Par exemple, un peptide cyclique contenant une fonction bromoacétyle peut 

être immobilisé sur une surface présentant des groupements thiols (Figure 17-A) (Ivanov et 

al., 1995). De la même manière, un peptide terminé par un groupement  aminooxy peut réagir 

sur des fonctions aldéhydes (Figure 17-B) (Kantlehner et al., 2001).  

De nombreuses études se sont portées sur le couplage de peptides contenant des fonctions 

thiols, par exemple dues à la présence de cystéine. Deux techniques de couplage ont 

essentiellement été développées. Les fonctions thiols du peptide peuvent réagir sur une 

surface contenant des esters acryliques ou des acrylamides par une addition de Michael 

(Figure 17-C) (Elbert et Hubbell, 2001). Il est également possible de coupler ces thiols sur des 

groupements maléimides (Figure 17-D). De cette manière, Lateef et al. ont greffé des peptides 

RGD  sur des surfaces préalablement activées avec du Sulfo-SMCC (sulfo-succinimidyl 4-(N-

maleinimidomethyl)cyclohexane-1-carboxylate) (Lateef et al., 2002).   
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G) Importance de la densité de peptides RGD en surface 

Il est à présent établi que le greffage de peptides RGD en surface de matériaux permet 

d’augmenter l’adhésion cellulaire. Néanmoins, la quantité de cellules attachées est clairement 

reliée à la densité de peptides RGD distribuée en surface. L’attachement cellulaire montre une 

croissance sigmoïde en fonction de la densité de peptides RGD immobilisés en surface 

(Kantlehner et al., 2001), cela semble donc indiquer qu’il existe une densité minimale critique 

pour la réponse cellulaire. C’est la raison pour laquelle, depuis la découverte du peptide RGD, 

de nombreux chercheurs tentent d’évaluer cette densité minimale nécessaire pour induire non 

seulement l’attachement cellulaire mais également l’étalement et la formation de contacts 

focaux. Les premiers résultats ont été obtenus par Massia et Hubbell en 1991 et indiquent 

qu’une densité de 1fmol/cm² est nécessaire à l’attachement des fibroblastes mais que 

l’étalement et la formation de contacts focaux n’intervient qu’à partir d’une densité de 

10fmol/cm² (Hubbell et al., 1991). Cette densité correspond alors à un espacement de 440nm 

entre les peptides RGD. Des études complémentaires ont également été réalisées, notamment 

à propos de l’effet de la densité de peptides RGD sur la minéralisation des ostéoblastes. 

Rezania et Healy ont évalué une densité minimale (0,62pmol/cm²) responsable du 

déclenchement de la calcification (Rezania et Healy, 2000). Kang et al. ont réalisé des 

matériaux contenant des gradients de densités de peptides RGD. Les matériaux ont été 

obtenus par la copolymérisation sous UV d’une solution présentant des taux variables et 

contrôlés  d’acide acrylique et de RGD-acide acrylique (Figure 18). Ils ont alors pu observer 

l’alignement de fibroblastes sur les surfaces greffés en fonction de la densité de peptides RGD 

immobilisés (Kang et al., 2004).  

 

Figure 18. Représentation schématique du réacteur servant à la 
copolymérisation de l’acide acrylique et du RGD-acide 
acrylique, d’après (Kang et al., 2004) 
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Cependant, une comparaison de l'influence de la densité de peptides RGD en surface dans 

différents systèmes d'adhésion cellulaire ne peut être effectuée que lorsque tous les autres 

effets qui contribuent à l'adhésion cellulaire sont exclus. Cela n'est pas le cas dans tous les 

exemples présentés à cause de l'utilisation de différentes lignées cellulaires, différents 

peptides qui présentent des affinités de liaison avec les intégrines variables, différentes 

stratégies de fonctionnalisation de surface mais également différentes méthodes pour 

l’évaluation de la densité de peptides immobilisés à la surface des biomatériaux. C’est la 

raison pour laquelle il n’existe à ce jour aucun consensus concernant la densité de peptides 

RGD « idéale » requise pour stimuler les fonctions cellulaires. 

H) Quels sont les outils qui permettent de quantifier la densité de 

peptides immobilisés en surface d’un matériau ? 

L’analyse des surfaces modifiées par les peptides RGD est essentielle car elle permet de 

répondre à deux questions essentielles : les peptides sont-ils bien immobilisés à la surface du 

matériau ? Si oui, à quelle densité surfacique ? En effet, la quantification des peptides est non 

seulement nécessaire pour optimiser les réactions de couplage des RGD mais également pour 

comprendre l’influence de la densité peptidique sur l’adhésion cellulaire. De nombreuses 

techniques ont été utilisées et adaptées dans le but de quantifier la densité de biomolécules 

greffées en surface de matériaux. Nous allons essayer dans ce chapitre de lister les différentes 

techniques qui ont pu être utilisées en présentant leurs avantages et leurs inconvénients. 

Comme nous le verrons, une évaluation quantitative précise de la densité de biomolécules 

immobilisées en surface de biomatériaux reste encore aujourd’hui un défi à relever. 

(1) Dosage des acides aminés par des techniques colorimétriques 

(a) Dosage direct  

La technique la plus utilisée pour le dosage direct des acides aminés est l’Analyse des 

Acides Aminés (AAA) (Figure 19). Cette technique peut être utilisée pour le dosage de 

peptides immobilisés en surface de matériaux, dans ce cas une hydrolyse doit préalablement 

être réalisée afin de décrocher tous les peptides de la surface. Les résidus d’hydrolyse ainsi 

obtenus peuvent être quantifiés par un analyseur d’acides aminés combinant une 

chromatographie sur colonne échangeuse d’ions et une réaction à la ninhydrine (Ho et al., 

2005; Ito et al., 1991; Lin et al., 1994; Neff et al., 1998). Une autre alternative est de faire 
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réagir les hydrolysats avec de la ninhydrine et de comparer l’absorption de la solution obtenue  

à celle d’une gamme étalon (Yamaoka et al., 1999). 

 

� Cette méthode de dosage donne donc rapidement accès à la quantification des acides 

aminés en solution. Cependant dans le cas de peptides greffés en surface de biomatériaux elle 

nécessite le décrochage des biomolécules par hydrolyse de la surface. Cela entraîne deux 

inconvénients : (i) la surface doit être analysée après l’hydrolyse afin de vérifier que tous les 

peptides ont bien été enlevés de la surface, (ii) la méthode est destructive ce qui rend toute 

analyse subséquente impossible.  

 

 

Figure 19. Réaction de la ninhydrine sur un acide aminé 
1- Désamination et décarboxylation simultannée de l’acide aminé sous l’action de  la 

ninhydrine 
2- La ninhydrine réduite, l’amoniac et la ninhydrine en excès réagissent pour former un 

composé bleu-violet 
3- Lecture de la densité optique à une longueur d’onde de 570nm. 

 

Il existe d’autres techniques de dosage direct des acides aminés pouvant être utilisées pour 

la quantification des peptides RGD. La réaction de Sakaguchi (Parniak et al., 1983), 

spécifique de l’arginine, et  le test BCA (acide bicinchronique) (Banerjee et al., 2000), 

spécifique des amines primaires et secondaires, sont les plus utilisées. Cependant ces 

techniques demandent, pour être quantitatives, une calibration rigoureuse, ce qui n’est pas 

possible dans le cas de peptides greffés en surface de matériaux. Par exemple, Jiang et al. ont 
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utilisé la technique BCA pour quantifier la densité de peptides RGD immobilisés en surface 

de matériaux (Jiang et al., 2006; Kakabakos et al., 1994). Les peptides, une fois immobilisés 

sur le substrat, ont subi un  traitement visant à convertir toutes les fonctions amines en 

groupements sulfhydryles. Ces derniers ont alors été quantifiés par la méthode BCA en 

utilisant une gamme élaborée à partir de solutions de cystéine de concentrations contrôlées. 

L’orientation, l’encombrement stérique et la réactivité des fonctions chimiques des peptides 

ne sont pas rigoureusement les mêmes dans le cas d’un peptide en solution et dans le cas d’un 

peptide greffé sur un matériau ce qui entraîne des accessibilités différentes.  

 

� Une gamme de cystéine en solution ne peut donc pas être utilisée de façon rigoureuse 

pour la quantification de peptides greffés sur un matériau.   

(b) Dosage indirect 

Les techniques de dosage des acides aminés peuvent également être utilisées pour des 

dosages indirects. Dans ce cas, on ne dose plus les peptides greffés en surface d’un matériau 

mais les peptides en solution n’ayant pas réagi. Toutes ces techniques utilisent une réaction 

colorimétrique couplée à une détection UV/HPLC (High Precision Liquid Chromatography). 

Par exemple, dans le cas de peptides contenant de la cystéine, il est possible de doser les 

fonctions thiols avec le réactif d’Ellman (Figure 20) (Elbert et Hubbell, 2001). 

 

 

Figure 20. Schéma réactionnel du réactif d’Ellman (5,5-dithio-bis-(2-nitrobenzoate)) sur la 
cystéine 

1- le (5,5-dithio-bis-(2-nitrobenzoate)) réagit avec les groupements SH 
de la cystéine pour donner un mélange de dissulfure et de 
thionitronezoate. 

2- Lecture de l’absorption à 412nm. 
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� Cependant, les techniques de dosage indirect des acides aminés ne sont que peu 

utilisées pour la quantification de peptides en surface de matériaux car les résultats obtenus 

ont, de part les limites de résolution des méthodes colorimétriques, une significativité réduite. 

(2) Dosage des acides aminés par l’utilisation de radioéléments 

L’utilisation des radioéléments est très utilisée pour l’évaluation de la densité de peptides 

immobilisés en surface de biomatériaux, et ce, à cause de sa haute sensibilité.  

(a)  Iodination radioactive 

L’iodination radioactive de peptides couplée à une détection au compteur γ est très utilisée 

car elle permet de détecter des densités de peptide de l’ordre de la fmole (Brandley et Schnaar, 

1989). Généralement, l’iode marquée (125I) est introduite dans la chaîne peptidique par une 

iodination oxydative de la tyrosine (Salacinski et al., 1981). Après la purification du peptide, 

une quantité de radioactivité peut être corrélée à une quantité de peptides préalablement 

déterminée par spectroscopie (Drumheller et Hubbell, 1994). Dans certains cas les peptides 

marqués sont dilués dans une solution de peptides non marqués avant l’immobilisation en 

surface du matériau (Neff et al., 1998). Massia et Hubbell ont employé cette technique dans 

l’étude statuant que la densité minimale de peptides GYRGD nécessaire pour stimuler 

l’adhésion cellulaire était de 1fmol/cm² (Massia et Hubbell, 1991).  

 

� Cependant, la mesure de l’activité par compteur γ n’amène qu’à des valeurs en coup 

par minute(CPM)  et ne donne pas accès à la répartition des peptides en surface. De plus, 

cette technique ne permet pas, de la même manière que la méthode BCA, la réalisation d’une 

gamme précise ce qui rend une quantification rigoureuse impossible. 

(b) Compteur à scintillation 

L’activité de peptides radiomarqués par du 3H ou du 35S peut également être évaluée par 

compteur à scintillation. Par exemple, Xiao et al. ont greffé un peptide RGDC contenant de la 

cystéine marquée au 35S afin de quantifier la densité peptidique à l’aide d’un compteur à 

scintillation (Xiao et al., 1997). De même, Marchand-Brynaert et al. ont greffé de la lysine 

marquée (3H-Lysine) en surface de PET et ont quantifié la densité par compteur à scintillation 

(Marchand-Brynaert et al., 1995).  
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� Même si cette technique permet une quantification précise de la densité de peptides, 

elle ne donne pas accès à la distribution du greffage en surface des matériaux. Par ailleurs, 

l’évaluation d’une radioactivité par le biais d’un compteur à scintillation requiert l’analyse 

d’une solution homogène dans le scintillant. Or dans le cas d’un greffage de peptides, le 

matériau est introduit dans le liquide à scintillation sans être solubilisé au préalable et ne 

donne donc pas une solution homogène. 

(c) Imagerie bêta haute résolution 

Récemment, une technique utilisant des radioéléments a été développée pour quantifier les 

peptides en surface de matériaux, le µ-imager. Il s'agit d’un dispositif commercialisé par la 

société BIOSPACE® dont le principe est basé sur la détection de la radioactivité β avec 

localisation bidimensionnelle des particules émises, ce qui permet une détection directe avec 

imagerie quantitative de la distribution de radioactivité (Barthe et al., 2004; Barthe et al., 

1999; Crumeyrolle-Arias et al., 1996; Guillemot et al., 2007). 

Le principe de fonctionnement de ce dispositif est représenté sur la figure 21. 

 

 

Figure 21. Principe de fonctionnement du µ-imager 
 

 

Des photons issus de l'interaction entre les électrons émis par l’échantillon et un papier 

scintillant sont collectés par un capteur CCD hautement amplifié. Le centre de chaque 

distribution de photons est calculé, permettant une cartographie de l'activité de l'échantillon. 

Les erreurs dues à la trajectoire des particules sont corrigées par l'étude de la morphologie des 

spots lumineux. La résolution varie en fonction du radioélément utilisé. Par exemple, une 

résolution de 15 µm pourra être obtenue lors de l’utilisation du 3H, alors qu’elle ne sera que de 

20 µm avec le 35S et le 14C.  
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Cette méthode présente l'avantage d'une quantification directe, une linéarité des réponses, 

une grande amplitude de résultats et un bruit réduit. De plus cette technique est non 

destructive, elle permet donc d’étudier par exemple la stabilité du greffage au cours du temps 

en immergeant le matériau dans une solution susceptible d’engendrer la rupture des liaisons 

engagées.  

A l’heure actuelle, l’utilisation de l’imagerie bêta a permis, dans quelques études, 

d’évaluer la densité et d’étudier la stabilité de peptides immobilisés en surface de 

biomatériaux. Par exemple, Porté-Durrieu et al. ont greffé de la 35S-Cystéine sur du titane 

fonctionnalisé afin de mimer le greffage de peptide RGDC. La densité de peptide greffée a 

ainsi pu être évaluée par imagerie bêta à 6 pmol/mm² (Porte-Durrieu et al., 2004). Des études 

similaires ont également été réalisées sur de nombreux matériaux tels que l’hydroxyapatite 

(Durrieu et al., 2004) ou la cellulose (Bartouilh de Taillac et al., 2004).  

(3) Test ELISA (Enzyme-Linked Immunosorbent Assay) 

Le test ELISA peut être utilisé pour quantifier la densité de peptides RGD immobilisés sur 

une surface par le biais d’anticorps anti-cyclo(DfKRG) développés par Merck (Irvine et al., 

2001; Kantlehner et al., 2001).  

 

� Cependant, cette technique n’amène, de la même manière que le test BCA, qu’une 

évaluation semi-quantitative de la densité de peptides. En effet, l’obtention de gammes 

parfaitement calibrées dans le cadre de peptides immobilisés en surface de matériaux reste,  

ce jour, quasiment impossible. De plus la disponibilité commerciale d’anticorps anti-RGD 

reste faible.  

(4) Spectroscopie à photoélectrons X (XPS) 

La spectroscopie de photoélectrons X a été utilisée pour étudier la composition de surface 

de matériaux fonctionnalisés par le greffage de peptides RGD. Des études ont tenté de valider 

le greffage peptidique en mettant en évidence l’augmentation de l’élément azote et des 

liaisons C=O. Cependant, la couche de peptides RGD greffée en surface d’un matériau excède 

rarement quelques nanomètres, elle est donc très fine devant la profondeur sondée durant 

l’analyse XPS (quelques dizaines de nm). Le signal obtenu peut alors être masqué par le 

signal du substrat. De plus, dans le cas des polymères, il est très difficile, de part la 
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composition initiale et les pollutions de surface, de réaliser une étude quantitative de la couche 

greffée.  

Une solution consiste à introduire des éléments sur le peptide, tels du fluor ou de l’iode, 

afin de permettre une quantification. Biltresse et al. ont synthétisé des mimes peptidiques en y 

incorporant du fluor puis les ont greffés en surface de membranes de PET (Biltresse et al., 

2005). Ils ont ensuite quantifié la densité de peptides immobilisés sur le polymère par analyse 

XPS en se basant sur le ratio F/C.  

 

� L’XPS est un outil puissant permettant de quantifier des pourcentages atomiques 

présents en surface ainsi que les liaisons chimiques établies. Cependant, les résultats portant 

sur la quantification de peptides greffés en surface de biomatériaux sont souvent à prendre à 

caution compte tenu (i) des pollutions inévitables toujours présentes en surface de matériaux 

et (ii) des profondeurs sondées souvent supérieures à celle de la couche greffée.  

I) Importance de la distribution des peptides RGD en surface 

Depuis de nombreuses années, plusieurs équipes de chercheurs à travers le monde ont 

réussi à mettre en évidence l’intérêt d’une densité peptidique contrôlée pour augmenter 

l’adhésion cellulaire et stimuler la formation de contacts focaux. A une échelle 

macroscopique, il est connu que pour adhérer sur une surface artificielle les cellules ont 

besoin d’une zone adhésive minimale. A l’échelle moléculaire les chercheurs commencent à 

s’intéresser à la manière dont l’arrangement spatial des peptides RGD sur une surface peut 

contribuer à l’amélioration des réponses cellulaires telles que l’adhésion, la croissance et la 

prolifération. En effet, la réponse cellulaire n’est pas seulement affectée par la densité de 

ligand mais également par la distribution et la présentation de ces ligands en surface du 

biomatériau. 

En 2002, Maheshwari et al. (Maheshwari et al., 2000) ont ainsi mis en évidence l’intérêt 

d’une agglomération des peptides RGD à l’échelle nanométrique pour favoriser le 

regroupement des intégrines et donc la formation de contacts focaux. En effet, son étude 

indique qu’à une même densité de peptides en surface les cellules forment plus de contacts 

focaux lorsque les peptides se présentent sous la forme d’agglomérats plutôt que sous une 

forme individuelle (Figure 22).  
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Figure 22. Illustration schématique de polymères étoiles présentant des ligands RGD pour 
l’adhésion cellulaire. 
(A) La même densité de ligands est représentée dans le cas d’un distribution 

homogène (A-1) ou en agglomérats (A-2). 
(B) Le regroupement des intégrines est majoritaire dans le cas d’une distribution 

sous forme d’agglomérats (B-2) (D’après (Maheshwari et al., 2000)) 
 

Cette étude a par la suite été complétée par les travaux de Irvine et al. et de Koo et al. qui 

ont démontré, de manière expérimentale ou par des simulations théoriques, que la résistance 

des cellules soumises à des contraintes mécaniques était liée à la distribution des ligands RGD 

en surface du matériau (Irvine et al., 2002; Irvine et al., 2001). Dans leur étude, Koo et al. ont 

choisi de greffer des peptides GRGDSPK à la surface de copolymères sous forme de clusters 

composés de 1,7 peptides, 3,6 peptides ou 5,4 peptides (Koo et al., 2002). Pour chaque type 

de cluster, 3 densités moyennes ont été réalisées variant entre 190 et 5270 RGD/µm². Des 

tests de détachement cellulaire ont alors été réalisés en comparant les matériaux 

fonctionnalisés par les RGD à des matériaux revêtus de fibronectine. Une augmentation de la 

force d’adhésion des cellules n’a été observée qu’avec les clusters de 3,6 et 5,4 RGD/cluster, 

et ce, quelque soit la densité peptidique moyenne. Néanmoins, les meilleurs résultats ont été 

obtenus avec les densités moyennes les plus élevées. Ces résultats suggèrent que l’adhésion 

cellulaire est non seulement influencée par la densité surfacique de peptides mais également 

par leur distribution à la surface des matériaux.  

Plus récemment, Cavalcanti-Adam et al. ont montré qu’un espacement de 58 nm entre les 

clusters de RGD augmentait l’adhésion et l’étalement des fibroblastes de rat (Cavalcanti-
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Adam et al., 2007). Dans cette étude, ils ont déposé des nano-plots d’or de 8 nm, 

correspondant à la taille d’une intégrine, sur une surface par lithographie colloïdale. Les 

espaces entre les plots d’or ont subi une passivation par dépôt de polyéthylène glycol afin 

d’éviter une adhésion cellulaire non spécifique et les plots ont été fonctionnalisés par auto-

assemblage de peptide cyclo-(DfKRG)-thiol à leur surface. Pour un espacement de 108 nm 

entre les plots, les cellules présentent un retard d’étalement et des études morphologiques ont 

permis de conclure que leur adhésion n’était pas stable. En revanche, l’observation des 

contacts focaux montre que l’adhésion des cellules sur les plots espacés de 58 nm semble 

beaucoup plus stable.  

Au regard de ces études, l’agglomération de peptides RGD en surface de matériaux à une 

échelle nanométrique semble donc être une approche intéressante pour augmenter la réponse 

cellulaire. Il en est de même pour l’organisation à l’échelle micrométrique. Kang et al. (Kang 

et al., 2004) ont en effet montré que la taille des fibroblastes (aire de surface cellulaire) 

alignés sur des micro-domaines de peptides RGD était deux fois plus importante que dans le 

cas de surfaces homogènes contenant la même densité surfacique de peptides. 

C’est la raison pour laquelle, depuis quelques années, les chercheurs s’intéressent aux 

techniques de micro- et nano-fabrications pour étudier le comportement des cellules in vitro 

sur des surfaces contrôlées. L’objectif commun est l’élaboration de surfaces comportant des 

motifs géométriquement contrôlés qui permettront de comprendre les processus d’attachement 

cellulaire.  

IV. Micro- et nano-distribution de biomolécules en surface de 

matériaux 

Comme nous l’avons vu dans les chapitres précédents, l’ingénierie tissulaire est une 

technologie émergente qui a pour but de réparer ou de régénérer les tissus endommagés en 

associant, par exemple, des biomatériaux avec des cellules. Le biomatériau joue alors le rôle 

d'échafaudage, conçu pour fournir un premier appui de l'adhésion cellulaire mais également 

un cadre structural permettant aux cellules de s’organiser et de s’assembler en un tissu 

fonctionnel. Afin d’améliorer au mieux l’adhésion et la croissance cellulaire, de nombreux 

chercheurs ont focalisé leurs études sur la modification et la fonctionnalisation de surface des 

biomatériaux. A ce jour, l’immobilisation de la séquence RGD en surface de biomatériaux est 

une des voies de fonctionnalisation les plus utilisée pour favoriser l’adhésion cellulaire. 
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Cependant, il n’existe actuellement aucun matériau pouvant être considéré comme 

« idéal »  car les cellules cultivées in vitro sur les supports artificiels présentent souvent des 

phénotypes et des structures différentes de ceux exprimés en conditions in vivo. En effet, les 

cellules en conditions naturelles répondent, par le biais de la matrice extracellulaire, à une 

grande variété de signaux environnementaux. Ces signaux s’organisent à des échelles micro- 

et nanométriques et peuvent modifier les fonctions cellulaires ou la structure tissulaire. Afin 

de mieux contrôler les interactions entre les cellules et les matériaux, de nombreux chercheurs 

tentent d’élaborer des surfaces se rapprochant le plus possible des conditions biologiques 

naturelles. Depuis quelques années, les études biologiques se sont donc tournées vers 

l’utilisation d’outils de micro- et nano-ingénierie afin de générer des matériaux présentant des 

micro- et nano-domaines de biomolécules à leur surface. Les biomatériaux issus des 

techniques de micro- et nano-fabrications présentent alors plusieurs avantages : (i) ils 

permettent de reconstituer au mieux l’environnement naturel des cellules et (ii) ils offrent la 

possibilité de combiner plusieurs molécules adhésives ou facteurs de croissance. 

Le but de ce chapitre est de lister de façon non exhaustive quelques techniques de micro- 

et nano-fabrication appliquées à l’élaboration de biomatériaux contenant des micro- voire 

nano-domaines de biomolécules à leur surface.    

A) La lithographie optique 

A l’heure actuelle les techniques de lithographie, depuis longtemps développées pour la 

microélectronique, sont les plus utilisées pour la création de micro- et nanodomaines. Le 

terme lithographie inclut une série de techniques de fabrication toutes basées sur le même 

principe : le transfert de l’image d’un masque sur un substrat. Il existe deux grands types de 

lithographie : 

•••• Les techniques qui utilisent un masque physique : l’irradiation se fait alors au 

travers d’un masque qui peut être en contact ou à proximité de la surface du 

substrat. La méthode la plus utilisée est la photolithographie qui permet 

d’atteindre une résolution de 700nm.  

•••• Les techniques qui utilisent un masque virtuel : dans ce cas l’irradiation se fait 

point par point à grâce à un balayage de faisceau piloté par ordinateur. Il s’agit 

des techniques de lithographie à balayage (d’ions ou d’électrons selon la source 

utilisée), présentant des résolutions <10nm.  
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La principale différence entre ces deux types de lithographie est la vitesse de réalisation. 

En effet, l’utilisation de masques permet une réalisation rapide et instantanée du motif désiré 

contrairement aux lithographies de balayage qui nécessitent  une réalisation point par point. 

Cependant les limites de  résolution obtenues sont généralement bien meilleures avec les 

techniques de balayage (<10nm). 

Par conséquent, les lithographies à balayage concernent, de par leur grande résolution,  les 

techniques de nanofabrication. C’est la raison pour laquelle de telles techniques servent à la 

réalisation des masques pour la lithographie optique.   

(1) Principe de la photolithographie  

A l’origine, la photolithographie a été développée pour la fabrication de semi-conducteurs. 

Les « wafers » de silicium font partie des matériaux les plus utilisés pour ce type d’application 

grâce à leurs propriétés de semi-conductivité, de planéité et d’état de surface. Cependant, dans 

le cadre d’applications biologiques d’autres matériaux peuvent être utilisés comme « wafers » 

(quartz, verre, polymère).  

Il existe deux grands types de photolithographie : la lithographie par contact et la 

lithographie par projection. Dans les deux cas le principe est de transférer l’image d’un 

masque de haute résolution sur un substrat recouvert d’une résine photosensible. La principale 

différence vient du fait que dans le cas de la lithographie par contact, le masque est placé au 

contact de la résine, contrairement à la lithographie par projection. 

Cependant le procédé de fabrication reste le même pour ces deux techniques (Figure 23). 

Avant de transférer l’image du masque sur le substrat, le matériau doit être recouvert par 

« spin coating » d’une fine couche de polymère photosensible, la photorésine. Une fois la 

photorésine déposée de façon homogène, elle est chauffée (i) afin de diminuer la quantité de 

solvants organiques et (ii) de réticuler le polymère. L’étape suivant consiste à irradier la 

photorésine avec une source lumineuse au travers du masque.  

L’action du rayonnement peut alors provoquer des ruptures de liaisons chimiques 

(photorésine positive) ou induire au contraire des réticulations (photorésine négative) qui vont 

changer radicalement la solubilité des parties irradiées dans le développeur. La dernière étape 

consiste à immerger le matériau dans un développeur afin de : 

•••• Solubiliser les zones irradiées (photorésine positive) pour obtenir une image 

positive du masque.  
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•••• Solubiliser les zones non irradiées (photorésine négative) pour obtenir une 

image négative du masque. 

A partir de cette étape, toutes les transformations ultérieures sont principalement 

effectuées en fonction du type de surface que l’on veut obtenir, cependant dans le cas 

d’applications biomédicales l’objectif est généralement le même : créer des surfaces possédant 

des zones d’activité différentes. Par exemple des zones favorables à l’adhésion cellulaire et 

des zones défavorables à l’adsorption des protéines ou bien des zones présentant deux 

principes actifs différents. 

Dans le cas de la lithographie par contact la source est un rayonnement UV (résolution de 

700nm) (ou UV lointain, la résolution est alors de 300nm) alors que la lithographie par 

projection permet l’utilisation d’extrême UV (résolution de 38nm) et de rayons X (résolution 

de 30nm). Cependant, compte tenu du coût et des difficultés de mise en œuvre, la lithographie 

optique à projection est encore limitée au stade de la recherche et du développement.   

(2) Applications au dépôt de biomolécules 

La photolithographie a été largement développée pour les applications biomédicales ce qui 

a conduit à un grand nombre de procédés de fabrications. La photolithographie a par exemple 

été utilisée pour le greffage contrôlé de biomolécules. Veiseh et al. (Veiseh et al., 2004) ont 

réalisé un dépôt de monocouches auto-assemblés thiolatés sur des patchs d’or, eux même 

déposés en surface de silice, afin de greffer de façon covalente de la fibronectine. Le substrat 

SiO2 a été modifié avec des PEG-silanes dans le but de réduire l’adsorption de protéines et de 

limiter l’adhésion cellulaire dans les zones non fonctionnalisées. Après 24 heures de culture, 

les cellules occupaient uniquement les zones modifiées par le fibronectine.  

Cependant, la photolithographie peut présenter un inconvénient majeur lorsqu’elle est 

destinée à immobiliser des protéines en surface de biomatériaux. En effet, cette technique 

nécessite l’utilisation de solvants organiques pour enlever la résine après l’immobilisation des 

biomolécules, pouvant ainsi engendrer une altération voire une dénaturation des protéines. 

Pour palier à cet inconvénient la photolithographie peut être appliquée à l’immobilisation de 

peptides courts, moins sujets à ce type de dégradation (Chapitre « Protéines ou peptides ? »).  



 83 

 

Figure 23. Le procédé de photolithographie :  
(1) Un revêtement de photorésine est localement exposé à des rayonnements UV 
à travers un masque  
(2) Développement de la photorésine afin d’accéder au substrat. 

Après cette étape, 3 voies sont généralement possibles : 
(a) Gravure : des sillons sont crées sur le substrat puis la résine résiduelle 
est dissoute.  
(b) Lift-off : un métal est déposé, par exemple par dépôt CVD ou par 
plasma, sur le substrat. Une fois la résine enlevée, le matériau non 
recouvert de métal est gravé.  
(c) Croissance électrolytique : la molécule choisie est déposée sur le 
substrat avant le retrait de la résine (D’après la thèse d’Amanda Martinez-
Gil, Université Paris-Sud XI). 

B) La photoablation par laser à excimères 

L’ablation laser est un système de lithographie optique par projection, l’irradiation 

pouvant s’effectuée avec ou sans masque. Elle peut être utilisée dans le but de créer des 

sillions à la surface de biomatériaux afin de contrôler les réactions matériaux-tissus. Ils 

peuvent être utilisée dans deux cas : (i) pour créer des rugosités à la surface du biomatériau, 

(ii) pour arracher des molécules préalablement immobilisées à la surface du matériau. Les 

zones modifiées peuvent  alors, soit servir de barrière à l’adsorption de protéines, soit 

favoriser l’adhésion et la prolifération de cellules.   
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(1) Principe 

Parmi tous les lasers existant, les scientifiques se sont aperçus que les laser UV utilisés 

avec une intensité suffisante, permettaient d’interagir avec la matière, de façon extrêmement 

localisée et de graver de nombreux matériaux avec une résolution spatiale largement 

inférieure au micron. En effet, les dimensions minimales des motifs ablatés sont limitées par 

la diffraction de la lumière et donc favorisées par les faibles longueur d’onde. De plus les 

radiations UV sont fortement absorbées par la plupart des matériaux organiques, sans 

provoquer d’effets thermiques trop prononcés.  

Les lasers à excimères, apparus il y a une vingtaine d’années, forment un groupe de lasers 

à gaz pulsés qui émettent, dans l’UV, un faisceau très énergétique durant quelques dizaines de 

nanosecondes. Les gaz utilisés dans les lasers à excimères sont un mélange de gaz halogène et 

de gaz inerte. L’association de telles molécules permet, sous certaines conditions d’excitation, 

de former des espèces appelées excimères (mot provenant de dimères excités) qui n’existe 

qu’à l’état excité. En fonction des gaz utilisés, il est possible de travailler à diverses longueurs 

d’onde avec des énergies variables. Les lasers à excimères constituent à l’heure actuelle les 

sources UV les plus puissantes et possèdent un champ d’application très étendu. Il s’agit, de 

plus, d’un procédé très souple, propre, qui permet de s’adapter à de nombreux matériaux. 

 

Cependant, la photoablation est un phénomène extrêmement complexe qui fait intervenir, 

dans un temps très court, un grand nombre de processus physico-chimiques. L’ablation, c’est-

à-dire l’interaction du laser avec la matière et les effets qui en résultent, va dépendre d’un 

grand nombre de paramètres. Ils seront liés : 

• Aux propriétés du laser, sa longueur d’onde, sa puissance, sa durée d’impulsion. 

• Au matériau irradié : sa nature (métal, polymère), son état de surface (rugosité, 

chimie), la structure cristalline, ses caractéristiques physiques (optiques et 

thermiques). 

• Aux caractéristiques thermodynamiques de l’atmosphère ambiante. 

Les processus de l’interaction laser-matière vont donc être extrêmement variables selon le 

type de laser et le matériau employé. Néanmoins, à partir du moment où l’énergie déposée 

dans un volume donné du matériau est suffisante, on va assister à une érosion par couches 

successives du matériau conduisant à l’ablation. 
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(2) Applications au dépôt de biomolécules 

Depuis de nombreuses années, des équipes de recherche se sont intéressées à l’impact de 

l’ablation à l’aide d’un laser à excimères sur la réponse biologique. Jae-Suk Lee et al. (Lee et 

al., 1994) ont réalisé des ablations laser sur des surfaces en polystyrène d’une part et en 

polystyrène modifié par traitement plasma sous oxygène d’autre part. Avant l’ablation, les 

cellules adhéraient parfaitement sur le PS non traité, alors que dans le cas du PS modifié par 

plasma l’attachement était minime. Après l’ablation laser, les cellules montraient une nette 

préférence pour les surfaces ablatées, et ce, quelque soit le matériau de départ. De la même 

manière, Corey et al. (Corey et al., 1991) ont étudié la croissance et la migration de cellules 

neuronales sur des plaques de poly-L-lysine ablatées par laser. Dans ce cas, les cellules ont 

adhéré de manière plus importante dans les zones non ablatées. De plus l’espacement entre les 

zones d’ablation s’est révélé être un paramètre primordial dans la migration cellulaire. En 

effet, plus les espacements entre les zones ablatées (zone de poly-L-lysine) étaient grands et 

plus la migration était importante. Plus récemment, l’adhésion préférentielle de cellules 

endothéliales humaines sur du PET ablaté a été mise en évidence par Duncan et al. (Duncan et 

al., 2007).  

De plus, l’ablation laser permet, de la même façon que les techniques de 

photolithographie,  de combiner plusieurs types de molécules à la surface d’un matériau. 

Thissen et al. (Thissen et al., 2002) ont proposé une nouvelle méthode pour obtenir des 

domaines bioactifs à la surface de polymères. Un revêtement de POE a été réalisé par 

polymérisation plasma à la surface d’un matériau afin de le rendre défavorable à l’adsorption 

de protéines puis ce dépôt a été ablaté localement par laser. Du collagène de type I et de la 

fibronectine ont alors été adsorbés sur les surfaces afin de les rendre attractives à l’adhésion 

cellulaire. De part la présence du POE, l’adsorption s’est réalisée de manière spécifique sur les 

zones ablatées par laser. La mise en culture de cellules épithéliales a alors montré une 

adhésion et un étalement des cellules uniquement sur les zones présentant du collagène et de 

la fibronectine.  

A ce jour, il n’existe aucune étude concernant l’ablation de peptides RGD au laser à 

excimères. 

C) La lithographie molle 

La plupart des méthodes utilisées pour la microfabrication de biomatériaux se basent sur le 

couplage de molécules (protéines, peptides) sur des domaines préalablement définis. Il existe 
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cependant des techniques qui permettent le dépôt direct de biomolécules à la surface d’un 

matériau. Le terme « lithographie molle » englobe plusieurs techniques dont le point commun 

est l’utilisation d’un matériau élastomère comme tampon ou moule afin de transférer un 

domaine sur un substrat. Les techniques sont nombreuses mais la plus utilisée est l’impression 

par microcontact (µCP). 

(a) Principe de l’impression par microcontact (µCT) 

L’impression par microcontact est de loin la technique de lithographie molle la plus 

utilisée. A l’origine développée pour des applications en microélectronique (Kumar et 

Whitesides, 1993), la µCP a rapidement été adaptée pour produire des matériaux destinés à 

l’adhésion cellulaire (Singhvi et al., 1994). La grande popularité de cette technique réside 

dans sa simplicité d’utilisation, son faible coût, sa grande flexibilité dans le choix du substrat 

et du matériau à imprimer et  sa résolution de 50nm. 

La réalisation de domaines par le procéder µCP est représentée en figure 24. Premièrement 

un tampon en élastomère (PDMS : Polydiméthylsiloxane) est réalisé par moulage dans un 

moule en silicone microstructuré. Le plus souvent les masques sont fabriqués par des 

techniques de lithographie optique par projection ou à balayage, ce qui leur confère une 

grande précision.  Le tampon ainsi obtenu est alors trempé dans « l’encre » désirée, c’est à dire 

dans la molécule à immobiliser en surface du matériau. Puis l’impression se fait par simple 

contact du tampon sur le matériau. En règle générale une dernière étape consiste à recouvrir 

les zones non encrées du matériau avec une deuxième molécule.  

Dans le cadre de modelage d’une surface pour des applications biologiques, nous pouvons 

distinguer deux types de µCP : µCP par modelage indirect et µCP par modelage direct. Dans 

le premier cas l’encre utilisée pour la modification devra être, par la suite, biofonctionnalisée 

afin que la surface présente des affinités biologiques avec les cellules, alors que dans le 

deuxième cas l’encre est une solution de biomolécules capables de promouvoir l’adhésion 

cellulaire (peptides, protéines).   

(b) Applications au dépôt de biomolécules 

1- Modelage indirect 

Il existe à l’heure actuelle de nombreuses publications concernant l’adhésion des cellules 

sur des surfaces  modifiées par µCP. En règle générale, ces études utilisent le principe des 

SAM’s pour imprimer des domaines hydrophobes alkanothiolates  sur des matériaux revêtus 
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d’un substrat d’or, atteignant alors une résolution de 50nm  (Chen et al., 1998; Mrksich et al., 

1997). D’autres SAM’s sont néanmoins possibles, comme par exemple l’immobilisation 

d’alkanothiolates sur un substrat d’argent ou de siloxane sur de la silice, mais les résolutions 

obtenues ne sont  respectivement que de 100nm et 500nm.  

 La deuxième étape consiste alors à passiver, c’est-à-dire à rendre résistant aux protéines, 

les zones non imprimées par une adsorption de POE-thiol. Les régions hydrophobes sont alors 

biofonctionnalisées par l’adsorption de fibronectine  (ou d’autres protéines d’intérêt). Olivia et 

al. (Oliva et al., 2003) ont choisi une autre approche pour fonctionnaliser des lames de verre 

par µCP. La première étape consistait à créer des domaines d’une protéine A sur la surface.  

Une deuxième protéine B, impliquée dans la reconstruction des axones, a alors été 

immobilisée par des réactions spécifiques sur la protéine A. La dernière étape de la 

fonctionnalisation a été de recouvrir les zones vides par de la poly-L-lysine et de mettre en 

culture des neurones. Ils ont alors pu observer une croissance sélective des axones sur les 

domaines alors que les dendrites s’étalaient sur toute la surface.  

 

Figure 24. Schéma de principe de l’impression par microcontact, D’après (Falconnet et al., 
2006).  

(A) Un pré-polymère liquide est déposé dans un moule en silicone (I). Après la cuisson 
(II), le tampon élastomérique est prêt à être utilisé (III). 

(B) Le tampon est encré dans une solution contenant les (bio) molécules à déposer (I), les 
(bio) molécules sont alors imprimées sur le substrat (II). Après que le tampon est été 
retiré (III), les zones non recouvertes de (bio) molécules sont passivées avec une 
deuxième solution de molécules (IV). 
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2- Modelage direct 

Il existe de nombreuses approches permettant de créer des domaines par l’immobilisation 

directe de molécules bioactives, telles que des molécules favorisant l’adhésion cellulaire. Le 

choix des molécules se fait alors en fonction de l’application désirée. Les premières 

expériences ont été réalisées par Bernard et al. (Bernard et al., 1998) qui ont tamponné 

différentes protéines modèles, telles que des immunoglobulines ou de l’albumine. De la même 

manière, James et al. (James et al., 1998) ont utilisé de la Poly-L-lysine pour favoriser 

l’attachement cellulaire. Il existe également plusieurs publications qui montrent l’intérêt 

d’utiliser la fibronectine comme encre pour obtenir des domaines cellulaires (Csucs et al., 

2003; Kam et Boxer, 2001; Lehnert et al., 2004). La croissance des neurones a, de la même 

manière, pu être contrôlée par le modelage de la laminine  ou de polypeptides (Klein et al., 

1999). Cependant la stabilité de ces domaines peut être limitée dans le cadre d’une utilisation 

à long terme, et ce à cause du fait que les liaisons mises en jeu ne sont pas covalentes. C’est la 

raison pour laquelle des études ont tenté de réaliser des domaines par modelage direct 

présentant des liaisons covalentes. Ainsi la silanisation d’un dépôt d’oxyde peut offrir des 

possibilités  de greffage covalent (Cornish et al., 2002; Scholl et al., 2000), il en est de même 

pour l’activation chimique de différentes surfaces polymériques (Hyun et al., 2001).  

D) Matrix-Assisted Pulsed Laser Evaporation - Direct Writing 

 (MAPLE-DW) 

(1) Principe 

Le Matrix-Assisted Pulsed Laser Evaporation-Direct Writing (MAPLE-DW) a 

initialement été développé pour produire des domaines sur des matériaux métalliques, 

céramiques, polymères ou organométalliques pour le développement de résistances, de 

capacités ou de capteurs chimiques. Ce n’est que plus tard que cette technique a été utilisée 

pour déposer, à la surface de matériaux, des entités biologiques telles que des cellules vivantes 

ou des protéines destinées à la réalisation de biopuces.  

Le principe de fonctionnement du MAPLE-DW est détaillé dans la figure 25. Le matériau 

à déposer (polymère, peptide, protéine ou cellule) est mélangé à une matrice ayant la 

particularité d’absorber l’énergie lumineuse. Cette solution est alors déposée à l’aide d’une 

tournette en fine couche sur une lame de verre, la lame donneuse. Lors de l’irradiation laser, la 

matrice est vaporisée, ce qui entraîne la propulsion de la matrice contenant le principe actif 
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choisi de la lame donneuse sur le substrat. Ce procédé MAPLE-DW présente de nombreux 

avantages par rapport aux techniques qui utilisent l’écriture directe par laser : (i) l’énergie est 

absorbée par la matrice et non par le principe actif, il n’y a donc pas de dégradation des 

matières organiques (ii) le dépôt se fait dans les conditions de pression et de température 

ambiantes, (iii) la quantité de molécule transférée peut facilement être quantifiée, (iv) il est 

possible de réaliser des structures multicouches par projection séquentielle de plusieurs lames 

donneuses, (v) les risques de contamination sont limités du fait qu’il n’y a pas de contact entre 

le système de projection et le substrat.  

 

Figure 25. Principe du MAPLE-DW 

 

(2) Applications au dépôt de biomolécules 

Dès les premières utilisations pour des applications biomédicales, de nombreux chercheurs 

se sont intéressés à la conservation d’activité biologique des molécules transférées par 

MAPLE-DW. C’est ainsi que Ringeisen et al. (Ringeisen et al., 2002) ont utilisé le MAPLE-

DW pour créer des biopuces en transférant quelques picolitres d’une solution de protéines sur 

une lame de verre fonctionnalisée. Le couplage des protéines à des anticorps a pu mettre en 

évidence que ces protéines n’avaient pas été dénaturées durant le transfert et qu’elles avaient 

conservé leur activité biologique. Cette même équipe a, par la suite, prouvé la faisabilité du 

transfert d’Escherichia coli vivantes sur des lames de verre (Ringeisen et al., 2002). Plus 

récemment, Barron et al. (Barron et al., 2004) ont transféré des cellules humaines à partir 

d’une matrice en hydrogel et ont montré que le taux de viabilité après dépôt avoisinait les 

100%.  
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A l’heure actuelle, il n’existe aucune application du MAPLE-DW au dépôt de 

biomolécules adhésives en surface de biomatériaux. Cependant, le greffage de peptides RGD 

à une échelle micro- voire nanométrique pourrait être réalisé par le biais de cette technique.  
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QUELLE DENSITE DE PEPTIDES RGD IMMOBILISER EN 
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Introduction 

 

De part ses propriétés mécaniques et sa biocompatibilité, le polyéthylène téréphtalate 

(PET) est largement utilisé pour la culture cellulaire (Thermanox® or Mylar®), les sutures 

chirurgicales ou les prothèses vasculaires (Dacron®). Même si le Dacron® procure un taux de 

réussite avoisinant les 93% dans le cas de remplacement de vaisseaux de gros diamètres, les 

risques de thrombose limitent son utilisation pour les vaisseaux de diamètre <6mm.  

Afin de palier à cet inconvénient, de nombreuses équipes de recherche  se tournent 

aujourd’hui vers l’ingénierie tissulaire et tentent de modifier la surface du PET pour favoriser 

sa biointégration. A l’heure actuelle, une approche séduisante consiste à associer une 

composante synthétique et une composante cellulaire (cellules autologues du patient) afin de 

mieux contrôler les interactions matériaux-tissus, c’est le concept des matériaux hybrides. En 

effet, l’ensemencement d’un biomatériau avec les cellules autologues du patient avant 

l’implantation permettrait d’obtenir une parfaite coopération entre la surface de la prothèse et 

les cellules qui devront le coloniser. Cependant, l’obtention d’un tel matériau hybride 

nécessite que les cellules adhèrent en grand nombre et avec une force d’adhésion importante 

sur la surface du  biomatériau. Par conséquent cette surface devra être modifiée afin de 

devenir plus « attractive » pour les cellules. Afin d’obtenir de tels résultats, une des approches 

consiste à fonctionnaliser la surface du biomatériau avec des ligands « pro-adhésifs » afin de 

favoriser l’adhésion des cellules et la colonisation du biomatériau. 

Depuis 1984, la séquence Arg-Gly-Asp (RGD) est connue pour être la séquence active des 

protéines adhésives de la matrice extracellulaire, telles que la vitronectine, la fibronectine et le 

collagène, responsable de l’adhésion cellulaire (Pierschbacher et Ruoslahti, 1984). Ces 

dernières années de nombreux chercheurs se sont donc intéressés à la  modification de surface 

des biomatériaux par l’immobilisation de peptides RGD. Les premières modifications ont été 

réalisées par l’adsorption de protéines adhésives contenant la séquence RGD. Cependant de 

tels matériaux présentaient un potentiel de réussite limité pour des applications à long terme à 

cause de problèmes liés à l’utilisation de protéines, tels que les risques de désorption, 

d’échange et donc de diffusion des biomolécules loin du site d’implantation. De plus, il a très 

vite été démontré qu’une liaison stable des peptides RGD en surface des biomatériaux était 

nécessaire pour permettre une forte adhésion cellulaire (Choquet et al., 1997). Un autre 

problème présent lors de l’adsorption de ligands pro-adhésif est lié au fait qu’il est impossible 
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de maîtriser la densité de ligands immobilisés en surface du biomatériau. Or, ce paramètre est 

rapidement apparu comme étant essentiel dans le contrôle des interactions matériau-tissu. En 

1991, Massia et Hubbell ont démontré que l’adhésion cellulaire suivait une croissance 

sigmoïde en fonction de la densité de peptides RGD immobilisés en surface de lames de verre 

(Massia et Hubbell, 1991). Il ont alors prouvé qu’une faible quantité de peptides RGD (1 

fmol/cm²) suffisait à induire l’adhésion des cellules mais qu’une densité plus élevée (10 

fmol/cm²) était nécessaire à la formation de plaques focales d’adhésion. Depuis, de nombreux 

chercheurs ont tenté de corréler l’adhésion cellulaire et la densité de peptides RGD 

immobilisée en surface de biomatériaux (Kang et al., 2004; Xiao et al., 1998). Cependant, 

toutes les études réalisées jusqu’à aujourd’hui utilisent des matériaux, des méthodes de 

fonctionnalisation, des peptides, des types cellulaires et des moyens de quantification des 

peptides différents, il est par conséquent impossible d’établir un consensus concernant la 

relation densité de RGD- adhésion cellulaire (Hersel et al., 2003).  

 

L’objectif de ces travaux était de réaliser un matériau hybride modèle associant le PET, et 

une lignée cellulaire pré-ostéoblastique de souris (MC3T3). Pour contrôler l’adhésion des 

MC3T3 sur le PET, la surface du polymère a été modifiée afin de présenter des densités 

variables de peptides RGD dans le but de répondre à la question : quelle densité de peptides 

doit-on immobiliser en surface d’un biomatériau ? 

 

 

� Le premier article, “RGD Peptides Grafting onto Poly (ethylene terephthalate) with 

well controlled densities” (Biomolecular Engineering, sous presse) propose : 

 
• La mise au point de plusieurs méthodes de fonctionnalisation permettant 

l’immobilisation pérenne par liaison covalente de densités variables et contrôlées 

de peptides RGD en surface de PET. 

• L’évaluation de la densité par une méthode originale basée sur l’imagerie β haute 

résolution couplée à l’utilisation d’acides aminés (Chapitre H-2-c : « Imagerie bêta 

haute résolution »).  
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� Le deuxième article, « RGD Peptides Grafting onto Poly(ethylene terephthalate) with 

well controlled densities: Physico-chemical and biological characterisation » (Advanced 

functional materials, soumis), présente les résultats obtenus lors des caractérisations physico-

chimiques et biologiques des matériaux ainsi fonctionnalisés : 

 

• Concernant la caractérisation physico-chimique : les % atomiques présents en 

surface ainsi que les liaisons chimiques établies sont caractérisées par 

spectroscopie de photoélectrons X, La rugosité est déterminée par microscopie à 

force atomique et la mesure des angles de contact renseigne sur le caractère 

hydrophile des surfaces. 

• Concernant la caractérisation biologique : l’étude de l’adhésion cellulaire est 

réalisée par un test colorimétrique, par l’observation, après immunomarquage des 

protéines impliquées dans la formation des plaques focales, et par une 

quantification des contacts focaux. 

 

 

���� Les principaux résultats ayant été obtenus dans ces deux articles sont :  

 

• La spectroscopie de photoélectrons X a été utilisée à chaque étape de 

fonctionnalisation pour valider les modifications de surface. Les conclusions 

permettent de confirmer un greffage chimique covalent du peptide en surface du 

PET.  

• L’imagerie β haute résolution couplée à l’utilisation d’acides aminés radiomarqués  

a (i) permis l’évaluation de la densité de peptides immobilisés en surface du PET, 

(ii) confirmé la présence d’un liaison covalente stable entre les peptides et la 

surface, (iii) prouvé une répartition homogène des peptides. Suivant des traitements 

chimiques de surface réalisés, les densités de peptides greffés en surface varient 

entre 0,6 et 2,4 pmol/mm². 

• Les mesures d’angles de contact ont montré une augmentation du caractère 

hydrophile en fonction de la densité de peptides greffés en surface. Ces résultats 

confirment la présence des peptides RGD en surface. 
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• L’analyse de la morphologie de surface réalisée par MFA a montré une 

augmentation de la rugosité moyenne en fonction de la densité de peptides. Ces 

analyses ont de plus mis en évidence l’homogénéité du greffage à la surface du 

polymère. 

• L’étude de l’attachement cellulaire (MC3T3) sur les matériaux greffés de peptides 

RGD a montré que l’adhésion des cellules dépendait du taux de greffage de 

peptides en surface. En effet, plus la densité de peptides est élevée, plus le nombre 

de cellules adhérentes en surface est important. Cependant une densité peptidique > 

0,6 pmol/mm² est nécessaire pour favoriser l’adhésion des cellules.  

• Le marquage par immunofluorescence de la vinculine et de la F-actine a permis de 

visualiser les contacts focaux formés par les cellules sur les différents matériaux. 

Même si la présence de peptides RGD induit la formation de contacts focaux, de 

nettes différences sont apparues en fonction de la densité de peptides en surface. 

En effet, pour les faibles densités de peptides en surface (0,6 et 1 pmol/mm²), peu 

ou pas de contacts focaux ont été observés. De plus, une évaluation de la densité de 

contacts focaux a pu mettre en évidence une corrélation entre la densité de RGD en 

surface du PET et la densité de contacts focaux formés. Plus la densité de peptides 

RGD immobilisés en surface du PET est élevée et plus le nombre de contacts 

focaux est important. 

• Des matériaux ont été réalisés par greffage de peptides RGE dans le but d’être 

utilisés comme témoins négatifs. Ces matériaux ont subi exactement les mêmes 

modifications chimiques et présentent les mêmes caractéristiques de surface que 

les matériaux RGD. Les cellules adhérentes sur ces matériaux ne forment pas de 

contacts focaux. Ce résultat a permis de vérifier que l’adhésion observée sur le 

PET-RGD était bien due à la présence des peptides en surface et non aux propriétés 

physico-chimiques du matériau (modification du caractère hydrophile, rugosité).  



 97 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Premier article 

 
RGD Peptides Grafting onto Poly (ethylene terephthalate) with well 

controlled densities 
 

C. Chollet, C. Chanseau, B. Brouillaud, M.C. Durrieu 
Biomolecular engineering, sous presse 

 
 
 
 

 

 

 



+ Models

BIOENG-342; No of Pages 6
RGD peptides grafting onto poly(ethylene terephthalate)

with well controlled densities
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Abstract

The aim of this study was to graft RGD peptides with well controlled densities onto poly(ethylene terephthalate) (PET) film surfaces.

Biomimetic modifications were performed by means of a four-step reaction procedure: surface modification in order to create –COOH groups onto

polymer surface, coupling agent grafting and finally immobilization of peptides. The originality of this work is to evaluate several grafted densities

peptides. Toluidine blue and high-resolution m-imager (using [3H]-Lys) were used to evaluate densities. Moreover, m-imager has exhibited the

stability of peptides grafted onto the surface when treated under harsh conditions. Benefits of the as-proposed method were related to the different

concentrations of peptides grafted onto the surface as well as the capacity of RGD peptide to interact with integrin receptors.

# 2007 Elsevier B.V. All rights reserved.
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1. Introduction

Poly(ethylene terephthalate) (PET) has been most widely

used as the prosthetic arterial graft for medium and large

diameter sites because of its desirable properties, such as

strength and modulus. However, the surface of PET materials is

haemocompatible. Nevertheless, the surface should be

improved for good performance in these applications; we

can control parameters like protein adsorption or increase cell

attachment for better implantation.

A number of researchers have focused on the hybridization

of synthetic polymers with biologically active molecules in

order to produce tissue-compatible materials. Since 1984, the

RGD (Arg–Gly–Asp) peptide is well known to be the active

sequence of adhesive proteins of the extracellular matrix, such

as vitronectin, fibronectin and collagen (Hubbell, 1999;

Pierschbacher and Ruoslahti, 1984).

Massia and Hubbell have demonstrated that polymeric

surfaces with grafted RGD peptides were found to exhibit

biological activity (Massia and Hubbell, 1990). They have also

shown that at very low RGD peptide densities, fibroblasts attach

but do not spread while at higher densities (1 fmol/cm2), i.e.
* Corresponding author at: INSERM U577, Bordeaux, F-33076, France.

Tel.: +33 5 57 57 17 30; fax: +33 5 56 90 05 17.

E-mail address: celine.chollet@bordeaux.inserm.fr (C. Chollet).
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when the spacing between peptides reaches 440 nm, they do

(Massia and Hubbell, 1991a; Massia et al., 1990). Furthermore,

when the RGD density reaches 10 fmol/cm2 (corresponding to

a spacing of at least 140 nm), focal contact formation (small

region on the surface of the fibroblast that is anchored to the

substrate) and normal stress fibre organization were demon-

strated. More recently, interest of clustering peptides on focal

contact formation has also been clarified (Irvine et al., 2002;

Maheshwari et al., 2000).

In the present paper, specific interest has been devoted to the

design of new hybrid materials associating poly(ethylene

terephthalate) and cells through the grafting of different amount

of RGD containing peptides onto polymer surface.

This aim of this work is to present:

� First, peptides are covalently grafted onto PET surface that

procures stability to the material even in harsh conditions.

� Second, we purpose in this work new techniques to measure

peptide densities: toluidine blue for COOH amounts and

high-resolution m-imager for peptides densities.

2. Materials and methods

2.1. Materials

The PET sample used is a commercial film obtained from Goodfellow. It is

in the form of bi-oriented film with a thickness of 75 mm. Inorganic reagents
ing onto poly(ethylene terephthalate) with well controlled densities,

mailto:celine.chollet@bordeaux.inserm.fr
http://dx.doi.org/10.1016/j.bioeng.2007.07.012
http://dx.doi.org/10.1016/j.bioeng.2007.07.012
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(NaOH, KMnO4, H2SO4, HCl) were obtained by Sigma, France. Acetonitrile,

dimethylaminopropyl-3-ethylcarbodiimide hydrochloride (EDC), N-hydroxy-

succinimide (NHS) and 2-(N-morpholino)-ethanesulfonic acid (MES buffer)

were obtained from Aldrich, France. RGDC peptides were obtained from

Bachem, France. [3H]-L-lysine solution with 150 mCi/mmol was purchased

from Amersham, France.

2.2. Methods

2.2.1. Surface preparation of PET and covalent grafting of RGDC peptide

with COOH anchore

Polymer surfaces were modified according to Boxus et al. (Boxus, 1996)

with some modifications. The peptide immobilization strategy has been per-

formed following this procedure, also presented in Fig. 1:
Fig. 1. Sequence of the PET surface modification procedure. (1) PET surface pre

minopropyl-3-ethylcarboiimide hydrochloride (EDC) and N-hydroxysuccinimide (

amine bounding.

Please cite this article in press as: Chollet, C., et al., RGD peptides graft
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1. First, materials were modified in order to create COOH functions onto

PET surface. Protocols are different for each density expected;

nomenclature used for treatment 1, treatment 2, treatment 3 and

treatment 4 are, respectively, ‘‘H1’’, ‘‘UV’’, ‘‘Native oxided’’ and

‘‘Native grafted’’

� Density 1: ‘‘H1’’

* PET is hydrolysed with 0.25 g NaOH, 25 ml H2O,

25 ml acétonitrile during 15 h at 60 8C.

* PET is oxided by KMnO4 in H2SO4 (1.2 N) during 1 h

at 60 8C. After reaction, PET is rinsed one time with

HCl (6 N, 10 min) and two times in MilliQ water

(2 � 10 min), then samples dried on Whatman paper.

� Density 2: ‘‘UV’’
paration in order to obtain –COOH end chains, (2) reaction with dimethyla-

NHS), (3) immobilization of RGDC or 3H-lysine containing peptide through

ing onto poly(ethylene terephthalate) with well controlled densities,

http://dx.doi.org/10.1016/j.bioeng.2007.07.012


Fig. 4. 3H-lysine calibration curve.

Fig. 2. Acetic acid calibration plot.

Fig. 3. Micro-imager principle.
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* PET is modified by UV irradiation during 60 h on each

face (Fechine, 2004; Jeon, 2004; Wang, 1999).

* PET is oxided by the same way than density 1.

� Density 3: ‘‘Native oxided’’

* PET is oxided by the same way than density 1.

� Density 4: ‘‘Native grafted’’

* PET is used without modification.
2. PET-COOH were immersed in a solution of dimethylaminopropyl-3-

ethylcarbodiimide hydrochloride (0.2 M) + N-hydroxysuccinimide

(0.1 M) in (2-(N-morpholino)-ethanesulfonic acid (0.1 M in MilliQ

water).

3. The immobilization of cell-binding peptides containing the RGD

sequence and cysteine, was realized in a solution of RGDC or lysine/

H2O (C = 2 � 10�3 M) for 15 h at room temperature. After grafting,

the disks were rinsed every time with MilliQ water during 1 week.

2.2.2. Surface characterisation

2.2.2.1. Toluidine blue. After the reaction, the amount of COOH grafted onto

the film was determined using the toluidine blue-O (TBO) method, in which the

dye stains the deprotonated acid groups through ionic interaction. In brief, a

solution of 5 � 10�4 M TBO was prepared by dissolving TBO powder in NaOH

solution (pH 10). Modified PET disc was placed in a 10 ml tube. Ten millilitres

of TBO solution were added on the PET surface and the sample was shaken for

6 h. After TBO binding, the supernatant was removed from tube and the stained

PET surface was washed with NaOH solution (pH 10) and pure water for two

times. Five millilitres of 50% acetic acid was added to remove the TBO dye

from the carboxyl groups on PET during 10 min. Two hundred microlitres of the

washed solution from each sample was loaded into 96 well plate and the optical

density at 633 nm is measured with a 96 well plate reader. The concentration of

the carboxyl groups is determined with a calibration plot (Fig. 2) containing

several samples with different carboxyl group concentrations. The calculation is

based on the assumption that 1 mol of TBO has complexed exactly with 1 mol

carboxyl groups (Emiko Uchida and Yoshito, 1993).

2.2.2.2. Determination of peptides densities by high-resolution m-imager. A

micro-imager is based on contact imaging through a solid scintillator sheet

(Fig. 3). Light emitted is amplified through an image intensifier tube and is

analysed with a CCD camera. The full field of view is smaller than the first one

(24 mm � 32 mm) but a better spatial resolution is obtained (typically 15 mm

for 3H, 20 mm for 14C and 35S). The specifications of this detector are: efficiency

50–100% depending on isotope, linear response over a dynamic range of 104,
Please cite this article in press as: Chollet, C., et al., RGD peptides graft
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smallest activity detected: 0.4 cpm/mm2 for 3H and 0.04 cpm/mm2 for 14C.

Using these detectors, quantification is much easier and more precise than that

of the radiological film because of direct counting of radioactivity.

Micro-imager was developed at the Institute of Nuclear Physics IN2P3-

CNRS-ORSAY France (Charon et al., 1991; Crumeyrolle-Arias et al., 1996)

and is based on contact imaging through a solid scintillation sheet.

The basic principle of these detector is presented in Fig. 3 and detailed

elsewhere (Barthe et al., 1999; Laniece et al., 1994). When an emitted b�

particle or an electron interacts with the detection medium, part of their energy

is converted into light.

The corresponding light spots are recorded by an electronic system com-

posed of an intensified Charge Coupled Device (CCD) camera, an interface

board and a PC. The count and localization by a centroid calculation of each

light distribution creates the quantitative cartography of the activity in the

sample. The characteristic of the light emitted, which is analysed during the

acquisition, depends on the energy of the particle. This property suggests new

potential applications in the field of b-rays selection according to their energy.

Quantitatively, peptides concentration was evaluated by grafting 3H-lysine

instead of RGDC peptide (Fig. 1). Radiolabeled lysine grafting was performed

incubating (step 4 of the chemical procedure) PET samples in a solution of 3H-

Lys diluted in lysine solution (2 � 10�3 M). Radioactivity of this latter solution

was adjusted to 6 mCi/ml. The amount C of radiolabeled cysteine grafted onto

the surface (in nmol/mm2) was calculated according to the following formula:

C ¼ A� C0

A0

: (1)

where A is the activity of the as-treated samples (in mCi/mm2); C0 the peptide

concentration in 1 ml of mother solution incubation solution (in nmol); A0 the

activity of 1 ml of mother solution (in mCi/mm2). This latter activity was

calibrated using b-VisionTM Biospace software determining the relationship

between mCi and cpm/mm2 units. Such a fitting was performed by measuring

activities of given dilute solutions. Measuring radioactivity of 10 solutions by
ing onto poly(ethylene terephthalate) with well controlled densities,

http://dx.doi.org/10.1016/j.bioeng.2007.07.012


Fig. 6. RGD peptide density after washing in harsh conditions.

C. Chollet et al. / Biomolecular Engineering xxx (2007) xxx–xxx4

+ Models

BIOENG-342; No of Pages 6
m-imager, we can establish relation between activity in cpm/mm2 and activity in

mCi/mm2:

A ðmicro Ci=mm2Þ ¼ A ðcpm=mm2Þ
81328

To evaluate the stability of grafted lysine in water, the 3H activity (in cpm/

mm2) was calibrated at each analysis (Fig. 4). Calibration of the entire probed

area was first done stating the signal corresponding to the activity of 14C

standard slides to a constant level. The 3H radioactive decay was finally taken

into account since its half-life (14 years) is negligible versus the experiment

duration.

3. Results

All materials were characterised by XPS, contact angle and

AFM, these results will be presented in a future paper.

3.1. Carboxyl end groups densities: toluidine blue staining

Toluidine blue method have done results about the amount

of COOH created onto PET surface (Fig. 5). Densities obtained

for ‘‘Native’’, ‘‘Native oxided’’, ‘‘H1’’ and ‘‘UV’’ treatments

are, respectively, 20, 70, 160 and 240 pmol/mm2. These results

show that we have four different COOH densities onto PET

surface.

3.1.1. Micro-imager: amount and stability of RGD

peptides grafted on the PET surface

Peptides concentration was estimated by grafting 3H-Lys

instead of RGDC (Fig. 1) and hence measuring activity A (in

cpm/mm2) of the as-treated materials by high-resolution m-

imager. Materials are then treated in harsh conditions to observe

the decrease of the peptide amount (Fig. 6). Initial decrease of

activity represents adsorbed and coated RGDC. However after

600 h of washing we observed a stage, we can then say that

RGDC concentration obtained represent only grafted mole-

cules. Loss of biomolecules from PET was followed by

measuring the activity of the radiolabeled materials sonicated

(1 h before each analysis) or stirred in water. The as-measured

activity was then calibrated stating the signal corresponding to

the activity of 14C standard slides to a constant level.

4. Discussion

RGD-containing peptides have been used to improve the

qualities of the cell culture supports, either by coating, or by

covalent grafting since 1984 (Pierschbacher and Ruoslahti,
Fig. 5. [COOH] densities obtained by toluidine blue staining.

Please cite this article in press as: Chollet, C., et al., RGD peptides graft
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1984). Surface modification has been proposed as a method to

engineer substrates that elicit specific responses from the cells

attached to them. Immobilization of adhesive peptides on solid

substrates has advantages over protein adsorption, since the

latter method can lead to a loss of protein function due to

conformational changes, proteolytic degradation, or denatura-

tion (Kouvroukoglou et al., 2000). Numerous studies proved

that immobilization of adhesive peptides on materials enhances

endothelial (Hubbell et al., 1991, 1992; Massia and Hubbell,

1990, 1991a,b; Massia et al., 1990) and osteoblast (Bartouilh

De Taillac et al., 2004; Pallu et al., 2005; Porte-Durrieu et al.,

2004) cells adhesion.

More recently researchers have focused on the poly(ethylene

terephthalate) modification by RGD. This material has been

most widely used as the prosthetic arterial graft for medium and

large diameter sites because of its desirable properties, such as

strength and modulus. Marchand et al. (Biltresse et al., 2005;

Boxus, 1996; Deldime et al., 1995; Marchand-Brynaert et al.,

1995) performed PET surface modification and grafting of

peptidomimetics in order to study impact of spacer-arm and

peptide density. The amounts of peptides obtained varied

between 30 and 100 pmol/cm2 (Biltresse et al., 2005).

However, a clear quantitative correlation between surface

density of peptidomimetics and cell adhesion has not been

established. In order to determine the number of biomolecules

grafted onto the surface as well as to estimate their distribution

during aggressive treatment, our interest focused on an

innovative radiolabeling technique. Previous studies that

proposed to quantify amount of grafted peptides by measuring

the activity of radiolabeled PET using scintillation counting

(what implies to measure the radioactivity in solution or

suspension) (Biltresse et al., 2005; Marchand-Brynaert et al.,

1995), 125I radiolabeled peptides grafted on glass surface using

a g counter (Massia et al., 1990), XPS quantification (Biltresse

et al., 2005) or enzyme-linked immunosorbent assay (ELISA)

(Sawyer et al., 2005).

We chose to use high-resolution m-imager, which looks a

promising methodology for characterizing activity onto solid

surfaces. [3H]-Lys was chosen in order to mimic the reaction of
ing onto poly(ethylene terephthalate) with well controlled densities,

http://dx.doi.org/10.1016/j.bioeng.2007.07.012
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RGDC peptides. Indeed, one of the main problems relevant to

the application of immobilized biomolecules through functio-

nalization techniques is the bioactivity loss due to (i) the release

of the non-correctly grafted molecules and/or (ii) the hydrolysis

of the chains.

According to Massia and Hubbell (Massia and Hubbell,

1991a), a surface density of 1 fmol/cm2 for GRGDY covalently

grafted to the surface of otherwise poorly adhesive glass

substrate was sufficient to promote fibroblast cell spreading but

focal contact formation was observed only at concentrations of

10 fmol/cm2 and higher. Our experiments have shown that

when materials are treated in harsh conditions the lysine

concentration ([RGDC]UV = 2.4 pmol/mm2,

[RGDC]H1 = 1.7 pmol/mm2, [RGDC]Native oxided = 1 pmol/

mm2, [RGDC]Native grafted = 0.6 pmol/mm2) is clearly higher

than this latter concentration. Moreover, we have a correlation

between carboxyl end group and Lysine densities ([COO-

H]UV = 240 pmol/mm2, [COOH]H1 = 160 pmol/mm2, [COOH]

Native oxided = 70 pmol/mm2, [COOH] Native grafted = 20 pmol/

mm2). Reaction of lysine on the carboxyl end group can be

evaluated at 1%.

However, the behaviour of cells on RGD grafted material

depends on the RGD density but also on the type of cells.

Results obtained on fibroblasts may be different for

osteoblasts or endothelial cells. The efficiency of this new

route for biomimetic modifications of polymer surfaces have

to be clarified by measuring the adhesion in a serum free

medium at 3, 6 and 24 h of human osteoblast progenitor

cells.

5. Conclusion

A three-step reaction procedure was developed to attach

RGD-containing peptides onto poly(ethylene terephthalate)

surface with two different densities in order to study this

difference on cell attachment. First, cleaned polymer surfaces

were modified, resulting in COOH functionalization. Second,

the free carboxylic groups were linked to the hetero-cross-

linker: dimethylaminopropyl-3-ethylcarbodiimide hydrochlor-

ide and N-hydroxysuccinimide. Finally, cell-adhesive peptides

(linear RGDC) were immobilized onto the resulting surface by

means of covalent amide bondings.

Peptide densities and distribution onto polymer surface were

determined by a new tool: m-imager. Amounts obtained were

[RGDC]UV = 2.4 pmol/mm2, [RGDC]H1 = 1.7 pmol/mm2,

[RGDC]Native oxided = 1 pmol/mm2 and [RGDC]Native graf-

ted = 0.6 pmol/mm2 that is sufficient to enhance cell adhesion

but not to establish a link between cell attachment and peptide

densities. These densities represent 1% of –COOH concentra-

tion onto polymer surface.

This work contains two main perspectives:

� Create materials with lower peptide densities in order to have

a more important gap between values and test of cell

attachment on these materials.

� Create micro-patterns onto polymer surfaces in order to study

the impact of RGD distribution on the cell attachment.
Please cite this article in press as: Chollet, C., et al., RGD peptides graft
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*
 

New hybrid materials associating poly(ethylene terephthalate) and osteoblast-like cells have been developed thanks to the covalent 
grafting of RGD containing peptides displaying different densities onto polymer surface. Biomimetic modifications were performed by 
means of a three-step reaction procedure: creation of COOH functions, coupling agent grafting and finally immobilization of RGD 
peptides. To validate the various stages of the surface treatment, different techniques physicochemical were used: we used XPS to prove 
covalent grafting at each stage, toluidine blue and high-resolution µ-imager (using [3H]-Lys) to evaluate RGD densities (varying 
between 0.6 and 2.4 pmol/mm²), AFM and contact angle measurements to characterize respectively roughness and hydrophilicity of 
materials. Moreover, µ-imager has exhibited the stability of peptides grafted onto the surface when treated in harsh conditions. The 
efficiency of this new route for biomimetic modification of PET surface was demonstrated by measuring the adhesion of MC3T3 cells 
and by focal adhesion observation. Results obtained prove that a  minimal RGDC density of 1pmol/mm² is required to improve MC3T3 
cells responses. Indeed, cells seeded onto RGD-modified PET with density higher than 1 pmol/mm² were able to establish focal adhesion 
as visualized by fluorescence microscope compared to cells immobilized onto unmodified PET and RGD-modified PET with densities 
lower than 1pmol/mm². Moreover, number of focal contacts is enhanced by the increase of  RGD peptides density grafted on the material 
surface. Thanks to these results, osteoblast-like cells may be successfully associated to RGD-grafted PET to promote cell colonization 
during development of hybrid materials. 

1. Introduction 

Polyethylene terephthalate (PET) is widely used for cell culturing (as 
Thermanox® or Mylar®), surgical suture material, or vascular grafts (as 
Dacron®) due to its acceptable biocompatibility and because of its 
desirable properties, such as strength and modulus. Nevertheless, the 
surface should be improved for good performance in these applications. 
Indeed, use of Dacron® in vascular surgery present a patency rate of 93% 
as aortic bifurcation grafts, but its success declines drastically for small 
diameter vessels. Indeed, PET is not totally an inert material and can be 
susceptible to chemical attack and hydrolysis that may cause alterations in 
mechanical properties. Moreover, one important remaining problem is 
inadequate interactions between PET and cells leading in vivo to foreign 
reactions. In order to improve interactions between implant and 
surrounding tissues, a new route consist on association of biomaterials and 
autologous cell before implantation. However, this hybrid material concept 

requires a perfect cooperation between biomaterials and the cells that will 
colonise it. 

A new route is to associate biomaterials with autologous cell 
populations in culture require perfect cooperation between the biomaterial 
and the cells that will colonise it. One of the main strategies in this area of 
research is to make the biomaterials more “attractive” for the tissue or the 
surrounding cells. To do this, one suitable approach is to functionalise the 
surface of the materials by “pro-adhesive” ligands likely improve cell 
adhesion and hence the cell and tissue colonisation of these materials.  

A numbers of researchers have focused on the hybridization of synthetic 
polymers with biologically active molecules in order to produce tissue-
compatible materials. Since 1984, the RGD (Arg-Gly-Asp) tripeptide is 
well known to be the active sequence of adhesive proteins of the 
extracellular matrix such as vitronectin, fibronectin and collagen [1, 2]. 
This attachment property is due to the presence of integrin receptors 
implied in all the cellular adhesion phenomena accordingly [3, 4, 5].  

Several parameters could increase the adhesive properties of these 
peptides towards cells, i.e. their sequence, their conformation, their density 
and their mode of immobilization onto the substrate. Success of 
biomimetic materials modifications is mainly governed by the spatial 
distribution of these bioactive molecules. Much effort is devoted to ensure 
stability of the peptide bonding and accessibility to active sites through 
physical adsorption and chemical binding. Physical adsorption may not be 
successful in promoting long-term implantation because of the risk of 
desorption and/or exchange [6] or difficulties in controlling the 
presentation of the active sequence towards target cells. Massia and 
Hubbell [7], for example, have demonstrated that polymeric surfaces with 
grafted RGD-peptides were found to exhibit biological activity. They 
proved that a low density of peptide (1 fmol/cm²) was sufficient to 
improve fibroblasts spreading. But focal contact formation and normal 
stress fiber organization were observed at higher density (10 fmol/cm²). 
More recently, Marchand et al [5, 8, 9, 10] performed PET surface 
modification and grafting of peptidomimetics in order to study impact of 
spacer-arm and peptide density. The amounts of peptides obtained varied 
between 30 pmol/cm² and 100 pmol/cm² [5] and seem improve cell 
adhesion whatever the peptide density.   

However, a clear quantitative correlation between surface density and 
cell adhesion  is not possible due to the different methods used to quantify 
RGD density. Indeed, previous studies  proposed to quantify amount of 
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grafted peptides: (i) by measuring the activity of radiolabeled PET using 
scintillation counting, what implies to measure the radioactivity in solution 
or suspension) [5, 10], (ii)  125I radiolabeled peptides grafted on glass 
surface using a � counter [11], what gives an amount of radioactivity but 
not peptide distribution on the surface, (iii) XPS quantification [5], what 
necessits use of tags, (iv) or enzyme-linked immunosorbent assay (ELISA) 
[12] what leads useful but only to semiquantitative results. Moreover, a 
comparison of the influence of the density of RGD peptides on the cellular 
adhesion can be carried out only when all the other effects which 
contribute to the cellular adhesion are excluded. That is not the case in all 
the examples because of the use of various cellular lines, various peptides 
and various strategies of surface functionnalization. 

In this paper, we purpose an original method to quantify density of 
RGD peptides grafted onto the surface. This method gives, in one hand the 
density and in other hand the spatial distribution of ligand on the surface. 
The aim of this paper is to obtain physico-chemical characterization of 
RGD modified PET and to correlate these results to cell attachment.  

Our study is divided into several parts:  
• PET functionalisation with four different RGD densities 
• Physico-chemical characterization of grafted materials 

o Evaluation of RGD density 
o Hydrophilicity study  
o Roughness evaluation 

• Cell adhesion study 
o Immunofluorescent staining 
o Focal adhesion quantification 

2. Results 

2.1 Physico-chemical characterization 

 2.1.1 (1) X-Ray Photoelectron spectroscopy (XPS) 

XPS has been used to monitor each reaction step as it can provide 
information on chemical bonds and atomic concentrations.  

Virgin PET (Figure 2) exhibits the expected elements as we can 
principally detect C and O (Table 1). The C1s spectrum principally shows 
five components present in PET polymer: COOH at 289.3 eV, O-C=O at 
288.40 eV, C-O at 286.19 eV, C(O-C=O) at 285eV and C-C at 284.4 eV 
(Figure 1 and 2). Bonding proportions are closed to theoretical scheme. 
The C/O experimental ratio is 2.64 which is not very far from expected 
theoretical ration of 2.5 (Table 1). Moreover, differences between 
theoretical and experimental percentages are due to pollutions like C-C or 
CHx. In first time, we will focus our analysis on “density3 modification” 
in order to validate the grafting. In a second time, we will investigate other 
densities.  

Density 3: 
Table 1 gives the change in the atomic proportions on the top surfaces. 

Figures 3 to 8 show the expected grafting steps as well as the 
corresponding C1s XPS spectra. XPS analysis of hydrolysed PET (Figure 
3) shows simultaneously a decrease of C-O and an increase of COOH 
bounds (Figure 4) that confirms expected surface modification. Moreover, 
we observe a decrease of C/O ratio.  

After NHS grafting (Figure 5), N appears as expected (Table 1). We can 
observe increase of peak at 287.6 eV which is due to apparition of N-C=O 
component (figure 6). Moreover, there is an increase of ratio [C(O-C=O) + 
N-C=O]/O-C=O ( Rdensity3-COOH= 0.4, Rdensity3-NHS= 0.53) that 
confirms grafting of NHS onto the surface. The ratio of Csp2/Csp3 is also 
modified: Rdensity1-COOH= 0.6, Rdensity3-NHS= 0.8 that proves 
introduction of cyclic compounds on the polymer. 

After peptide grafting (Figure 8), XPS analysis confirm the increase of 
the nitrogen (Table 1) due to the presence of RGDC peptide onto the 
surface. This is confirmed by the increase of [C(O-C=O) + N-C=O]/O-
C=O ratio ( Rdensity3-NHS= 0.53, Rdensity3-RGDC= 1) and COOH/N-
C=O ratio (Rdensity3-NHS= 0.47, Rdensity3-RGDC= 0.8) (Figure 8). 
RGDC grafting is also characterised by a decrease of Csp2/Csp3 ratio 
(Rdensity3-NHS= 0.8, Rdensity3-RGDC= 0.5) due to the disappearance of 
the cyclic functions. 

XPS analysis of material functionalised by various densities of RGD 
peptides: 
Thanks to the preceeding studies, all modifications took place following 
the theoretical scheme. In this part we will only compare all different 

materials (with different peptide densities) and validate grafting only using 
quantification tables (Table 2, 3 and 4). For the other modifications we can 
observe the same comportment.  

 
Table 1. Experimental atomic composition (%) obtained by XPS 
analysis in the case of virgin PET, Density 3-COOH, Density 3-NHS 
and Density 3-RGDC surfaces. 

Atomic % C O N C/O C/N 

Native PET 72.5 27.5 - 2.64 - 

Density 3-COOH 69.5 30.5 - 2.28 - 

Density 3-NHS 68.8 28.2 3 2.44 23 

Density 3-RGDC 69.5 26.2 4.2 2.65 17 
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Figure 1. Native Poly(ethylene terephthalate) 
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Figure 2. C1s XPS spectra for Native PET 
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Figure 3. PET hydrolyzed and oxided , “Density 3-COOH” 
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Figure 4. C1s XPS spectra for material Density 3-COOH 
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Figure 5. NHS grafted onto PET surface, “Density 3-NHS” 
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Figure 6. C1s XPS spectra for material Density 3-NHS 
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Figure 7. RGDC grafted onto PET surface, “Density 3-RGDC” 
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Figure 8. C1s XPS spectra for material Density 3-RGDC 

 
After first modification step, all modified materials exhibit a C/O ratio 

lower than native polymer (C/Odensity4= 2.11, C/Odensity3= 2.28, 
C/Odensity2=2.33, C/OPET=2.64 ) which proves an increase of the 
oxygen concentration onto material surfaces (Table 2). 

After NHS grafting, quantification table (Table 3) shows significant 
differences in nitrogen percentage for materials. XPS give a semi-
quantitative evaluation of  NHS density grafted onto the surface, 
[NHS]density4>[NHS]density3>[NHS]density2>[NHS]density1. 

After RGDC grafting, we can see an increase of N percentage compare 
to previous step, this result is valid for all materials and proves that 
grafting is efficient in all cases (Table 4). Furthermore, we have an 
evaluation of RGDC densities grafted onto the surface: 
[RGDC]density4>[ RGDC]density3>[ RGDC]density2>[ RGDC]density1. 

Table 2. Experimental atomic composition (%) obtained by XPS 
analysis in the case of virgin PET(Density 1-COOH), Density 2-
COOH, Density 3-COOH and Density 4-COOH surfaces. 

Atomic % C O N C/O 

Density 4-COOH 67.9 32.1 - 2.11 

Density 3-COOH 69.5 30.5 - 2.28 

Density 2-COOH 70 30 - 2.33 

Density 1-COOH = Native PET 72.5 27.5 - 2.64 

 

Table 3. Experimental atomic composition (%) obtained by XPS 
analysis in the case Density 1-NHS, Density 2-NHS, Density 3-NHS 
and Density 4-NHS surfaces 

Atomic % C O N C/O C/N 

Density 4-NHS 69.8 26.8 3.4 2.6 20.5 

Density 3-NHS 68.8 28.2 3 2.44 22.9 

Density 2-NHS 68.7 29.8 1.6 2.3 42.9 

Density 1-NHS 68.9 29.8 1.3 2.31 53 

 

Table 4. Experimental atomic composition (%) obtained by XPS 
analysis in the case Density 1-RGDC, Density 2-RGDC, Density 3-
RGDC and density 4-RGDC surfaces 

Atomic % C O N C/O C/N 

Density 4-RGDC 69 26.5 4.6 2.60 15 

Density 3-RGDC 69.5 26.2 4.2 2.65 17 

Density 2-RGDC 68.8 27.1 4.1 2.53 16 

Density 1-RGDC 68.1 28.4 3.5 2.40 19 

2.1.2. Toluidine Blue 

Toluidine blue was used to evaluate the density of COOH created onto 
(i) PET surface after first step of the RGD grafting procedure  (Figure 24, 
3 and 9), (ii)  as well as onto PET surface after NHS grafting (Figure 9) 
(Figure 24, 5 and 9) [13]. Nevertheless, This technique didn’t permit an 
RGD quantification after last grafting step (Figure 24 and 7) because of its 
detection limit.  

On one hand, Toluidine blue staining shows an increase of –COOH 
functions onto PET surface after first modification step (Figure 24) 
comparatively to virgin polymer (Density 1-COOH). On the other hand, 
decrease of COOH density after NHS grafting (Figure 24, step2) proves 
NHS is covalently grafted by COOH functions (Figure 5) onto PET 
surface. Moreover, Toluidine blue method permit us to estimate NHS 
density grafted onto PET surface:  

   [NHS]density4>[NHS]density3>[NHS]density2>[NHS]density1. 
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Figure 9. Semi-quantitative evaluation of COOH density onto PET-
COOH and PET-NHS surfaces 

2.1.3. Brewster angle microscopy (BAM) measurements 

For RGDC layer onto polymer Brewster angle was evaluated at 60.2° 
and n= 1.7. These indications permitted us to estimate the RGDC layer 
thickness at 1.5 nm. 

2.1.4. High resolution micro-imager 

As described in previous works [13], peptides concentration was 
estimated by grafting 3H-Lys instead of RGDC peptides and hence 
measuring activity A (in cpm/mm2) of the as-treated materials by high-
resolution micro-imager. Materials are then treated in harsh conditions, by 
sonicating in water during 1 hour before each analysis, in order to observe 
a possible decrease of peptides amount (Figure 10). Initial decrease 
observed of activity represents adsorbed and coated peptides. However 
after 600 h of washing we observed a stage, we can then say that RGDC 
concentration obtained represent only grafted molecules. Densities 
obtained varied between 0.6 and 2.4 pmol/mm² according to the treatment 
used. Moreover, high resolution µ-imager gives an information about 
radiolabelled amino acids distribution on the surface and proves 
homogeneity of grafting. 
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Figure 10. RGD peptide density after washing in harsh conditions 

2.1.5. Atomic Force Microscopy (AFM) 

Surfaces topography of various functionalized materials was observed 
by AFM (topography and phase contrast images) (Figures 11, 12, 13, 14 
and 15) (Table 5). AFM images show that on the RGD grafted PET 
surface, the peptide appeared homogeneously distributed whatever the 
grafting treatment. A mean roughness of Ra = 2 nm is obtained in the case  
of “Density 1-RGDC” modification and a maximal roughness of 6.2 nm in 
the case of “Density 3-RGDC” modification. In contrast, the native PET 
presents a roughness of Ra = 1.3 nm. Excluded for “density 4 
modification”, the more important the density of peptides is on the surface, 
the more important the roughness is (table 5). 

Data type: Height

Z range: 40 nm

Data type: Phase

Z range: 40°

0 µm 1 µm 0 µm 1 µm

Data type: Height

Z range: 40 nm

Data type: Phase

Z range: 40°

0 µm 1 µm 0 µm 1 µm  

Figure 11. AFM pictures of Native PET 
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Figure 12. AFM pictures of PET grafted with RGDC peptides, 
Density 1-RGDC. 
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Figure 13. AFM pictures of PET grafted with RGDC peptides, 
Density 2-RGDC. 
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Figure 14. AFM pictures of PET grafted with RGDC peptides, 
Density 3-RGDC. 
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Figure 15. AFM pictures of PET grafted with RGDC peptides, 
Density 4-RGDC. 
 
Table 5. Roughness obtained from Native PET and PET grafted 
with RGDC peptides  

Sample RGDC density (pmol/mm²) [13] Ra (nm) 

Virgin PET - 1.3 

Density 1-RGDC 0.6 2 

Density 2-RGDC 1 2.8 

Density 3-RGDC 1.7 6.2 

Density 4-RGDC 2.4 3.7 

2.1.6. Wetting properties 

Contact angle measurement is used to validate RGD grafting by 
evaluation of surface materials hydrophilicity after last modification step 
(Figure 1, 8 and 17).  Systematically, RGD peptides grafting whatever the 
density involves a reduction in the value of the contact angle. This is 
explained by the presence of - COOH and –NH2 functions on PET surface 
after RGD peptides grafting. 
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Figure 16. Contact angles measurements for Native PET and PET 
grafted with RGDC peptides  

2.2. Biological evaluation 

2.2.1. Cell attachment 

These quantitative results reveal that RGDC peptides constitute a good 
ligand to increase the cell adhesion at short times (7h). They show that 
more the RGD peptides density is important onto the surface the more 
amount of cells attached is important (Fig.18) except for, density 1 which 
doesn’t seem to improve cell adhesion. 
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Figure 17. Attachment of MC3T3 7h after seeding in serum free 
medium onto agarose, Plastic dish, native PET, PET-RGD density 1, 
PET-RGD density 2, PET-RGD density 3 and PET-RGD density 4 

2.2.2. Fluorescent staining 

Fluorescent staining of F-actin and DNA is used to study MC3T3 
attachment onto native  PET and modified PET surfaces (Fig.19).  

Fig.19 shows differences in cell adhesion as function of surfaces 
modification as we observed a higher number of nucleus (i.e. cells) per 
field for PET-RGDC surfaces as compared to Native PET. Onto PET 
surface (Fig.19-a) cells are not spread and start to form agglomerates. 
Fig.19 (b) and (c), which represent respectively PET-RGDC-density 1 and 
PET-RGDC-density2, shows a limited initial adhesion nevertheless PET-
RGDC-density2 presented a full spread morphology as well as cells seeded 
on PET-RGDC-density 3 and PET-RGDC-density 4 (Fig.19-d and e). 
These observations are in agreement with results obtained in cell 
attachment assay (Fig.18) and with quantification of cell area (fig. 20). 

 

Figure 18. Fluorescent staining 7h after seeding of F-actin and 
DNA for materials: (a) Native PET, (b) PET-RGDC-density 1, (c) 
PET-RGDC-density 2, (d) PET-RGDC-density 3 and (e) PET-
RGDC-density 4. 
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Figure 19. Cell area onto Native PET, PET-RGDC-density 1,  PET-
RGDC-density 2,  PET-RGDC-density 3 and  PET-RGDC-density 4. 

 

Figure 20.  Fluorescent staining of F-actin, Vinculin and DNA for 
materials: (a) PET-RGDC-density 1, (a’) PET-RGEC-density 1, (b) 
PET-RGDC-density 2, (b’) PET-RGEC-density 2, (c) PET-RGDC-
density 3, (c’) PET-RGEC-density 3, (d) PET-RGDC-density 4 and 
(d’) PET-RGEC-density 4. 

 
Fig.21-a, -b, -c and –d show respectively immunostaining of  F-actin, 

vinculin and DNA for materials: PET-RGDC-density 1, density 2, density 
3 and density 4. In order to be sure that cell adhesion is due to RGDC 
grafting on the surface, we used PET-RGEC instead of PET-RGDC as 
negative control. Fig.21-a’, -b’, -c’ and –d’ represent respectively PET-
RGEC-density 1, density 2, density 3 and density 4. PET-RGDC-density 1 
(Fig.21-a) and PET-RGEC-density 1 (Fig.21-a’) don’t seem to exhibit any 
focal adhesion, in agreement with results obtained previously (Figure 18 
and 19-b). However in the case of PET-RGDC-density 2 (Fig.21-b), 
density 3 (Fig.21-c) and density 4 (Fig.21-d), we can see an organization 
of actin cytoskeleton accompagned by a vinculin clustering. However, in 
the case of PET grafted with RGEC (Fig.21-b’, -c’ and –d’), any actin 
organisation and vinculin clustering was observed, and this whatever the 

density of RGEC. These results indicate that attachement observed in the 
case of PET-RGDC is due to a specific adhesion between RGD and cells 
integrins. 

 

Figure 21.  Fluorescent staining of vinculin for materials: (a) Native 
PET, (b) PET-RGDC-density 1, (c) PET-RGDC-density 2, (d) PET-
RGDC-density 3 and (e) PET-RGDC-density 4. 

Fig.22-a, -b, –c, -d and –e  show respectively immunostaining of 
vinculin in the case of  native PET, PET-RGDC-density 1, PET-RGDC-
density 2, PET-RGDC-density 3 and PET-RGDC-density 4. Fig.22-a and 
22-b present any difference in focal adhesion between native PET and 
PET-RGDC-density 1. However, Fig.22-c, 22-d and 22-e present a high 
number of focal contacts that is in agreement with results obtained 
previously (Fig.18 to 21). 

2.2.3. Focal adhesion quantification 

In order to obtain quantitative data on cell adhesion, we used an image 
analysis program [14] to appraise cell by cell adhesion parameters such as 
cell area, number and relative area of contacts. We used vinculin to qualify 
stable focal contacts involved in cell adhesion. We first observed that for 
native PET and low density of RGDC (density 1) focal contacts appeared 
as diffuse structures but were clustered for higher densities of RGDC 
(Fig.22). The number of clusters was counted and we observed a 
significant increase of the number of contact per cell for PET-RGDC-
density3 and -4 (Fig.23). This result indicated that focal contact formation 
and stabilisation was increased on high densities of RGDC. We found that 
cell area was significantly increased for the 3 highest densities of peptides 
as compared to control or density1 (Fig.20), furthermore relative area of 
vinculin positive contacts was significantly increased for PET-RGDC-
density 3 and -4 as compared to other conditions (Fig.24). 
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Figure 22.  Number of focal contacts on Native PET, PET-RGDC-
Density 1, PET-RGDC-density 2, PET-RGDC-density 3 and PET-
RGDC-density 4. 

 

Relative area of contacts (FA in % of CA), Mean and Standard Deviation

12

11

10

9

8

7

6

5

4

3

2

1

0

Native PET RGDC-density 1 RGDC-density 2 RGDC-density 3 RGDC-density 3

Relative area of contacts (FA in % of CA), Mean and Standard Deviation

12

11

10

9

8

7

6

5

4

3

2

1

0

Native PET RGDC-density 1 RGDC-density 2 RGDC-density 3 RGDC-density 3Native PET RGDC-density 1 RGDC-density 2 RGDC-density 3 RGDC-density 3  

Figure 23. Relative area of contacts (Focal contact area in  % of 
Cell area) on Native PET, PET-RGDC-Density 1, PET-RGDC-
density 2, PET-RGDC-density 3 and PET-RGDC-density 4. 

3. Discussion 

Bone or vascular substitution materials currently used in surgery present, 
in long term applications, a random success due to the lack of 
biointegration in surrounding tissues. One important remaining problem is 
inadequate interactions between biomaterial and cells, leading in vivo to 
foreign reactions, such as inflammation, infections, aseptic loosening, local 
tissue waste, and implant encapsulation as well as thrombosis and 
embolization.  

In order to improve these interactions between implant and cells, a new 
route consist on association of biomaterials and autologous cell before 
implantation that requires a perfect cooperation between biomaterials and 
the cells that will colonise it. One of the main approaches to improve 
biomaterials is to modify their surface by immobilization of cell 
recognition motives to obtain controlled interactions between cells and 
synthetic substrates.  

Nowadays, the RGD sequence is by far the most effective and the most 
often employed peptide sequence for stimulated cell adhesion on synthetic 
surfaces. Indeed, since 1984, RGD-containing peptides have been used to 
improve the qualities of the cell culture supports, either by coating, or by 
covalent grafting [2]. However, number of studies demonstrated that a 
stable linking of RGD peptides to the surface was essential to promote 
strong cell adhesion, because formation of focal contacts only occurs if the 
ligands withstand the cells contractile forces [15]. In order to provide a 
stable linking RGD peptides should be covalently attached to the surface 
via functional groups like hydroxyl-, amino- or carboxyl- groups.  

Today, number of studies has proved that immobilization of adhesive 
peptides on materials enhances endothelial [7, 11, 16, 17, 18, 19, 20] and 
osteoblast [20, 21, 22, 23] cells adhesion. But, from the early days of RGD 
mediated cell adhesion there has been an ongoing discussion about how 
many RGD molecules are required to induce not only cell attachment but 
also cell spreading and focal contact formation. A kind of benchmarking 
results were obtained by Massia and Hubbell, who found a minimal 
amount of as low as 1 fmol RGD peptide/cm2 sufficient for cell spreading 

and as low as 10 fmol/cm2 sufficient for formation of focal contacts and 
stress fibers on a RGD functionalized glycophase glass surface [24]. Since 
this day generally higher amounts of RGD peptides have been reported to 
be necessary to achieve the same cell behavior on polymers [25, 26]. For 
example, Marchand et al [5, 8, 9, 10] performed PET surface modification 
and grafted peptidomimetics in order to study impact of spacer-arm and 
peptide density. Amounts of peptides obtained varied between 30 
pmol/cm² and 100 pmol/cm² [5], but a clear quantitative correlation 
between surface density of peptidomimetics and cell adhesion has not been 
established. However, a comparison of the influence of the density of 
RGD peptides on the cellular adhesion can be carried out only when all the 
other effects which contribute to the cellular adhesion are excluded. That is 
not the case in all the examples because of the use of various cellular lines, 
various peptides, various strategies of surface functionnalization and 
various methods used for density quantification. 

This paper purposed to functionalize polyethylene terephthalate surfaces 
by mean of covalent grafting RGDC peptides with different well 
controlled densities and to study osteoblast-like cell response in culture on 
such surfaces. All modifications were accompanied by a meaningful 
physico-chemical characterization and peptides densities quantification. 

3.1. Surface functionalization: 

As indicated above, a strong anchoring of RGD peptides on surfaces is 
required to improve cell adhesion and favorise focal contact formation. In 
this study we chose to work with poly(ethylene terephthalate) (PET), 
resulting from polycondenstion between terephthalic acid and ethylene 
glycol. 

We propose here the use of various techniques of surface 
fonctionnalisation with an aim of obtaining well controlled densities of 
RGD peptides onto the surface. 

Indeed, there are several ways to functionalize PET in order to create 
achoring sites on its surface. PET can be modified by track-etching by 
heavy atoms (Ar9+) to generate a mixture of carboxyl and hydroxyl group 
termed chain ends. These can either be treated with sodium borohydride to 
obtain uniform hydroxyl functionalization or they can be oxided to only 
obtain carboxylic acid end groups [10, 27].  

In most cases RGD peptides are linked to polymers via a stable covalent 
amide bond, usually done by reacting an activated surface carboxylic acid 
group with the nucleophilic N-terminus of the peptide. Thus we focused 
our surface functionalisation on the creation of carboxylic groups in order 
to covalently graft RGD peptides on the PET surface. In agreement with 
previous researcher results, four different surface modifications were used 
to obtain carboxylic acid end groups in various quantities onto PET 
surface (figure 1).  

Because of its mode of polymerisation, PET already contains a mixture 
of carboxyl and hydroxyl group termed end chains:  “density 1” 
modification is based on the RGD containing peptide anchorage onto 
carboxyl end groups.  

Hydroxyl end groups were converted in carboxyl groups to increase 
anchorage sites onto PET surface: “density 2” is the RGD peptides 
grafting onto carboxyl groups resulting from oxidation of hydroxyl end 
groups. 

Treatment by wet chemistry, e.g. hydrolysis of PET to obtain surfaces 
identical to those create by  track-etching, is often used for PET 
modifications [8]: “density 3”  resulting from grafting of RGD containing 
peptides onto hydrolysed and then oxided PET surfaces.  

According to photodegradation mechanisms of PET reported by other 
researchers, UV irradiation processes induced carboxyl and hydroxyl 
groups formation that suggested cleavage of the main chain of PET [28, 
29]: “density 4” resulting from the grafting of RGD  containing peptides 
onto photodegrated and oxided PET surfaces.   

The  two following stages were the grafting of coupling agent and the 
immobilization of RGDC peptides onto PET-COOH surfaces [13].  

3.2. Surface characterization:  

In this study, much effort has been devoted to ensure stability of the 
peptide bonding and accessibility to active sites through chemical binding. 
Thus, we chose to graft covalently RGDC peptides onto PET with 
different well controlled densities in order to promote cell adhesion. 
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Several physico-chemical techniques were used to characterize materials 
after each modification steps. 

 
3.2.1.Step 1  

First step consists on surface modification in order to create –COOH 
functions on the surface by mean of four different modifications [13] 
(Fig.1). After the first step, XPS results show an increase of COOH 
bounds, whatever the modification, that confirm expected surface 
modifications (Table 2). Moreover, these results can be correlated to 
Toluidine Bleu staining (Fig.10) [13] that prove the efficiency of these 
methods to obtain a gradient of –COOH densities: [COOH]density4 > 
[COOH]density3 > [COOH]density2 > [COOH]density1. 

 

3.2.2. Step 2 

Second step consist on coupling agent grafting on the carboxylic groups. 
In the same way that previously, XPS was used to validate the grafting on 
the surface. For all materials, NHS grafting step is characterised by 
apparition of N component in XPS quantification tables (Table 3). These  
results are also confirmed by Toluidine blue staining which show a 
decrease of –COOH density after NHS grafting. The sensibility of 
Toluidine blue staining didn’t permit to conclude about NHS grafting on 
Density 1 material. However, the presence of NHS molecule on density 1 
material was already confirmed by XPS analysis. Moreover, Density 4 
material present very important –COOH decrease in comparison with 
other material.  

In conclusion, this staining gives a semi-quantitative estimation of NHS 
density grafted on the surface very close from XPS values: [NHS]density4 
> [NHS]density3 > [NHS]density2 > [NHS]density1. 

3.2.3. Step 3 

The last step consist on grafting RGD containing peptides onto polymer 
surface. At this stage, all surface modifications induced by peptides 
grafting had to be determined in order to understand cell behaviour on 
such surfaces.  

Like previously, XPS was used to validate the immobilization of RGDC 
peptides onto PET surface. XPS analysis shown an decrease of C/N ratio 
compare to previous step, this result is valid for all materials and proves 
grafting is efficient in all cases. Also, the atomic percentage of nitrogen 
detected on the PET surface enabled to make a semi-quantitative 
evaluation of the peptide grafting onto the polymer surface (table 4): 
[RGDC]density4 > [RGDC]density3 > [RGDC]density2 > 
[RGDC]density1. XPS results were confirmed by contact angle 
measurments, used to study surface hydrophilicity of surface materials 
after RGDC grafting (Figure 17). Indeed, RGD peptides grafting involves 
systematically (whatever the density) a reduction in the value of the 
contact angle with respect of virgin PET. However, the more important 
decrease was observed for Density 4-RGDC material. This is explained 
taking into account the appearance of -COOH and -NH2 functions onto the 
surface of material, so, more the value of the contact angle decreases more 
the density of peptides on the surface increases.  

The main purpose of this work was to quantify RGDC densities grafted 
onto the surface in order to correlate these densities with cell adhesion. 
Taking into account the very low thickness of  grafting RGDC layer (1.5 
nm determined by Brewster Angle measurements), XPS is ot sufficient to 
evaluate its surface density. The analyzed depth takes the polymer 
substrate as well. It’s the reason why fitted XPS spectra don’t permit to 
conclude precisely about different RGDC densities onto PET surface.  

To quantify RGDC density grafted on the surface, we chose to use high-
resolution µ-imager, which looks a promising methodology for 
characterizing activity onto solid surfaces [30]. [3H]-Lys was chosen in 
order to mimic the reaction of RGDC peptides onto PET. Indeed, one of 
the main problems relevant to the application of immobilized biomolecules 
through functionalisation techniques is the bioactivity loss due to (i) the 
release of the non-correctly grafted molecules and/or (ii) the hydrolysis of 
the chains. Our results show that peptide density obtained by various 
methods used  varied between 0.6 and 2.4 pmol/mm² (Fig.11) [13]. So, our 
experiments have shown that when materials are treated in harsh 
conditions the lysine concentration stays at about 1000 times greater than 
concentrations found by Massia and Hubbell [24]. Even if we have to 
consider that RGD containing peptides occupy a greater steric hindrance 

than single Lysine amino acid, the peptide distribution obtained in this 
work would be sufficient to induce the focal contact formation and allow a 
strong cell adhesion.  

Moreover, Atomic force Microscopy (AFM) gives us informations 
about homogeneity of grafting onto PET surface (Fig.13-16). Indeed, AFM 
images show that on the RGDC grafted PET surfaces, the peptide appeared 
homogeneously distributed whatever the modification treatment. Changes 
in roughness induced by surface modifications varied between Ra= 2 nm 
(PET-RGDC-density 1) and Ra= 6.2 nm (PET-RGDC-density 3) (Table 5). 
In contrast, the native PET presents a roughness of Ra = 1.3 nm. Excepted 
for “density 4 modification”, the  more important the density of peptides is 
on the surface, the more roughness is important (table 5).  

Results obtained by Toluidine blue staining (Figure 10), contact angle 
measurements (Figure 17) and AFM analysis (Figure 16) prove that UV 
treated material (density 4 modification) doesn’t present the same behavior 
as chemically modified material (density 1, 2 and 3 modifications). Indeed, 
numerous studies demonstrated that the main effect of PET UV-induced 
photodegradation was CO and carboxylic acid production. These 
modification can be mainly attributed to a Norrish type I process followed 
by decarbonylation and to a Norrish type II process involving a cyclic six-
membered transition state [31].  

Thus, based upon these physico-chemical results, it seems reasonable to 
say that RGDC peptide grafting effectively takes place following the 
theoretical scheme with densities varying between 0.6 and 2.4 pmol/mm². 

3.3. Biological evaluation: 

In this paper, we propose to study influence of PET surfaces grafted 
with well controlled RGDC densities on MC3T3-E1 cells behaviour in 
vitro. Cell attachment assay performing 7h after seeding in serum free 
conditions shows that the peptide immobilization onto PET resulted in 
improvement of MC3T3 attachment in the case of materials presenting a 
RGDC density higher than 0.6 pmol/mm² (Fig.18). In agreement  with 
these results, immunostaining of F-actin and nucleus show an increase in 
the number of adherent cells on modified surface (Fig.19-a, -b, -c and –d) 
in comparison with native polymer (Fig.19-e). However, cell  
comportment correlates RGDC densities immobilized on the surface. 
Indeed, two groups seem to appear: (i) PET-RGDC-density 1 & 2 show a 
small increase in adherent cell number compare to native PET but do not 
allow complete cell spreading, (ii) PET-RGDC-density 3 & 4 induce 
complete cell spreading, formation and stabilisation of contacts, supports 
for actin stress fibres formation.  

 However, cell adhesion can be due to physico-chemical modifications 
induced during chemical treatments and not only to RGDC grafting on the 
surface [32]. Indeed, numerous studies proved the effect of roughness [33, 
34, 35] and hydrophilicity [36] of surface on cell adhesion. A grafting 
procedure using PET-RGEC instead of PET-RGDC as negative control 
was used (Fig.21). The comparison of RGEC and RGDC at high density 
indicated that no clustered vinculin contacts are formed and no stress 
fibres are detectable on PET-RGEC surface. These results prove that 
attachment observed in the case of PET-RGDC is due to a specific 
adhesion between RGD and cells integrins. 

Vinculin-positive contact quantification analyses demonstrated that high 
densities of RGDC favoured formation and stabilisation of contacts. 
Clusterisation of contact is critical for recruitment of protein kinases 
within contact such as FAK, src and their activities are necessary for cell 
survival [37] and proliferation [38].   

All biological results prove that our functionalizing strategy constitue a 
good route to improve cell adhesion and enhance focal adhesion formation. 
The cells behaviour appears clearly different according to the density of 
RGD peptides grafted onto the PET surface. 

Indeed, cell adhesion assay and focal adhesion quantification show that 
cell responses depend of RGDC density grafted on the surface. Moreover, 
these results seem to indicate that the critical RGDC density to increase 
cell attachment is 1pmol/mm², that is higher than minimal density found 
by Massia and Hubbell [24]. However, in their studies Massia and Hubbell 
grafted GRGDY peptides onto poorly adhesive glass substrates and 
observed human foreskin fibroblasts adhesion. Moreover, they used 
iodination of tyrosine (125I-Tyr) coupled with � counter analysis to 
evaluate peptide density on the surface but this technique didn’t permit 
them to conclude about homogeneity of their grafting.. Thus, it’s not 
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possible to compare our results with those obtained in their studies because 
of the use of different cells, different peptides, different substrate and 
different peptides quantification technique.  

Moreover, the high peptide density necessary to increase cell adhesion 
can be explained by the lack of bioactivity of the RGDC peptide, used in 
this study as model peptide. Indeed, RGD is the minimal peptidic sequence 
known to enhance cell adhesion, but bioactivity is different for each 
sequence: RGD< RGDS< GRGDSP [2] et for each conformation. Indeed, 
some of us have studied adhesion of Human Osteoblast Progenitor cells on 
Ti-6Al-4V grafted with linear RGDC and cyclo(DfKRG) peptides [23]. 24 
hours after seeding, cyclo(DfKRG) grafted material induced an higher 
increase of cell adhesion than RGDC grafted material. These results 
suggest that cyclo(DfKRG) peptide constitute a better ligand for cell 
adhesion than linear peptides. Another study [39] have shown that linear 
GRGDSPC linear peptide interacts preferentially with αχβ1 intergins while 
cyclo-DfKRG peptides interacts with αvβ3 and αvβ5 integrins. 
Consequently, different cell adhesion at 24h seeding may be linked to the 
different cellular activity, as extracellular proteins synthesis, implied by 
the signal transduction pathways that both RGD-containing peptides 
induce, respectively. In addition, cell adhesion behaviour has to be related 
to the accessibility of integrins receptors by the peptides displaying 
conformation.  

4) Conclusions 

New hybrid materials associating poly(ethylene terephthalate) and 
osteoblast-like cells have been developed thanks to the covalent grafting of 
RGD containing peptides displaying different densities (varying between 
0.6 and 2.4 pmol/mm²) onto polymer surface. Benefits of the as-proposed 
methods were related to control of RGDC peptides densities grafted onto 
the surface as well as to their stability onto the surface when treated in 
harsh conditions. The efficiency of this new route for biomimetic 
modifications of PET surface was also clarified by the capacity of RGDC 
peptide to induce focal contact formation and  osteoblasts adhesion at 7h. 
However, cell attachment assay and focal contact observation permit to 
prove that a minimal RGDC density of 1pmol/mm² is required to improve 
MC3T3 cells responses. Indeed, PET grafted with 0.6 pmol/mm² doesn’t 
induce increase of cell adhesion and focal contact formation. Nevertheless, 
different materials exhibiting densities between 0.6 and 1pmol/mm² will 
have to be elaborate in order to find the critical density value. 

5. Experimental 

The PET sample used is a commercial film obtained from Goodfellow, 
France. It is in the form of bi-oriented film with a thickness of 75 �m. 
Inorganic reagents (NaOH, KMnO4, H2SO4, HCl) were obtained by 
Sigma, France. Acetonitrile, Dimethylaminopropyl-3-EthylCarbodiimide 
hydrochloride (EDC), N-HydroxySuccinimide (NHS) and 2-(N-
morpholino)-ethanesulfonic acid (MES buffer) were obtained from 
Aldrich, France. RGDC and RGEC peptides were obtained from Bachem, 
France. [3H]-L-Lysine solution with 150mCi/mmol was purchased from 
Amersham, France. Antibodies provided from Molecular Probes and DAPI 
(4,6-Diamidina-2-phenylin) from Sigma, France. 

5.1. Surface preparation of PET and covalent grafting of 

RGDC peptide with COOH anchore 

Polymer surfaces were modified according Boxus and al. [8] with some 
modifications. The peptide immobilization strategy has been performed 
following this procedure (Fig.24), also described in previous works [13]: 
1) First, materials were modified in order to create COOH functions 
onto PET surface. Protocols are different for each density. Nomenclature 
used for treatment 1, treatment 2, treatment 3 and treatment 4 are 
respectively density 1, density 2, density 3 and density 4: 

- Density 1-COOH 
� PET is used without modification. 

- Density 2-COOH 
� PET is oxided by KMnO4 in H2SO4 (1.2 N) during 1 h at 
60°C. After reaction, PET is rinsed one time with HCl (6 N, 10 

min) and two times in MilliQ water (2*10 min), then samples 
dried on Whatman paper. 

- Density 3-COOH 
� PET is hydrolysed with 0.25 g NaOH, 25 ml H2O, 25 ml 
acetonitrile during 15 h at 60°C. 
� PET is oxided by the same way than density 2. 

- Density 4-COOH 
� PET is modified by UV irradiation during 60 h on each face 
[29, 40, 41].PET is oxided by the same way than density 2. 

 
2) PET-COOH (whatever the treatment) were immersed in a solution 
of Dimethylaminopropyl)-3-EthylCarbodiimide hydrochloride (EDC, 0.2 
M) + N-HydroxySuccinimide (NHS, 0.1 M) in (2-(N-morpholino)-
ethanesulfonic acid (MES buffer, 0.1 M in MilliQ Water) and then rinsed 
in MilliQ Water. Materials obtained are named: density 1-NHS, density 2-
NHS, density 3-NHS and density 4-NHS. 
3) The immobilization of cell-binding peptides containing the RGD 
sequence  or Lysine, was realized in a solution of RGDC ((or 3H-
Lysine)/H2O (C=10−3 M)) in the case of micro-imager study) for 15 h at 
room temperature. After grafting, the disks were rinsed every time with 
MilliQ Water during one week. Materials obtained are named: density 1-
RGDC, density 2- RGDC, density 3- RGDC and density 4- RGDC. 
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Figure 24. Sequence of the PET surface modification procedure. 
(1) PET surface preparation in order to obtain –COOH end chains, 
(2) reaction with Dimethylaminopropyl)-3-EthylCarboiimide 
hydrochloride (EDC) and N-HydroxySuccinimide (NHS), (3) 
Immobilization of RGDC or 3H-Lysine containing peptide through 
amine bounding. 
 
 

5.2. Surface characterisation 
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5.2.1. X-Ray Photoelectron spectroscopy (XPS) 

A VG Scientific ESCALAB photoelectron spectrometer was used for 
the surface analysis with a non-monochromatized MgK  1253.6 eV source 
of 100 W. The area of the analytical X-ray spot on the sample surface is 
about 250 microns. A flood gun was used for charge compensation. 
Acquisition of high-resolution spectra was done at constant pass energy of 
20 eV. Fitting was then realized with software provided by VG Scientific, 
each spectrum being referenced to carbon pollution at 284.8 eV. Binding 
energies values are given with a precision of ±0.2 eV. Analysis were 
performed with n=3 samples (3 points per sample). 

5.2.2. Toluidine blue 

After the reaction, the amount of COOH functions grafted onto the film 
was determined using the Toluidine Blue-O (TBO) method, in which the 
dye stains the deprotonated acid groups through ionic interaction [42]. In 
brief, a solution of 5×10−4 M TBO was prepared by dissolving TBO 
powder in NaOH solution (pH 10). Modified PET disc was placed in a 10 
ml tube. Ten millilitres of TBO solution were added on the PET surface 
and the sample was shaken for 6 h. After TBO binding, the supernatant 
was removed from tube and the stained PET surface was washed with 
NaOH solution (pH 10) and pure water for two times. Five millilitres of 
50% acetic acid was added to remove the TBO dye from the carboxyl 
groups on PET during 10 minutes. Two hundred microlitres of the washed 
solution from each sample was loaded into 96 well plate and the optical 
density at 633 nm is measured with a 96 well-plate reader. The density of 
the carboxyl groups is determined with a calibration plot  containing 
several samples with different carboxyl group concentrations. The 
calculation is based on the assumption that 1 mol of TBO has complexed 
exactly with 1 mol carboxyl groups. 

5.2.3. Brewster angle microscopy (BAM) measurements 

The RGDC layer grafted onto polymer were evaluated using a Brewster 
angle microscope (NFT BAM2plus, Göttingen, Germany) mounted on the 
Langmuir trough. The microscope was equipped with a frequency doubled 
Nd:Yag laser (532 nm, 50 mW), polarizer, analyser and a CCD camera. 
The spatial resolution of the BAM was about 2 µm, and the image size 625 
× 400 µm with ×10 lens used. 

5.2.4. Atomic Force Microscopy (AFM) 

The surface roughness was analysed by Atomic Force Microscope 
(AFM) (Dimension 3100, Veeco), by tapping mode. 

5.2.5. Wetting properties 

The contact angles of water droplets on the different surfaces were 
measured using a DIGITROP goniometer of the GBX Society, France. 
Static water contact angles were measured by deposing, on the virgin PET 
surface and on the modified PET surface, a droplet of deionised water. 30 
measurements was done for each sample of PET (2 materials for each 
condition). 

5.2.6. High resolution micro-imager 

Micro imager was developed at the Institute of Nuclear Physics IN2P3-
CNRS-ORSAY France [30] and is based on contact imaging through a 
solid scintillation sheet.  

The basic principle of these detector is detailed elsewhere [30, 43]. 
When an emitted β- particle or an electron interacts with the detection 
medium, part of their energy is converted into light. The corresponding 
light spots are recorded by an electronic system composed of an intensified 
Charge Coupled Device (CCD) camera, an interface board and a PC. The 
count and localization by a centroid calculation of each light distribution 
creates the quantitative cartography of the activity in the sample. The 
characteristic of the light emitted, which is analysed during the acquisition, 
depends on the energy of the particle. This property suggests new potential 
applications in the field of β-rays selection according to their energy.  

The full field of view permits spatial resolution aound 15 µm for 3H and 
20 µm for 14C and 35S. Quantitatively, peptides density was evaluated by 
grafting 3H-Lysine instead of RGDC peptide (fig.1). Radiolabeled lysine 
grafting was performed incubating (Fig.1, step 3 of the chemical 
procedure) PET samples in a solution of 3H-Lys diluted in Lysine solution 

(10−3 M). Radioactivity of this latter solution was adjusted to 6 µCi/ml. 
Before each analysis, materials are treated in harsh condition by sonicating 
in water during 1 hour. To evaluate the stability of grafted Lysine in water, 
the 3H activity (in cpm/mm2) was calibrated at each analysis. Calibration 
of the entire probed area was first done stating the signal corresponding to 
the activity of 14C standard slides to a constant level. The 3H radioactive 
decay wasn’t finally taken into account since its half-life (14 years) is 
negligible vs. the experiments duration. 

5.3. Cell culture 

5.3.1. Cell culture 

MC3T3-E1 (osteoblast-like) cells are a non-transformed cell line 
established from newborn mouse calvaria and exhibit an osteoblastic 
phenotype. Cells were grown in Alpha-MEM medium supplemented with 
10% FBS, 1% penicillin/streptomycin and 1% l-glutamine. Cells were 
subcultured once a week using trypsin/EDTA and maintained at 37°C in a 
humidified atmosphere of 5% CO2 in air.   

5.3.2. Cell attachment 

Cell attachment was measured by a modified colorimetric method 
according to Landegren with some modifications [44]. Disks of 
functionalized polymer were sterilised during 10 min in 70% ethanol and 
then rinsed three times in PBS. They were placed in 24-wells tissue culture 
plates (Corning) that had been previously coating with 2% agarose. 
MC3T3 cells were seeded at a density of 100 000 cells/cm2 on each 
material and allowed to attach for 7h at 37 °C in serum-free α-MEM 
medium. Then, non-adherent cells were removed by washings with PBS 
0.1 M pH 7.4. Chromogenic substrate solution of 500 µl (7.5 mM substrate 
(p-nitrophenyl N-acetyl β-D glucosaminide); 0.1 M Na citrate; pH=5; 5% 
(v/v) Triton-X 100) was added for 2 h at 37°C in humidified atmosphere. 
Reaction was stopped with 5 mM EDTA/50 mM glycine pH 10.4. 
Resulting chromophore was measured spectrophotometrically at 405 nm. 
The positive and negative controls of cell adhesion were the tissue culture 
polystyrene (TCPS) and agarose (2%) coating, respectively. 

5.3.3. Morphological study: focal contacts formation  

(a) fluorescent staining: F-actin filaments, Vinculin and DNA 
Fluorescent staining was performed 7 h after cell seeding at a density of 

30 000 cells/cm². Cell loaded materials were rinsed twice with serum free 
medium, fixed with 4% (w/v) paraformaldehyde in phosphate-buffered 
saline (PBS) during 15 min at 4°C, and permeabilized with permeabilizing 
buffer pH= 7.2 (10.3% (w/v) sucrose + 0.292% (w/v) NaCl + 0.06% (w/v) 
MgCl2 + 0.476% (w/v) Hepes buffer + 0.5% (v/v) triton-X-100) during 15 
min at 4°C. Cell cytoskeletal filamentous actin (F-actin) was visualized 
treating the cells with 5 U/mL Alexa Fluor® 488 phalloidin for 1 h at 37°C. 
Vinculin was visualised treating the cells with 1% (v/v) Monoclonal anti-
vinculin (clone hVIN-1 antibody produced in mouse) during 1 h at 37°C. 
Then we coupled with Alexa fluor® 568 ( F(ab’)2 fragment of rabbit anti-
mouse IgG(H+L)) during 30 min at room temperature. Cell nuclei were 
counterstained with 20 µg/ml DAPI (4,6-Diamidina-2-phenylin) during 10 
min at room temperature. Samples were finally mounted in Vectashield® 
(Vector). In order to be sure that adhesion is RGD specific, the negative 
control consist on material grafted with RGEC. 

 
(b) Focal adhesion quantification 
For quantification of vinculin positive contacts areas, we used the 

freeware image analysis ImageJ (NIH, http://rsb.info.nih.gov/ij/). We 
opened the raw image, converted it to an 8-bit file, and used the unsharp 
mask feature (settings 1:0.2) before removing the image background 
(rolling ball radius 10). After smoothing, the resulting image, which 
appears similar to the original photomicrograph but with minimal 
background, was then converted to a binary image by setting a threshold. 
Threshold values were determined empirically by selecting a setting, 
which gave the most accurate binary image for a subset of randomly 
selected photomicrographs with varying peptides densities. Cell area was 
determined by manual delineation on raw fluorescent images, total contact 
area and mean contact area per cell were calculated by “Analyse 
Particules” in Image J, contacts smaller than 3 pixels were not taken into 
account. A minimum of 30 cells per conditions were analysed [14]. 
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(c) Statistics 
Statistical analysis was performed using the STATISTICA software 

(StatSoft Inc., Tulsa, OK, USA). One way analysis of variance (ANOVA) 
was performed on focal contacts quantification data. When F values for a 
given variable were found to be significant, the sequentially rejecting 
Bonferroni-Holm test [45] was subsequently performed using the Holm's 
adjusted p-values taken from the t table. Results were considered to be 
significantly different at p<0.05. 
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Introduction 

 
Comme nous avons pu le voir dans les deux premiers articles, l’immobilisation de ligands 

pro-adhésifs est très utilisée pour améliorer la biocompatibilité des implants. Cependant, 

comme cela a été présenté dans la partie bibliographique, la réalisation de microstructures à la 

surface des biomatériaux constitue également une voie prometteuse pour contrôler les 

interactions matériaux-cellules (Cf. Chapitres III-A-3 : « Microstructuration de la surface » et 

IV : « Micro- et nano-distribution de biomolécules en surface de biomatériaux » ). En effet, les 

cellules en conditions naturelles répondent, par le biais de la matrice extracellulaire, à une 

grande variété de stimuli. Ces derniers s’organisent à des échelles micro- et nano-métriques et 

peuvent modifier les fonctions cellulaires ou la structure tissulaire. Ceci permet d’expliquer le 

fait que l’on observe généralement des dérives de phénotypes ou des différences structurales 

dans le cas des cellules cultivées in vitro sur des substrats synthétiques comparativement aux 

cellules dans leur environnement naturel.  

C’est pour cette raison que depuis plusieurs années les chercheurs issus de la biologie, de 

la chimie et de la science des matériaux ont uni leurs connaissances afin de réaliser des 

surfaces combinant à la fois l’immobilisation de biomolécules et la réalisation de 

microstructures en surface de biomatériaux dans le but de reconstituer au mieux 

l’environnement naturel des cellules. La capacité de contrôler la répartition spatiale des 

molécules chimiques ou biologiques à la surface d’un matériau a ainsi ouvert de nouvelles 

perspectives dans la recherche biomédicale. Ces recherches ont donné lieu au développement 

de nombreuses techniques de micro- et nano-fabrication, initialement utilisées dans l’industrie 

électronique, ayant pour but de générer l’immobilisation de biomolécules sous forme de 

microstructures.  

 

L’objectif de ces travaux était de réaliser des micro-domaines de peptides RGD en surface 

de PET par le biais de deux techniques différentes et d’étudier, dans les deux cas,  l’influence 

de la distribution des peptides sur l’adhésion de cellules ostéoblastiques.  
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� Le troisième article, « RGD micro-patterning on Poly(ethylene terephthalate) 

surfaces » (ITBM-RBM, 2007 ; 28 (1) : 2-12), propose : 

 

• La mise au point de 2 méthodes permettant la distribution de peptides RGD : la 

photolithographie et la photoablation : La microscopie électronique à balayage, la 

microscopie optique et la profilomètrie optique ont permis de valider l’obtention 

des motifs attendus théoriquement. 

• La caractérisation physico-chimique des domaines obtenus : l’imagerie bêta haute 

résolution est utilisée pour valider la microdistribution des peptides RGD en 

surface du PET. 

 

 

 

� Le quatrième article, « RGD peptides grafted onto micro-patterned Poly(ethylene 

terephthalate): influence of peptide distribution on osteoblast cells attachment » 

(Biomaterials, soumis), propose l’évaluation biologique des matériaux réalisés par le biais 

des deux méthodes : 

 

• La microscopie optique et la microscopie électronique à balayage sont utilisées 

pour observer l’adhésion des cellules (MC3T3) sur les différents domaines formés 

par ablation laser. 

• La microscopie optique et la microscopie à fluorescence, après 

l’immunomarquage de l’actine et de l’ADN, sont utilisées pour observer 

l’adhésion des cellules (MC3T3) sur les différents domaines obtenus par 

photolithographie. 

 

  

���� Les principaux résultats ayant été obtenus dans ces deux articles sont :  

 

• Cette étude a permis de démontrer la faisabilité de développement de matériaux en 

PET comportant des micro-domaines de peptides RGD  à leur surface, et ce, par 

deux techniques différentes. 
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• L’imagerie β haute résolution couplée à l’utilisation d’acides aminés radiomarqués 

(3H-Lysine) a (i) permis de valider le greffage des peptides dans les domaines 

obtenus par photolithographie, (ii) prouvé l’ablation des peptides durant 

l’irradiation au laser à excimères. 

• Les différentes techniques utilisées pour observer l’adhésion des cellules sur les 

surfaces micro-structurées ont montré un alignement des cellules dans les zones 

contenant les peptides RGD, et ce quelque soit la taille des domaines ou la 

technique de microfabrication utilisée. 

• Le meilleur alignement cellulaire a été obtenu pour des domaines de RGD 

présentant une largeur de 100µm et un espacement entre les motifs variant de 75 à 

100 µm. 



 103 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Troisième article 

 
RGD micro-patterning on Poly(ethylene terephthalate) surfaces 

 
C. Chollet, S. Lazare, C. Labrugère, F. Guillemot, R. Bareille, M.C. Durrieu 

ITBM-RBM, 2007 ; 28 (1) : 2-12 
 
 

 

 

 



http://france.elsevier.com/direct/RBMRET/

ITBM-RBM 28 (2007) 2–12
Original article

RGD peptides micro-patterning on poly(ethylene terephthalate) surfaces
* Corresponding author.
E-mail address: celine.chollet@b

1297-9562/$ - see front matter © 20
doi:10.1016/j.rbmret.2007.03.002
Réalisation de microdomaines de peptides

RGD à la surface de polytérèphtalate d’éthylène

C. Cholleta,*, S. Lazareb, C. Labrugèrec, F. Guillemota, R. Bareillea, M.C. Durrieua

a Inserm U577, université Victor-Segalen-Bordeaux-II, 146, rue Léo-Saignat, 33076 Bordeaux cedex, France
b Laboratoire de physicochimie moléculaire (LPCM), UMR 5803 du CNRS, université de Bordeaux-I, 351 cours de la Libération, 33405 Talence, France

cCentre de caractérisation des matériaux avancés, ICMCB–CNRS, avenue du Docteur-Schweitzer, 33608 Pessac, France

Received 23 November 2006; accepted 16 March 2007
Available online 29 May 2007

Abstract

The aim of this study was to evaluate the impact of RGD micro-patterned poly(ethylene terephthalate) (PET) on human osteoblast progenitor
(HOP) cells attachment. Biomimetic modifications were performed by means of a four-step reaction: surface hydrolysis, oxidation in order to
create COOH functions, coupling agent grafting (EDC, NHS) and finally immobilization of peptides. In addition to homogeneous or statistically
distribution of peptides, micro-patterns of RGD were generated by: optical photolithography and UV excimer laser ablation. Modification steps
were validated by physico-chemical techniques: XPS was used to prove covalent grafting at each stage of the surface functionalization, toluidine
blue assay and high resolution µ-imager (using [3H]-Lys) to evaluate peptide densities and validate micro-patterns formation. Finally, the effi-
ciency of this biomodification of PET was demonstrated onto homogeneous surfaces by measuring the adhesion between 1 and 24 h of osteo-
progenitor cells isolated from HBMSC.
© 2007 Elsevier Masson SAS. All rights reserved.

Résumé

Le principal objectif de ce travail est d’évaluer l’impact du greffage de peptides RGD sous la forme de microdomaines à la surface du
polytéréphtalate d’éthylène (PET) sur l’attachement des cellules ostéoprogénitrices humaines. La biomodification est une réaction en quatre
étapes : hydrolyse de la surface, oxydation ayant pour but de créer des fonctions COOH à la surface du polymère, greffage d’un agent de
couplage et greffage du peptide. L’originalité de ce travail est basée sur les deux différentes techniques utilisées pour créer les domaines sur le
polymère : la photolithographie optique et de l’ablation par laser UV à excimère. Toutes les étapes de modification de surface sont validées par
différents moyens de caractérisation physico-chimiques : l’XPS pour valider le greffage covalent des biomolécules en surface du PET, le bleu de
toluidine et la micro-imagerie haute résolution pour évaluer la quantité de peptides greffés ainsi que leur répartition en surface. L’efficacité de
cette biomodification est démontrée sur les surfaces greffées de façon homogène en mesurant l’adhésion d’ostéoprogéniteurs humains entre 1 et
24 h.
© 2007 Elsevier Masson SAS. All rights reserved.
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1. Introduction

Several tools have been developed to study the role of sig-
naling in cell biology. Two basic technologies are used to spa-
tially organized cells: control over surface chemistry to render
specific regions adhesives [1–3] or non-adhesives [4], and the
ability to pattern this chemistry onto a surface [5]. Chemical
patterns have attracted substantial interest for applications in
the field of biosensors, fundamental cell–surface interaction
studies, tissue engineering, and biomaterials [6]. Tremendous
effort has been put in by many research groups to develop
techniques that are compatible for patterning biomolecules on
micrometer scale. Currently, the most widely used techniques
are photolithography and soft lithographic approaches such as
contact microprinting [7,8], microfluidic patterning [9,10], and
micromolding [11]. More recently techniques using AFM, such
as deep pen lithography [12] and scanning probe lithography
[13] were developed because of their high resolution even in
nanometer scale.

Associating biomaterials with autologous cell populations in
culture requires perfect cooperation between the biomaterial
and the cells that will colonize it. One of the main strategies
in this area of research is to make the biomaterials more
“attractive” for the tissue or the surrounding cells. To do this,
one suitable approach is to functionalize the surface of the
materials by “pro-adhesive” ligands likely improve cell adhe-
sion and hence the cell and tissue colonization of these materi-
als. Indeed, when hybrid biomaterials are produced, the current
consensus, agreed by many research teams throughout the
world is to distribute the bioactive ligands in a controlled fash-
ion in the form of nanoscale clusters or nanodomains and no
longer in a homogeneous or a statistically based way.

In this paper we will focus our study on the grafting of
RGD (Arg-Gly-Asp) peptides, well known to enhance cell
adhesion since 1984 [14]. This attachment property is due to
the presence of integrin receptors implied in cellular adhesion
phenomena. Massia and Hubbell [15] have shown that at very
low RGD peptides densities, fibroblasts attach but do not
spread while at higher densities (1 fmol/cm2), i.e. when the
spacing between peptides reaches 440 nm, they do. Further-
more, when the RGD density reaches 10 fmol/cm2 (corre-
sponding to a spacing of at least 140 nm), focal contact forma-
tion (small region on the surface of the fibroblast that is
anchored to the substrate) and normal stress fiber organization
were demonstrated. More recently, interest of clustering pep-
tides on focal contact formation has also been clarified [16].

Basically, our study was:

● functionalizing and characterizing PET with RGD peptide;

● studying cell adhesion on homogeneous surfaces;

● creating and characterizing micro-patterns onto PET sur-
face.

In this study, we developed two methods to pattern RGD
onto PET with different approaches:
● in one hand, domains were created by photolithography
and then RGD were grafted in obtained patterns;

● in the other hand, RGD were grafted homogeneously onto
polymer surface and then removed according to a predeter-
mined design by UV excimer laser ablation.

2. Materials and methods

2.1. Material

The PET sample used is a commercial film (amorphous
Mylar® D) obtained from Dupont Teijin. It is in the form of
bi-oriented film with a thickness of 75 μm. Inorganic reagents
(NaOH, KMnO4, H2SO4, HCl) were obtained by Sigma,
France.

Acetonitrile, dimethylaminopropyl-3-ethylcarbodiimide
hydrochloride (EDC), N-hydroxysuccinimide (NHS) and (2-
(N-morpholino)-ethanesulfonic acid (MES buffer) were
obtained from Aldrich, France. RGDC peptides were obtained
from Bachem, France. [3H]-L-lysine solution with 150 mCi/
mmol was purchased from Amersham, France. S1818 positive
tone photoresist resin and Microposit Developer were obtained
from Shipley, France.

2.2. Methods

2.2.1. RGD peptide grafting onto poly(ethylene terephthalate)
(PET)

2.2.1.1. Surface preparation of PET and RGDC grafting. PET
film was subjected to ethanol washing and sonicating for pur-
ification before use. The three subsequent modification steps
are (Fig. 1): hydrolyze with NaOH + water/acetonitrile; oxida-
tion with KMnO4 in H2SO4 (step 1); NHS, EDC grafting (step
2); RGDC or 3H-lysine grafting (step 3) [17,18].

2.2.1.2. Surface characterization. Toluidine blue. After the
reaction, the amount of COOH grafted onto the film was deter-
mined using the toluidine blue-O (TBO) method according to
Emiko Uchida and Ikada [19] with some modifications, in
which the dye stains deprotonated acid groups through ionic
interaction. The concentration of the carboxyl groups is deter-
mined from a calibration curve containing several samples with
different acetic acid concentrations [18].

X-ray photoelectron microscopy: XPS. A VG Scientific
ESCALAB photoelectron spectrometer was used for the sur-
face analysis with a non-monochromatized AlKα 1486.6 eV
source of 100 W. The area of the analytical X-ray spot on the
sample surface is about 250 μm. A flood gun was used for
charge compensation. Acquisition of high resolution spectra
was done at constant pass energy of 20 eV. Fitting was then
realized with software provided by VG Scientific, each spec-
trum being referenced to carbon pollution at 284.8 eV. Binding
energies values are given with a precision of ± 0.2 eV.



Fig. 1. Sequence of the PET surface modification procedure. (1) PET surface preparation in order to obtain –COOH end chains, (2) reaction with
dimethylaminopropyl)-3-ethylcarboiimide hydrochloride (EDC) and N-hydroxysuccinimide (NHS), (3) immobilization of RGDC or 3H-lysine containing peptide
through amine bounding.
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2.2.1.3. Cell culture. Human osteoblast progenitor (HOP) cells
were isolated from HBMSC according to Vilamitjana-Amédée
et al. [20] with some modifications. Briefly, human bone mar-
row was obtained by aspiration from the iliac crest of healthy
donors (20–70 years) undergoing hip prosthesis surgery after
traumatic shock. Cells were separated into single suspension
by sequentially passing the suspension through syringes fitted
with 16, 18, 21 gauge needles. After centrifugation for 15 min
at 800 g, the pellet was resuspended in Iscove modified
Dulbecco’s medium (IMDM, GIBCO) supplemented with
10% (v/v) fetal calf serum (FCS, Gibco) and 10−8 M dexa-
methasone (Sigma). Cells were then plated into 75 cm2 cell
culture flasks (Nunc) and incubated in a humidified atmo-
sphere of 95% air and 5% CO2 at 37 °C. Three days later,
the medium was partly removed, replaced twice with the com-
plete medium supplemented with 10−8 M dexamethasone, and
then every 3 days with IMDM containing 10% FCS (v/v). Sub-
culturing was performed using 0.2% (w/v) trypsin, 5 mM

EDTA.

2.2.1.4. Cell attachment. Cell attachment was measured by a
modified colorimetric method according to Landegren [21]
with some modifications. Briefly, sterile disks of functiona-
lized polymer were placed in 24-wells tissue culture plates



Fig. 2. Schematic of the experimental setup. The image of the mask is projected
and etched onto the surface of the sample (S) after the KrF laser beam travels
through the homogenizer (H), the field lens (F), the mask (M) and the
projection lens (P).
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(Corning) that had been previously coating with 2% agarose.
HOP cells were seeded at a density of 3 × 104 cells per cm2 on
each material and allowed to attach for different times (3, 6 and
24 hours for HOP) at 37 °C in serum-free IMDM medium.
Then, non-adherent cells were removed by washings with PBS
0.1 M pH 7.4. Chromogenic substrate solution of 500 μl (7.5 m
M substrate (p-nitrophenyl N-acetyl β-D glucosaminide); 0.1 M

Na citrate; pH 5; 5% (v/v) Triton-X 100) was added for 2 h at
37 °C in humidified atmosphere. Reaction was stopped with
5 mM EDTA/50 mM glycine pH 10.4. Resulting chromophore
was measured spectrophotometrically at 405 nm. The positive
and negative controls of cell adhesion were the tissue culture
polystyrene (TCPS) and agarose (2%) coating, respectively.

2.2.2. Elaboration of surfaces with well-defined topochemistry

2.2.2.1. Photolithography. First photoresist resin was spin
coated with a Karl Suss spin coater at 1100 rpm during
1930 s. Then resin was warmed at 110 °C during 10 min
before irradiation through Cr mask (Femto-St Sciences &
Technologies, Besançon, France) by UV lamp (15 s, 220 V,
50 Hz, 60 W). Patterns were revealed during 1940 s in a
Microposit Developer (50% in water) before to be drying in
an oven (30 min, 120 °C).

List of patterns present on the mask is reported in Table 1.

2.2.2.2. UV excimer laser ablation. Ablation was performed
onto the graft surface by using a pulsed KrF excimer laser
(248 nm, 20 ns per pulse) whose beam illuminates a metallic
mask consisting of a slot of 750 μm width which is imaged on
the graft surface by means of a precision lens (fully aberration
corrected, designed by F. Goodall, RAL, UK) of 0.2 numerical
aperture, capable of a lateral resolution of ~0.5 μm (Fig. 2).
The field of irradiation on the sample has a size of ~2 mm.
The image of the mask is transferred (without contact) to the
sample with a size reduction of 10, at a fluence of 1 J/cm2,
enough to achieve spontaneous ablation since threshold is of
the order of ~35 mJ/cm2. The best image is in the mask con-
jugated plan position with respect to the lens and is determined
Table 1
Different designs obtained by photolithography

Design (1 cm2) Reference Space between RGD
zones (□)

RGD thickness
(■)

A 10 μm 10 μm
B 10 μm 50 μm
C 10 μm 100 μm
D 10 μm 300 μm
E 100 μm 10 μm
F 100 μm 50 μm
G 100 μm 100 μm
H 100 μm 300 μm
I 300 μm 10 μm
J 300 μm 100 μm
K 300 μm 300 μm
L 10 μm 10 μm
M 50 μm 50 μm
N 100 μm 100 μm
O 300 μm 300 μm

Random design P Random Random
experimentally by a z-scan experiment [22]. The sample was
irradiated in a step-and-repeat mode by lateral displacement
adjusted to the desired distance (e.g. 5–300 μm), in order to
perform the next microgroove (one cycle). The entire operation
(10 cycles) was driven manually. A series of microgrooves
could thus be obtained, the number of pulses varied between
1 and 10 pulses.
2.2.2.3. Micro-patterns characterizations. Optical microscope.
Optical microscope, provided from Nikon (Japan), was used to
validate creation of micro-patterns by photolithography.

High resolution micro-imager. A micro-imager is based on
contact imaging through a solid scintillator sheet (Fig. 3). Light
emitted is amplified through an image intensifier tube and is
Fig. 3. μ-Imager principle.



Table 2
Experimental atomic composition (%) obtained by XPS analysis in the case of
virgin PET surface and PET grafted with COOH, NHS and RGDC

Material C O N
PET-COOH 66.4 32.9 –

PET-NHS 67.9 30.1 2
PET-RGDC 66.5 30.2 2.6

Fig. 5. XPS spectrum of native PET.
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analyzed with a CCD camera. The full field of view is smaller
than the first one (24 × 32 mm) but a better spatial resolution is
obtained (typically 15 μm for 3H, 20 μm for 14C and 35S).

Quantitatively, peptides concentration was evaluated by
grafting 3H-Lysine instead of RGDC peptide. Radiolabeled
lysine grafting was performed incubating (step 3 of the chemi-
cal procedure (Fig. 1)) PET samples in a solution of 3H-Lys
diluted in Lysine solution (2 × 10−3 M). Radioactivity of this
latter solution was adjusted to 6 μCi/ml.

To evaluate the stability of grafted Lysine in water, the 3H
activity (in cpm/mm2) was calibrated at each analysis. Calibra-
tion of the entire probed area was first done stating the signal
corresponding to the activity of 14C standard slides to a con-
stant level. The 3H radioactive decay was not finally taken into
account since its half-life (14 years) is negligible vs. the experi-
ments duration.

Scanning electron microscopy: SEM. SEM was carried
out at 15 kV using a Hitachi S-2500 scanning electron micro-
scope in order to study material topography after laser ablation.
Prior to observe samples, these were coated with a sputter
coater equipped with a gold target.

Optical profilometer. Veeco optical profilometer (Wyko
NT1100) was used in order to characterize laser ablated areas
(roughness, ablation depth).

3. Results

3.1. Validation of RGDC grafting

Firstly, the RGD peptide grafting was validated by toluidine
blue, XPS, high resolution μ-imager and cell attachment.

3.1.1. Toluidine blue
Toluidine blue was used to evaluate the density of COOH

created onto (i) PET surface after hydrolysis and oxidation
(Figs. 1,4) (ii) as well as onto PET surface after RGD grafting
(Fig. 1).
(i) Native polymer already contains COOH function because

of the end chains. However, we have a significant differ-
ence between virgin PET ([COOH] = 1.7 nmol/cm2) and
treated PET ([COOH] = 15.7 nmol/cm2) (Fig. 4).
Fig. 4. Evaluation of COOH density onto native PET and PET–COOH
surfaces.
(ii) Moreover we want to evaluate the increase of COOH after
RGDC grafting onto PET surface. We know that reaction
of NHS molecules onto COOH functions (Fig. 1) is not a
100% reaction, so surface present residual COOH after
step 2 (Fig. 1). In order to evaluate COOH density only
due to RGDC grafting (Fig. 1, step 3) in this experiment,
we consider PET-NHS like reference. As expected, we
observe an increase of the amount of COOH function on
the surface after RGDC peptide grafting (Fig. 1, step 3)
([increase of [COOH] = 6.5 nmol/cm2] step [Fig. 1]).

3.1.2. X-ray photoelectron microscopy: grafting validation
Table 2 gives the change in the atomic ratios on the top

surfaces. The analysis of the proportion of the individual che-
mical states after deconvolution of C1s, O1s spectra confirm the
expected chemical structure (Figs. 5–7). The C1s spectrum
principally shows four components present in PET: O–C=O at
288.40 eV, C–O at 286.19 eV, C–CO2 at 285 eV and C–C at
284.4 eV (Fig. 5).
Fig. 6. XPS spectrum of PET-NHS.



Fig. 7. XPS spectrum of PET-RGDC.

Fig . 8 . HOP at tachment on PET and RGDC graf ted PET
([RGDC] = 1.7 pmol/mm2).

Fig. 9. Optical microscope pictures of photoresist patterns created by first
placing a mask containing lithographically defined domains in contact with the
photoresist film and exposed to UV light.
Design A (10 × 10 μm), (b) design M (50 × 50 μm), (c) random design
(Table 1).
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As expected (Table 2), N appears after NHS grafting
(Fig. 1). One new component appears at this step (Fig. 7): at
287.6 eV which is characteristic of O = C–N component.
Moreover, we can see a decrease of COOH bonds that proved
we modified covalently PET surface by NHS grafting instead
of carboxylic functions (Figs. 5,6)). Indeed, there is a propor-
tional decrease of C–C = O and an increase of N–C = O.

After peptide grafting (Fig. 1), XPS analysis confirm the
increase of the nitrogen content (Table 2). No great modifications
were observed for C1S spectrum after RGDC grafting (Fig. 7).

Thus, based upon XPS results, it seems reasonable to say
that RGDC peptide grafting effectively takes place following
the theoretical scheme but without systematic hanging of the
various molecules between them (Fig. 1).

3.1.3. High resolution μ-imager
Peptides concentration was estimated by grafting 3H-Lys

instead of RGDC (Fig. 1) and hence measuring activity A (in
cpm/mm2) of the as-treated materials by high resolution μ-
imager. The as-measured activity was then calibrated stating
the signal corresponding to the activity of 14C standard slides
to a constant level. RGD grafted density was evaluate at
1.7 pmol/mm2.

3.1.4. Cell attachment
Cell attachment tests were carried out on homogeneous sur-

faces grafted with RGD peptides. The potential of these RGDC
peptides to promote the cells adhesion to PET was investigated
using osteoprogenitor cells (Fig. 8).

These quantitative results reveal that RGDC peptides con-
stitute a good ligand to increase the cell adhesion at short times
(1–24 h). Indeed, cells bond to PET modified by RGDC pep-
tides are more numerous than one that corresponding to virgin
PET whatever the seeding hours (1, 3 and 24 h).

3.2. Micro-patterns characterization

3.2.1. Photolithography
Micro-patterns obtained by photolithography were charac-

terized by optical microscope and high resolution μ-imager.
3.2.1.1. Optical microscopy. Optical microscope was used to
control photoresist patterns created by first placing mask con-
taining a lithographically defined domains in contact with the
photoresist film and exposed to UV light (Fig. 9). Geometry
obtained on material are close from mask designs; this result
induces that parameter are well controlled (time of UV exposi-
tion, time of revelation).

3.2.1.2. High resolution μ-imager. In order to ensure that resin
is totally removed, we grafted 3H-lysine on the patterns. We
used high resolution μ-imager in order to validate this grafting.
Pictures obtained from optical microscope and μ-imager were
compared and we verified the lysine is grafting in micro-
patterns (Fig. 10).



Fig. 10. Optical microscope pictures of (a) photoresist patterns created by first
placing a mask containing lithographically defined domains in contact with the
photoresist film and exposed to UV light: design J (Table 1); (b) PET surfaces
patterns, now free of photoresist grafted with 3H-lysine. Using micro-imager,
we show the localization of 3H-lysine onto the defined patterns.
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3.2.2. UV excimer laser ablation
Micro-patterns obtained by UV excimer laser ablation were

characterized by SEM, optical profilometer and high resolution
μ-imager.

3.2.2.1. SEM. The best image is in the mask conjugated plan
position with respect to the lens and is determined experimen-
tally by a z-scan experiment. SEM was used to evaluate the
best image obtained (Figs. 2,11). If z position is not perfectly
adjusted, images obtained can be deformed. This problem can
be observed on Fig. 11a, c:

● Fig. 11a: z = 0.80 mm, after irradiation image is not trans-
ferred on sample;

● Fig. 11c: z = 0.9 mm, image is transferred but we can
observe some parasitic phenomenon (lines on the edge of
the squares).
Fig. 11. Pictures obtained by SEM for different z positions: (a) z = 0.8 mm, 1
pulse; (b) z = 0.85 mm, 1 pulse; (c) z = 0.9 mm, 1 pulse.
After these observations we chose to work with a
z = 0.85 mm (Fig. 11b) that seems to give the best image.

Number of pulses is also very important because it controls
ablation depth. In our study this ablation depth is an important
parameter:

● Since the whole RGD peptide layer must be removed.

● In other hand, if ablation depth is too important, cell
attachment can be altered by topographical effects [23,24].

Number of pulses varied between 1 and 20 pulses and
resulting materials were analyzed by SEM (Fig. 12). We
chose to test three different pulses number: 1 p (Fig. 12a), 10 p
(Fig. 12b) and 20 p (Fig. 12c).

● After 1 pulse (Fig. 12a): image resolution is sharp and
ablation depth was measured < 0.5 μm (Fig. 15). This
depth could seem sufficient comparatively with the steric
hindrance of RGDC peptide (evaluated by Hyperchem
software at 1.2 nm). Since peptide penetration in polymer
network is unknown we have generated more important
ablation depth to ensure total peptide layer removing.

● After 10 pulses (Fig. 12b): image is still well defined.

● After 20 pulse (Fig. 12c): we can observe a saturation that
perturbs image resolution.

Consequently, we decided to work with 10 pulses which
seems to satisfy all above mentioned parameters.
3.2.2.2. Optical profilometer. In addition to SEM observations,
each sample was analyzed with optical profilometer (Fig. 7) in
order to control ablation depth (Figs. 13,14) [22].
Fig. 12. Pictures obtained by SEM for different number of pulses; z = 0.85 mm;
(a) P = 1 pulses; (b) P = 10 pulses, (c) P = 20 pulses.



Fig. 13. 3D picture (obtained by optical profilometer) of RGDC-PET ablated
with 10 laser pulses.

Fig. 14. Depth analysis of RGDC-PET (obtained by optical profilometer).

Fig. 15. Ablation depth variation with number of pulses (obtained by optical
profilometer).

Fig. 16. Picture of RGDC-PET ablated by laser excimer obtained by high
resolution micro-imager; black lines provided from ablation of [3H]-lysine
grafted instead of RGDC.
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Experiment was realized between 1 and 20 pulses with a
z = 0.85 mm. Until this limit we can observe a proportional
increase of ablation depth with the number of pulses. This
curve (Fig. 15) permits us to modulate depth ablation accord-
ing to pulses number.

3.2.2.3. High resolution μ-imager. 3H-lysine was grafted
instead of RGDC peptide onto PET (Fig. 1) in order to have
homogenous surface. Then, we used UV excimer laser to
remove 3H-lysine from the surface with well-defined design.
High resolution μ-imager picture (Fig. 16) shows black stripes
(without radioactivity) and blue areas (presence of radioactiv-
ity). This result proves that labeled amino acid was removed
within laser generated pattern.

4. Discussion

4.1. RGDC peptide grafting onto PET

RGD-containing peptides have been used to improve the
qualities of the cell culture supports, either by coating, or by
covalent grafting since 1984 [14]. Number of studies has
proved that immobilization of adhesive peptides on materials
enhances endothelial [1,15,25–30] and osteoblast [1–3,31,32]
cells adhesion. Much effort has been devoted to ensure stability
of the peptide bonding and accessibility to active sites through
physical adsorption and chemical binding. Physical adsorption
may not be successful in promoting long-term implantation
because of the risk of desorption and/or exchange [33] or dif-
ficulties in controlling the presentation of the active sequence
towards target cells. Massia and Hubbell [29], for example,
have demonstrated that polymeric surfaces with grafted RGD-
peptides were found to exhibit biological activity. In this study
we chose to graft covalently RGDC peptides onto PET in order
to promote cell adhesion. Peptide densities and distribution
onto polymer surface were determined by using μ-Imager.
The amount of RGDC peptides grafted onto PET surface was
evaluated to [RGDC] = 1.7 pmol/mm2 what seems to be suffi-
cient to enhance cell adhesion [26,27,34].

4.2. Elaboration of surfaces with well-defined topochemistry

When hybrid biomaterials are produced, the current consen-
sus, agreed by many research teams over the world, is to dis-
tribute the bioactive ligands in a controlled fashion in the form
of nanoscale (clusters or nanodomains) and no long in a homo-
geneous or statistically based way. Maheshwari et al. [16]
demonstrate that cell motility may be regulated by varying
ligand spatial presentation at the nanoscale level, and suggest
that integrin clustering is required to support cell locomotion.
As a result, the current objective now for a number of research-
ers [13,35–39] is to be able to produce nanostructured surfaces
which will display variable densities and distributions of mole-
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cules, like peptides on the surface. In this study we wanted to
create RGDC micro-patterns onto PET in order to study spatial
peptide distribution impact on cell attachment.

The ability to generate small structures is central to modern
science and technology. There are many opportunities that
might be realized by making new types of small structures, or
by downsizing existing structures. There exists nowadays sev-
eral methodologies that permit to generate nano-patterns on
materials: Dip Pen lithography [39] or scanning probe lithogra-
phy [36], micro-contact printing [7,8], microfluidic patterning
[9,10] or micromolding [11]. At present these techniques are
only used with self assembled monolayer (SAM). Indeed, the
grafting of molecules on a nanometric scale asks for the devel-
opment of new strategies of surface modification. For example,
the fast evaporation of some picoliters of solution is a para-
meter to be taken into account (compared to time necessary
to grafting).

In order to simplify elaboration of patterns we chose to
work at micrometer scale and we focused our study on two
different methodologies which allow grafting of biomolecules
on the surface of materials: photolithography and UV excimer
laser ablation.

Theses two methodologies are different: with the laser, we
graft RGDC onto PET and we remove peptide in well chosen
sites; with photolithography we create patterns and after we
graft peptide. Each technique presents advantages and disad-
vantages which be developed in next paragraphs.

4.2.1. Photolithography
Photolithography is a technique that creates a pattern by

irradiating a resist material and subsequently transferring the
pattern by either substrate etching or material deposition.
Photolithography, with its rapid and reliable parallel processing
for the structuring of materials, has become the standard in
chip manufacturing and is still used for the production of
most integrated circuits in electronic devices.

This technique has two main advantages: a low cost and a
large range of designs. However the size of patterns is limited
by shadow phenomena at 10 μm [40] and we have to use
organic solvent to remove residual photoresist.

The observation by optical microscopy of the patterns cre-
ated on the PET surface coupled with the pictures obtained by
micro-imager make it possible to confirm the total removal of
the resin after UV exposition and then the grafting of 3H-lysine
in the selected areas. We can see using μ-imager that 3H-lysine
is present on polymer surface and the spatial distribution of the
molecule on the surface can be correlated with design observed
by optical microscope (Fig. 10).

4.2.2. UV excimer laser ablation
Laser ablation is the second way used to obtain micro-

patterned surfaces. This technique has two main advantages:
we do not need to use organic solvent and the patterns size
can decrease until micrometer scale. But this method presents
some disadvantages: we do not ablate only RGDC peptide but
also polymer film that induce some modifications.
The study of the physical and chemical consequences of the
laser treatment of PET has been studied for few years [41,42].
Former studies shown that laser ablation induce physico-
chemical and chemical alterations and can enhance MC3T3
adhesion [42]. Indeed, laser ablation is able to change the sur-
face properties of the material and modify platelet adhesion
and cell behavior [43,44]. It is subsequently appears predict-
able that the physico-chemical modifications will influence
the interactions between the cells and the substrate. Ramires
et al. [45] shown, by XPS analysis, consequences of laser treat-
ment: C1s spectra prove emergence of a new chemical compo-
nent (hydroxyl, C–OH) on the PET surface. This various kind
of oxidized groups, caused by decomposition of peroxides by
laser pulses, are formed in large amounts on the PET surface
[43] and are known to enhance cell adhesion [46,47].

In our case, protocol was updated in order to well control
surface modifications during ablation of RGDC peptides onto
PET surface:

● The first step was to evaluate the right position between
lens and sample in order to have the best resolution
(Fig. 11).

● The second step consists in the evaluation of the number of
pulses during ablation. To choose this parameter two ele-
ments have to be taken in consideration:
○ all peptides have to be removed from the surface to cre-
ate micro-patterns;

○ ablation modifies more or less topography (ablation
depth, roughness) and it is currently well-known that
the cellular adhesion is influenced by the topography
of materials surface [23,48].

SEM and optical profilometer permitted us to adjust abla-
tion parameters: z = 0.85mm and n = 10 pulses. Laser excimer
modifications induce micro-patterns but also polymer modifi-
cations which have to be studied by in vitro experiments.

5. Conclusion

A three-step reaction procedure was developed to attach
RGD-containing peptides onto PET surface with controlled den-
sity in order to clarify the capacity of RGD peptides to interact
with integrin receptors to promote osteoblasts adhesion at 1, 3
and 24 h. First, cleaned polymer surfaces were hydrolyzed then
oxidated with KMnO4 in acid conditions, resulting in COOH
functionalization. Secondly, the free carboxylic groups were
linked to the hetero-cross-linker: dimethylaminopropyl)-3-ethyl
carbodiimide hydrochloride and N-hydroxysuccinimide. Finally,
cell-adhesive peptides (linear RGDC) were immobilized onto
the resulting surface by means of covalent amide bondings.
The surface modifications, the presence of different chemical
elements and the covalent immobilization of RGD-sequence
peptides onto the surface of PET were confirmed by the XPS
analysis. Peptide density was evaluated by high resolution μ-
imager at [RGDC] = 1.7 pmol/mm2 that is seemed sufficient to
improve osteoblastic cells adhesion.
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Micro-patterns were created onto polymer surface using two
different ways: photolithography and UV excimer ablation
laser. These patterns were characterized by optical microscopy,
SEM, optical profilometry and high resolution μ-imager.

This study will be completed by focal contact observation
using a confocal microscope. Moreover, an immunogold label-
ing method will be developed to visualize focal adhesions
using back-scattered electron imaging with a scanning electron
microscope (SEM). In addition, our current research is inter-
ested in the evaluation of the cellular attachment on RGDC-
PET ablated surface and patterns created by photolithography
in order to better understand the influence of the micro-patterns
on the cellular attachment.
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ABSTRACT 

In order to avoid the problems related to biomaterial use, a new route consist in 
associating material and autologous cells before implantation, that requires a perfect 
cooperation between the surface and the cell. To improve cell adhesion on biomaterials, a 
suitable approache is to funtionalize their surface by pro-adhesive ligand grafting. The aim of 
this study was to covalently graft RGD-containing peptides onto poly(ethylene terephthalate) 
surface in well-defined microstructures in order to control MC3T3 cells adhesion. We 
purposed two different methods to obtain micro-patterned materials: the first relies on a 
photoablation technique using an excimer laser and the second relies on photolithography 
process. These patterns were characterized by optical microscopy, scanning electron 
microscopy, optical profilometry and high resolution µ-imager. The biological evaluation of 
micro-patterned surfaces was done by using opical microscopy, scanning electron microscopy 
and fluorescence microscopy to study MC3T3 cells morphology, 15 after seeding in serum 
free conditions. Cells seeded onto photolitographical or photoablated micro-patterned PET 
exhibit an alignment on RGD areas and appear to be connecting by extending pseudopods 
towards each other. Whatever the technique used to create micro-patterns, a cell alignment 
occurs for RGD thickness around 100µm. These results prove importance of microstructured 
surfaces for elaboration of tissue-engineered biomaterials.  

1) INTRODUCTION 

Many polymeric materials like PET and PTFE are currently used for medical applications 
like prostheses. Most of these common materials have sufficient mechanical stability and 
elasticity and are non-toxics. However, these materials present, in long term applications, a 
random success due to the lack of biointegration in surrounding tissues. For example, the use 
of poly(ethylene terephthalate) (Dacron®) in vascular surgery present a patency rate of 93% 
as aortic bifurcation grafts, but its success declines drastically for small diameter vessels. 
Moreover, PET is not totally an inert material and can be susceptible to chemical attack and 
hydrolysis that may cause alterations in mechanical properties. However, these properties can 
be improved by the means of surface modification [1-6]. Thus, last few years, researchers 
focused their studies on biomaterials surfaces modifications to improve their biocompatibility 
[1, 2]. A new route is to associate cell population to these biomaterials before implantation in 
order to obtain perfect biocompatibility. But this “hybrid material” concept requires the 
surface becomes more “attractive” for cells that will colonise it. To do this, one suitable 
approach is to functionalize the surface of the materials by “pro-adhesive” ligands likely 
improve cell adhesion and hence the cell and tissue colonisation of these materials. The cell 
responses are then controlled by intra-cellular signaling pathways that are originally triggered 
by transmembrane proteins interacting with the engineered surface [7]. Since 1984, RGD 
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peptide is known to enhance cell attachment on biomaterials surfaces. This attachment 
property is due to the presence of integrin receptors implied in cellular adhesion phenomena 
[8]. Today, number of studies has proved that immobilization of adhesive peptides on 
materials enhances endothelial [9-16] and osteoblast [16-20] cells adhesion. However, the 
surface chemistry of such engineered materials, characterized by the type of cell-binding 
ligands (peptides, proteins, etc.), their surface density [21, 22] and spatial distribution [23] as 
well as their conformation, have been demonstrated to be an important surface cues. For 
example, Massia and Hubbell [10] focused their studies on the evaluation of minimal RGD 
density necessary to enhance cell adhesion. They have shown that at very low RGD peptides 
densities, fibroblasts attach but do not spread while at higher densities (1 fmol/cm2), i.e. when 
the spacing between peptides reaches 440 nm, they do. Furthermore, when the RGD density 
reaches 10 fmol/cm2 (corresponding to a spacing of at least 140 nm), focal contact formation 
(small region on the surface of the fibroblast that is anchored to the substrate) and normal 
stress fiber organization were demonstrated. Thereafter, other teams tried to correlate RGD 
density with cell adhesion [24-26]. More recently, Maheshwari and al. demonstrate that cell 
motility may be regulated by varying ligand spatial presentation at the nanoscale level, and 
suggest that integrin clustering is required to support cell locomotion [23]. 

Another promising approach to improve implant biointegration is the realisation of 
micropatterns on the biomaterial surfaces. Indeed, the presence of microstructures on a 
surface allows the control of cell-substrate interactions by creating, in some cases, patterns of 
cells that are highly oriented and differentiated [27]. For this reason, microfabrication 
techniques have been widely used to produce surface topographies to investigate the 
processes of cell adhesion, spreading, migration, proliferation, and gene expression, as they 
allow precise production of specified topographies [28, 29].  

Thanks to the results obtained by these two different approaches, microfabrication 
techniques combined with surface chemistry and material science knowledge has provided 
new tools to explore, in vitro, the interactions of cells with their environment. Indeed, the 
ability to spatially control the chemistry, the pattern geometry and the local substrate stiffness 
provides new perspectives into the fundamental aspects of cell–surface interactions. 

In this article we purpose to graft RGD-contaning peptides onto poly(ethylene 
terephthalate) surface in well-defined microstructures in order to control MC3T3 cells 
adhesion. Thus, we purpose the use of two different ways to obtain micro-patterned materials:  

(i) the first one relies on a photoablation technique combining excimer laser with a 
non contact microphotolithographical projection technique in order to 
microfabricate well defined surfaces.  

(ii) second one is photolithography process which is typically the transfer of a 
pattern to a photosensitive material (a photoresist) by selective exposure to a 
radiation source. Photoresist may also be used as a template for patterning 
material deposited after lithography. The resist is subsequently etched away, and 
the material deposited on the resist is "lifted off". 

The aim of this paper is first of all to validate the feasibility of development of well 
defined and reproducible microdomains then to evaluate the influence of this peptide 
distribution on the cellular behavior using the MC3T3 osteoblast cell model. 
Basically, our study is divided into several parts: 

� PET functionalization and characterization with RGD peptides [24], 
� Development of micro-patterns onto PET surface using photolithography and UV 

excimer laser ablation processes [24, 30], and their characterization  
� Study of cell  behavior onto micro-patterned surfaces 

o Immunofluorescent staining 
o Scanning electron Microscopy observations. 
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2) MATERIALS AND METHODS 

a) Materials 

PET material used is a commercial film (Mylar® D) obtained from Dupont Teijin, France. 
It is in the form of bi-oriented film with a thickness of 75 µm. Inorganic reagents (NaOH, 
KMnO4, H2SO4, HCl) were obtained by Sigma, France.  

Acetonitrile, Dimethylaminopropyl-3-EthylCarbodiimide hydrochloride (EDC), N-
HydroxySuccinimide (NHS) and (2-(N-morpholino)-ethanesulfonic acid (MES buffer) were 
obtained from Aldrich, France. RGDC peptides were obtained from Bachem, France. [3H]-L-
Lysine solution with 150mCi/mmol was purchased from Amersham, France. S1818 Positive 
tone photoresist and Microposit Developer were obtained from Shipley, France. Antibodies 
provided from Molecular Probes and DAPI (4,6-Diamidina-2-phenylin) from Sigma, France. 

b) Methods 

i) RGD peptide grafting onto Poly(ethylene terephthalate) 

(1) Surface preparation of PET and RGDC grafting  
PET film (Figure 1) was subjected to ethanol washing and sonicating for purification 

before use. The three subsequent modifications steps are presented  in Figure 2 and are 
detailled elsewhere  [31, 32]: 

1. First, materials were modified in order to create COOH functions onto PET surface 
• PET is hydrolysed with 0.25 g NaOH, 25 ml H2O, 25 ml acetonitrile during 15 

h at 60°C 
• PET is oxided by KMnO4 in H2SO4 (1.2 N) during 1 h at 60°C. After 

reaction, PET is rinsed one time with HCl (6 N, 10 min) and two times in 
MilliQ water (2*10 min), then samples dried on Whatman paper. 

2. PET-COOH (whatever the treatment) were immersed in a solution of 
Dimethylaminopropyl)-3-EthylCarbodiimide hydrochloride (EDC, 0.2 M) + N-
HydroxySuccinimide (NHS, 0.1 M) in (2-(N-morpholino)-ethanesulfonic acid (MES 
buffer, 0.1 M in MilliQ Water). Material obtained is named: PET-NHS. 

3. The immobilization of cell-binding peptides containing the RGD sequence and Lysine, 
was realized in a solution of RGDC (or 3H-Lysine/H2O (C=10−3 M) in the case of 
micro-imager study) for 15 h at room temperature. After grafting, the disks were 
rinsed every time with MilliQ Water during one week. Material obtained is named: 
PET- RGDC. 
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Fig. 2 Sequence of the PET surface modification procedure. (1) PET surface preparation in order to obtain –COOH end 
chains, (2) reaction with Dimethylaminopropyl)-3-EthylCarboiimide hydrochloride (EDC) and N-HydroxySuccinimide 

(NHS), (3) Immobilization of RGDC or 3H-Lysine containing peptide through amine bounding. 
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(2) Surface characterisation 

(a) X-Ray Photoelectron Spectroscopy (XPS) 

A VG Scientific ESCALAB photoelectron spectrometer was used for the surface analysis 
with a non-monochromatized MgK  1253.6 eV source of 100 W. The area of the analytical 
X-ray spot on the sample surface is about 250 microns. A flood gun was used for charge 
compensation. Acquisition of high-resolution spectra was done at constant pass energy of 20 
eV. Fitting was then realized with software provided by VG Scientific, each spectrum being 
referenced to carbon pollution at 284.8 eV. Binding energies values are given with a precision 
of ±0.2 eV. 

(b) Brewster angle microscopy (BAM) measurements  

The RGDC layer grafted onto polymer were evaluated using a Brewster angle microscope 
(NFT BAM2plus, Göttingen, Germany) mounted on the Langmuir trough. The microscope 
was equipped with a frequency doubled Nd:Yag laser (532 nm, 50 mW), polarizer, analyser 
and a CCD camera. The spatial resolution of the BAM was about 2 µm, and the image size 
625 × 400 µm with ×10 lens used. 

ii) Elaboration of surfaces with well-defined topochemistry 

(1) UV excimer laser ablation 
Ablation was performed onto the graft surface by using a pulsed KrF excimer laser (248 

nm, 20 ns per pulse) whose beam illuminates a metallic mask consisting of a slot of 750 
microns width which is imaged on the graft surface by means of a precision lens (fully 
aberration corrected, designed by F.Goodall, RAL, UK) of 0.2 numerical aperture, capable of 
a lateral resolution of ~0.5 µm (Figure 3) [33]. The field of irradiation on the sample has a 
size of ~2 mm. The image of the mask is transferred (without contact) to the sample with a 
size reduction of 10, at a fluence adjust in order to achieve spontaneous ablation since 
threshold is of the order of ~35 mJ/cm². The best image is in the mask conjugated plan 
position with respect to the lens and is determined experimentally by a z-scan experiment 
[24].The sample was irradiated in a step-and-repeat mode by lateral displacement adjusted to 
the desired distance (e.g. 5 to 300 µm), in order to perform the next microgroove (one cycle). 
The entire operation (10 cycles) was driven manually. A series of microgrooves could thus be 
obtained, the number of pulses varied between 1 and 10 pulses. 

 
Fig. 3 Schematic of the experimental setup. The image of the mask is projected and etched onto the surface of 

the sample (S) after the KrF laser beam travels through the homogenizer (H), the field lens (F), the 
mask (M) and the projection lens (P). 
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(2) Photolithography 
Chemical patterns were formed using photochemical resist materials and conventional 

photolithographic techniques were employed. The polymer solution was spin coated on PET 
materials, using a spin coater for 30 s at a rotation speed of 1100 r.p.m. for deposition. This 
procedure allows the deposition of uniform films approximately 1µm thick. The thickness of 
the layer was checked by profilometry. The films were further dried for 10 min at 110°C. A 
photoresist pattern was created by first placing a mask containing a lithographically defined 
metal grid pattern (Femto st sciences & technologies, Besançon, France) in contact with the 
photoresist film, the latter being exposed to UV light filtering through the mask (15s, 220 
Volts, 60 W). The pattern was completed by immersing the substrate in a commercially 
available developer solution (Microposit Developer (50% in water)), which removed the 
exposed photoresist and left a photoresist pattern surrounded by bare substrate. PET materials 
were further dried for 30 min at 120°C. At this step, NHS molecules were covalently bound to 
the exposed regions of the surface (Step 2, Figure 2). Then, RGDC peptides were covalently 
grafted onto polymer surface (Step 3, Figure 2).The photoresist pattern was then removed by 
a 1 min soak in acetone revealing the underlying substrate.  
  

(3) Micro-patterns characterization 
 

(a) Scanning Electron Microscopy: SEM 

SEM (Hitachi S-2500) was carried out at 15 kV to obtain an overall picture of the surface 
finishing and topography of the materials after laser ablation. Samples were coated with a 
sputter coater equipped with an Au target. SEM micrographs were taken at several randomly 
chosen areas. 

(b) Optical Profilometer 

Veeco optical profilometer (Wyko NT1100) was used in order to characterise laser 
ablated areas (roughness, ablation depth) and patterns obtained by photolithography.   

(c) High resolution micro-imager 

Micro imager was developed at the Institute of Nuclear Physics IN2P3-CNRS-ORSAY 
France [34, 35] and is based on contact imaging through a solid scintillation sheet.  
The basic principle of these detector is presented in Figure 4 and detailed elsewhere [36, 37]. 
When an emitted β- particle or an electron interacts with the detection medium, part of their 
energy is converted into light. The corresponding light spots are recorded by an electronic 
system composed of an intensified Charge Coupled Device (CCD) camera, an interface board 
and a PC. The count and localization by a centroid calculation of each light distribution 
creates the quantitative cartography of the activity in the sample. The characteristic of the 
light emitted, which is analysed during the acquisition, depends on the energy of the particle. 
This property suggests new potential applications in the field of β-rays selection according to 
their energy.  

The full field of view permits spatial resolution aound 15 µm for 3H and 20 µm for 14C 
and 35S. Quantitatively, peptides density was evaluated by grafting 3H-Lysine instead of 
RGDC peptide (Figure 2). Radiolabeled lysine grafting was performed incubating (Figure 2, 
step 3 of the chemical procedure) PET samples in a solution of 3H-Lys diluted in Lysine 
solution (10−3 M). Radioactivity of this latter solution was adjusted to 6 µCi/ml. Before each 
analysis, materials are treated in harsh condition by sonicating in water during 1 hour.  To 
evaluate the stability of grafted Lysine in water, the 3H activity (in cpm/mm2) was calibrated 
at each analysis. Calibration of the entire probed area was first done stating the signal 
corresponding to the activity of 14C standard slides to a constant level. The 3H radioactive 
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decay wasn’t finally taken into account since its half-life (14 years) is negligible vs. the 
experiments duration. 

 
Fig. 4 µ-imager principle. 

 

iii) Evaluation of biological effect on homogeneous or patterned surfaces 

(1) Cell culture 
MC3T3-E1 (osteoblast-like) cells are a non-transformed cell line established from 

newborn mouse calvaria and exhibit an osteoblastic phenotype. Cells were grown in Alpha-

MEM medium supplemented with 10% FBS (Foetal Bovine Serum), 1% 
penicillin/streptomycin and 1% l-glutamine. Cells were subcultured once a week using 
trypsin/EDTA and maintained at 37°C in a humidified atmosphere of 5% CO2 in air.  

(2) Cell attachment 
Disks of functionalized polymer were sterilised during 10 min in 70% ethanol and then 

rinsed three times in PBS. They were placed in 24-wells tissue culture plates (Corning) that 
had been previously coating with 2% agarose. MC3T3 cells were seeded at a density of 100 
000 cells/cm2 on each material and allowed to attach for 15 h at 37°C in serum-free α-MEM 
medium. The positive and negative controls of cell adhesion were the tissue culture 
polystyrene (TCPS) and agarose (2%) coating, respectively. 

(3) Morphological study 

(a) Optical microscope 

Zeiss optical microscope (Axiovert) equipped with an Olympus camera was used to 
observe cells and patterns obtained by photolithography. 

(b) Fluorescent staining: F-actin filaments and DNA 

Fluorescent staining was performed 15h after cell seeding. Cell loaded materials were 
rinsed twice with serum free medium, fixed with 4% (w/v) paraformaldehyde in phosphate-
buffered saline (PBS) during 15 min at 4°C, and permeabilized with permeabilizing buffer 
pH= 7.2 (10.3% (w/v) sucrose + 0.292% (w/v) NaCl + 0.06% (w/v) MgCl2 + 0.476% (w/v) 
Hepes buffer + 0.5% (v/v) triton-X-100) during 15 min at 4°C. 
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Cell cytoskeletal filamentous actin (F-actin) was visualized treating the cells with 5 U/mL 
Alexa Fluor® 488 phalloidin for 1 h at 37°C. Cell nuclei were counterstained with 20 µg/ml 
DAPI (4,6-Diamidina-2-phenylin, Sigma) during 10 min at room temperature. Samples were 
finally mounted in Vectashield®. 

(c) Scanning Electron Microscopy 

Cell morphology was assessed 15 h after cell seeding, by SEM (15 kV using a Hitachi S-
2500). Cell loaded materials were rinsed twice with PBS, fixed with 2.5% v/v glutaraldehyde 
in 0.1 M cacodylic acid buffer (pH= 7.4), and dehydrated in serial diluted ethanol solutions of 
30, 50, 70, 80, 90, 95 and 100% v/v. Finally, they were coated by HMDS and dried under 
vacuum during 2 hours. Prior to observe samples, materials were  coated with a sputter coater 
equipped with a gold target. 

3) RESULTS 

a) Surface characterization 

i) XPS measurements 

XPS has been used to monitor each reaction step as it can provide information on 
chemical bonds and atomic concentrations.  
Native PET (Figure 1) exhibits the expected elements as we can principally detect C and O 
(Table 1). The C1s spectrum principally shows five components present in PET molecule: 
COOH at 289.3 eV, O-C=O at 288.40 eV, C-O at 286.19 eV, C(C-C=O) at 285eV and C-C at 
284.4 eV (Figure 5). 

After the first step (Figure 2), XPS analysis shows a decrease of C/O ratio (Table 1) that 
prove the incorporation of –COOH functions onto PET surface.  

As expected (Table 1), N appears after NHS grafting (Figure 2). One new component 
appears at this step (Figure 6): at 287.6 eV which is characteristic of O=C-N component. 
Moreover, we can see a decrease of COOH bonds that proved we modified covalently PET 
surface by NHS grafting instead of carboxylic functions. Indeed, there is a proportional 
decrease of C-C=O and an increase of N-C=O.  

After peptide grafting (Figure 2), XPS analysis confirms the increase of the nitrogen 
content (Table 1). No great modifications were observed for C1S spectrum after RGDC 
grafting (Figure 7).  

Thus, based upon XPS results, it seems reasonable to say that RGDC peptide grafting 
effectively takes place following the theoretical scheme but without systematic hanging of the 
various molecules between them (Figure 2). 

Atomic % C O N C/O C/N 

Native PET (Figure 1) 72.5 27.5 - 2.64 - 

Step 1 (Figure 2): PET-COOH 69.5 30.5 - 2.28 - 

Step 2 (Figure 2): PET-NHS 68.8 28.2 3 2.44 23 

Step 3 (Figure 2): PET-RGDC 69.5 26.2 4.2 2.65 17 

Table 1: Experimental atomic composition (%) obtained by XPS analysis in the case of virgin 

PET, Density 1-COOH, Density 1-NHS and Density 1-RGDC surfaces 
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Fig. 5 C1s XPS spectra for Native PET. 
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Fig. 6 C1s XPS spectra for material PET-NHS. 
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Fig. 7 C1s XPS spectra for material PET-RGDC. 

 

ii) BAM measurements 

For RGDC layer onto polymer Brewster angle was evaluated at 60.2° and n= 1.7. These 
indications permitted us to estimate the RGDC layer thickness at 1.5 nm. 

iii) High resolution µ-imager 

As described in previous works [24], peptides concentration was estimated by grafting 3H-
Lys instead of RGDC peptides and hence measuring activity A (in cpm/mm2) of the as-treated 
materials by high-resolution µ-imager. Materials are then treated in harsh conditions, by 
sonicating in water during 1 hour before each analysis, in order to observe a possible decrease 
of peptides amount (Figure 8). Initial decrease observed of activity represents adsorbed and 
coated peptides. However after 600 h of washing we observed a stage, we can then say that 
RGDC concentration obtained represent only grafted molecules. Densities obtained is 1.7 ± 
0.3 pmol/mm². Moreover, high resolution µ-imager gives an information about radiolabelled 
amino acids distribution on the surface and proves homogeneity of grafting.  
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Fig. 8 RGD peptides density after washing in harsh conditions 

b) Micro-patterns characterization 

i) Patterns created by photolithography 

(1) Optical microscope 
Optical microscope was used to control photoresist patterns created by first placing mask 

containing a lithographically defined domains in contact with the photoresist film and 
exposed to UV light (Figure 9). The geometries obtained are very close to those expected 
taking into account the mask design.This result induced that photolithography parameters are 
well controlled (time of UV insolation, time of resist pre-warming, the time of baking, the 
time of revelation).  

 
Fig. 9 Pictures obtained by optical microscopy of micro-patterns with a resin-RGD width  (µm): (a) 100-100, 

(b) 100-50. 

(2) Optical profilometer 
Optical profilometer is used in complement of optical microscope: Figure 10 show 3D 

pictures of patterns obtained by photolithography. Patterns obtained by this technique are well 
defined and the different designs are close to the theory. Moreover, photoresist layer appears 
homogenous with a 1.2µm thickness. Opening “windows” grafted with RGD peptides are also 
homogenous. In agreement with optical microscopy observations (Figure 9), these results 
seem indicate that photolithography constitue a good route to create RGD micro-patterns on 
PET surfaces. 
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Fig. 10 Pictures obtained by optical profilometer of micro-patterns with a resin-RGD width (µm): (a) 100-100, 

(b) 100-50. 

(3) High resolution micro-imager 
After development step, we have to ensure that all resin was removed in the “windows” 

before grafting. Thus, we used 3H-Lysine coupled with a high resolution β-imager analysis in 
order to determine biomolecule distribution on the photolithographic micro-patterns. Picture 
obtained (Figure 11) show that 3H-Lysine distribution is in agreement with the one expected 
in theory.  

 

 

 

Fig. 11 (a) Optical microscope pictures of  photoresist patterns created by first placing a mask containing lithographically  
defined domains in contact with the photoresist film and exposed to UV light : resin 300µm-RGD 100µm 

(b) PET surfaces patterns, now free of photoresist grafted with 3H-Lysine. Using micro-imager, we show the localization of 
3H-Lysine onto the defined patterns. 

ii) Patterns created by UV excimer laser ablation 

(1) Scanning Electron Microscopy  
During process of laser ablation, we have to control two main parameters. Firstly, the best 

image is in the mask conjugated plan position with respect to the lens and we have to 
determine it experimentally by a z-scan experiment. Secondly, we can vary the number of 
ablation pulses in order to be sure we removed all RGD peptides from the surface. However, 
according to the number of pulses used, the material topography can be altered. 

Scanning Electron Microscopy permit us to visualize patterns created on the surface with 
these different parameters.    

After several tests described in previous study we chose to work at a distance of z= 
0.85mm [30] with 10 pulses. Scanning electron microscopy was used to check if patterns are 
still well defined (Figure 12) under these conditions. 
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Fig. 12 Picture obtained by Scanning Electron Microscopy for  z = 0.85mm. 

(2) Optical profilometer 
In addition to SEM observations each sample was analysed with optical profilometer in 

order to control ablation depth (Figure 13) [24].   
Excimer ablation of RGDC-grafted PET was performed by varying number of laser pulses 

(between 1 and 20 pulses) in order to determine ablation depth. It clearly appears that the 
more the number of pulses increases, the more the ablation depth is important (Figure 14). 
Optical profilometer permits us to conclude that ablation depth in our work conditions (10 
pulses, z= 0.85 mm) was of approximatly 1.5 µm.  

 
Fig. 13 3D picture (obtained by optical profilometer) of PET-RGDC ablated with 10 laser pulses. 
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Fig. 14 Ablation depth variation with number of pulses (obtained by optical profilometer). 

(3) High resolution micro-imager 
High resolution micro-imager was used to ensure the total RGDC removing during laser 

ablation process. Firstly, PET surface was grafted homogeneously by 3H-Lysine instead of 
RGDC. Then, laser ablation was performed on this surface in order to remove 3H-Lysine from 
the surface with well defined design. Picture obtained by high resoltuion micro-imager 
(Figure 15) clearly show two different areas onto the surface: (i) blue area which means there 
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is radioactivity on the surface and (ii) black stripes which indicate there is a radioactivity 
removing on well defined areas.  

This result permit to conclude about the feasibility of laser ablation to control RGDC 
distribution on PET surface.  

 
 

Fig. 15 Picture of PET-RGDC ablated by laser excimer obtained by high resolution micro-imager; black lines 
provided from ablation of of 3H-Lysine grafted instead of RGDC. 

 

c) Biological evaluation 

i) Homogeneous surfaces 

Firstly, cell attachment tests were carried out on homogenenous surfaces grafted with 
RGD peptides. The potential of these RGDC peptides to promote cells adhesion to PET was 
investigated by morphological study, using mouse osteoblastic cells (MC3T3).  

(1) Optical microscopy 
Optical microscope pictures of MC3T3 15h after seeding on native PET (Figure 16-(a)) 

and on PET-RGDC (Figure 16-(b)) show a clear difference of morphology. Cells seeded onto 
native PET stay round on the surface in opposition with cells seeded onto PET-RGDC 
material. In this case, cells are well attached and spread.  

 
Fig. 16 Pictures obtained by optical microscopy of MC3T3 cells 15h after seeding in serum free medium on: (a) Native PET, 

PET-RGDC (b). 

 
 

(2) Scanning Electron Microscopy 
In order to  supplement optical microscopy study, we used SEM to observe MC3T3 cells 

seeded on native polymer (Figure 17-(a)) and on RGDC modified material (Figure 17-(b)). 
These results are perfectly in agreement with those obtained previously by optical 
microscopy. In the case of native PET (Figure 17-(a)), we can observe a retractation of cell 
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which seems indicate that it doesn’t like the host surface. In opposition cells seeded onto 
RGD modified polymer are well spread (Figure 17-(b)). Moreover, cells seeded on RGD 
modified material appeared to show secretions on the surface of their membrane suggesting 
some kind of metabolic activity (Figure 17-(b)). 

Morphological studies of cells seeded on homogeneous surfaces modified or not by RGD 
proved the potential of these RGDC peptides to promote cells adhesion.  

 
Fig. 17  Pictures obtained by Scanning Electron Microscopy of MC3T3 cells 15h after seeding in serum free medium on: (a) 

Native PET, PET-RGDC (b). 

 

ii) Patterned surfaces 

The second way of this study consisted on seeding of MC3T3 on patterned surface in 
order to validate the efficiency of these two methods to create RGD micro-patterned and to 
study their effects on cell adhesion. 

(1) Photolithography 

(a) Optical microscopy 

Microdomains of variable width were elaborate (“non RGD-RGD” width (µm) of (a)-100-
100, (b)-100-50). The figure shows the adhesion of cells (MC3T3 cells after a 15 h seeding 
period) on the surface of these materials. 

 
Fig. 18 Pictures obtained by optical microscopy of MC3T3 15h after seeding in serum free medium onto micro-

patterns created by photolithography with a “non RGD-RGD” width (µm): (a) 100-100, (b) 100-50. 
 

Figure 18 shows an alignement of cells onto RGD lines, and that, wathever the patern 
size. Nevertheless, lower is the width of RGD and higher is the cell lengthening into 
microgrooves.    

(b) Fluorescent staining:F-actin filaments and DNA 

Fluorescent staining was used to confirm results obtained by optical microscopy. We 
chose to stain F-actin filaments and DNA to have an idea of cell organisation onto the micro-
patterned surface.  
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Fig. 19 Pictures obtained by fluorescence microscopy of MC3T3 15h after seeding in serum free medium (F-actin filaments 

in green and nuclei in blue) onto micro-patterns created by photolithography with a “non RGD-RGD” 
width (µm): (a) 100-100, (b) 100-50. 

 
Figure 19 represents pictures obtained by fluorescence microscopy of cells 15h after 

seeding onto RGD patterned PET. We can observe an alignement of cells in RGD grooves 
and the ability of cells to bind between them.  

(2) UV excimer laser ablation 

(a) Optical microscope 

The optical micrographs of  four types of laser microfabricated surfaces (a–d) presenting 
micro-patterns with a “RGD width”-“ablation width”-“ablation depth” (µm) of (a)-25-75-1.2, 
(b)-85-75-1.2, (c)-125-75-1.2 and (d)-325-75-1.2., after a 15 h seeding period with the 
MC3T3 cells, are shown in Figure 20 (a-d). 

 
Fig. 20  Pictures obtained by Optical Microscopy of MC3T3 15h after seeding onto micro-patterned surfaces with a RGD 

width-ablation width-ablation depth (µm); (a)= 25-75-1.2, (b)= 85-75-1.2, (c)= 125-75-1.2 and (d)= 325-75-1.2. 

 
Whatever the size of the pattern carried out, the cells seem to be aligned in the RGD 

functionalized area. 

(b) Scanning Electron Microscopy 

The scanning electron micrographs of micro-patterns with a RGD width of 5µm and 
85µm, after a 15 h seeding period with the MC3T3 cells, are respectively shown in Figure 21-
(a) and Figure 21-(b-c). In all pictures, we can observe that cells are aligned onto RGD 
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patterns and not on ablated areas. That is perfectly expressed on Figure 21-(a) where we can 
notice the cell perfectly aligned on the 5µm RGD area. Figure 21-(a) and (c) show an 
orientation of cells on the inter-ablated spacing.  The latter appeared to be connecting by 
extending pseudopods towards each other.  

 

 
Fig. 21 Pictures obtained by Scanning Electron Microscopy of MC3T3 15h after seeding onto micro-patterned surfaces with 

a spacing (µm); (a)-5, (b)= 85, (c)= 85.  

 

4) Discussion: 

In order to avoid the problems related to biomaterials use (such as inflammation, 
infections, aseptic loosening, local tissue waste, and implant encapsulation as well as 
thrombosis and embolization), a new route consist on association of biomaterials and 
autologous cell before implantation. However, this hybrid material concept requires a perfect 
cooperation between biomaterials and the cells that will colonise it. One of the main 
approaches to improve biomaterials is to modify their surface by immobilization of cell 
recognition ligands to obtain controlled interactions between cells and synthetic substrates.  

In 1984, a tetrapeptidic sequence of the fibronectine was recognized for its functions of 
cellular recognition: Arg-Gly-Asp-Ser (RGDS) [8]. But it was established subsequently that 
the RGD sequence was the minimum functional unit allowing the conservation of the activity 
of cell attachment. Since this discovery, number of studies has proved that immobilization of 
adhesive peptides on materials enhance endothelial [38-40] and osteoblast [18, 20, 41-43] 
cells adhesion. Much effort has been devoted to ensure stability of the peptide bonding and 
accessibility to active sites through physical adsorption and chemical binding. Physical 
adsorption may not be successful in promoting long-term implantation because of the risk of 
desorption and/or exchange or difficulties in controlling the presentation of the active 
sequence towards target cells. Moreover, physical adsorption doesn’t permit to control exactly 
peptide density deposited on the surface. However the knowledge of the density is a major 
element in the comprehension of the ligand-receptor interactions. Massia and Hubbell shown 
in 1991 that the minimal density needed on the surface to improve cell adhesion was 1 
fmol/cm². However, in their studies Massia and Hubbell grafted GRGDY peptides onto 
poorly adhesive glass substrates and observed human foreskin fibroblasts adhesion. 
Moreover, they used iodination of tyrosine (125I-Tyr) coupled with γ counter analysis to 
evaluate peptide density on the surface but this technique didn’t permit them to conclude 
about homogeneity of their grafting. Thus, it’s not possible to compare our results with those 
obtained in their studies because of the use of different cells, different peptides, different 
substrate and different peptides quantification technique. In  our study RGD density on 
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homogeneous surfaces was evaluate by high resolution micro-imager at 1.7 ± 0.3 pmol/mm² 
[23, 44, 45].  

Today, the current consensus, agreed by many research teams throughout the world is to 
distribute the bioactive ligands in a controlled fashion in the form of nanodomains or 
microdomains and no longer in an homogeneous or a statistically based way. 

This last few years, microfabrication techniques combined with surface chemistry and 
material science knowledge has provided new tools to explore, in vitro, the interactions of 
cells with their environment. Indeed, the ability to produce patterns of single or multiple cells 
through precise surface engineering of cell culture substrates has promoted the development 
of cellular bioassays that provide entirely new insights into the factors that control cell 
adhesion to material surfaces, cell proliferation, differentiation and molecular signaling 
pathways. There exists nowadays several methodologies that permit to generate biological 
micro-patterns on materials but most of studies used soft lithography techniques, such as 
Micro-Contact Printing (MCP) [46, 47] , microfluidic patterning [48, 49] or micromolding 
[50]. However, MCP is by far the most used technique to create biological micropatterns. 
Thanks to this technique, there is a wide range of approaches to directly pattern materials with 
cell adhesion promoting molecules. The list of applicable adhesion promoting molecules is 
long. In most cases different extra-cellular matrix (ECM) proteins or synthetic peptide 
constructs with ECM binding sites have been printed. For example, Bernard et al. stamped 
different model proteins such as immunoglobulins, BSA, and NgCAM [51]. In the same way, 
endothelial and several other cell types have been patterned using fibronectin [52-54]. 
However, soft lithographic techniques used Self Assembled Monolayer’s (SAM’s) to 
immobilize biomolecules on the material surfaces, so molecules are not covalently grafted 
onto biomaterial. However, the stability of the molecular patterns that are not covalently 
bound to the underlying substrate may not be sufficient for longer-term cell-biological studies. 
Moreover, SAM’s generally use alkanethiolate which present a limited stability to oxidation.  

The aim of this study was to create micro-patterns by two different techniques. The first 
one purposes to create micro-patterns by UV excimer laser photoablation of PET covalently 
grafted by RGD peptides. Briefly, RGD peptides are first grafted onto PET and then they are 
removed by laser ablation with well controlled fashion. The second one is a technique 
currently used in microelectronic, the photolithography. Basically, patterns are created by 
photolithography and then RGD peptides are covalently grafted onto micro-patterned PET 
with desired design. 

a) Photolithography 

Photolithography is a technique currently used in electronic manufacturing for its low cost 
and its wide range of designs. However, this technique has quickly been adapted for 
biological application. For example, Veishe et al. used photolithography to immobilize 
proteins on  gold  surfaces in order to enhance cell adhesion [55]. By this study they proved 
the ability of the engineered surfaces to guide cell adhesion. However, the use of solvents 
during lift-off process can be a disavantage when proteins are used. Indeed, protein can be 
denaturated and lost their biological activity. A solution can then be the use of short peptides 
which are more stable than protein [56]. 

In this paper, we chose to covalently graft RGD peptides onto photolithographic micro-
patterns presenting two different designs but the ability to create numerous designs has been 
described previously [30].  
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Photolithography process is composed by several steps: (1) coating of photoresist, (2) UV 
irradiation, (3) development and (4) baking. After this last step, the surface is composed of 
patterns with “windows” providing access to the substrate (PET) and a background protected 
with resin, the grafting can then be occurred. However, we have to ensure that all resin was 
removed in the “windows” before grafting. Patterns are thus controlled just after resin 
removing by optical microscope (Figure 9) and then by optical profilometer (Figure 10). 
Pictures obtained with these two techniques show that patterns are well defined and are closed 
to mask designs. Then, we grafted 3H-Lysine on micro-patterns in order to mimic RGD 
grafting and we observed materials with high resolution micro-imager. Figure 11 show a 
comparison between patterns observed by optical microscope and by micro-imager. As 
expected, 3H-Lysine patterning correspond to those obtained by optical microscope. This 
result proves efficiency of biomolecule grafting inside photolithographic “windows”.  

Thus, a second step consisted on evaluation of cell attachment onto patterns obtained by 
photolithography. Figure 9 and Figure 10 show pictures, obtained respectively by optical 
microscope and by fluorescence microscope, of MC3T3 15h after seeding on RGD patterned 
polymer. Whatever the size of the pattern, cell appeared to be connecting by extending 
pseudopods towards each other. We can see an alignement of cell on RGD lines, nevertheless 
cells seem more spread when there adhere on larger RGD domain. However, lower is the 
RGD groove width and higher is the cell orientation. This result is in agreement with those 
previously demonstrated in litterature: indeed, Clark et al. proved when the grooves or ridges 
are appreciably wider than the cells effects on orientation are not very marked [57]. 
 

b) UV excimer laser ablation 
UV excimer laser ablation is another way to create micro-patterns onto PET grafted with 

RGD peptides. This method doesn’t  require use of organic solvent that preserve integrity of 
peptides. However, we have to ensure that all RGD peptides layer is removed during ablation, 
thus ablation depth was determined in function of pulses number by optical profilometer. As 
we can see on Figure 14, with 10 pulses we ablated a thickness of 1.5  µm that is sufficient to 
remove all peptides (RGD layer = 1,5 nm obtained by BAM measurements). This result was 
validated by grafting of 3H-Lysine instead of RGD pepides before ablation. After laser 
treatment we can see areas without RGD peptides on the surface (Figure 15) that prove 
efficiency of this technique.  

In this study, MC3T3 cells were seeded onto ablated materials and observed by optical 
microscopy and SEM after 15h of culture. Figure 20 shows pictures representing cells seeded 
on three different patterns. In all cases we can see that cells are exclusively attached on RGD 
areas. Moreover, cell spreading seems depend on RGD layer width. Indeed, the best 
alignment occurs for RGD width ranging between 25µm and 125µm.  

However, laser treatment of PET has physical and chemical consequences which have 
been studied for few years [58, 59]. For example, laser ablation is able to change the surface 
properties of the material and consequently modify platelet adhesion and cell behaviour [60, 
61]. It subsequently appears predictable that the physico-chemical modifications of surface 
will influence the interactions between the cells and the substrate. Indeed, numerous studies 
proved the effect of roughness [62-64] and hydrophilicity [65, 66] of material surface on cell 
behavior. 

Indeed, laser ablation create various kind of oxidized groups, caused by decomposition of 
peroxides by laser pulses, on the PET surface [60] and these group are known to modify cell 
adhesion [67, 68]. But, laser ablation also modify material topography creating microgrooves  
on the surface, that can affect cell response [27, 69]. Duncan et al. used laser excimer beam 
technology to create PET surfaces with well defined 3-D microdomains in order to study 
Human Osteoblast Progenitor (HOP) cells growth [70].They proved that HOP adhered 
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preferentially on surfaces with “smooth” microtopographical transisions (i.e. minimal 
microgroove width and depth). Their results show that the grooves appeared to inhibit cell 
adhesion but this surface topography effect could not be dissociated from possible surface 
chemistry effect.  
 

In our study, one question can occur: cell alignement is it due to RGD grafting or to laser 
induced topography/chemistry? Britland et al. [71] studied this question using a chemical cue 
(laminin) oriented at right angles to a topographic one. When the grooves were 500nm deep 
or less, the cells reacted chiefly to the chemical cue. On deeper grooves (5µm depth) the 
topographic effect oriented about 80% of cells and the chemical one 7%. This result 
confirmed those obtained by  Clark et al [57].   

In our study, grooves depth is less than 1.5µm that wouldnt’t be sufficient to oriente cell 
adhesion in agreement with results obtained by Britland et al. and by Clark et al. even if the 
cells their used were different. Indeed, they studied BHK (Baby Hamster Kidney), MDCK 
(Madin-Darby Canine Kidney) and chick embryo cerebral neurones and they proved that cell 
behavior on patterned surfaces can be different in function of cell line used.  

Moreover, these results are similar with those obtained using photolithography. These 
results seem sufficient to conclude that cell alignement on modified PET is due to the 
presence of RGD peptides which enhance cell adhesion. 
 

The main objective of this paper was to compare two different methods permitting to 
create RGD micro-patterns on PET surface. We chose to study adhesion of MC3T3 cells on 
RGD grafted materials micro-patterned by use of photolithography or UV excimer laser 
ablation. In all cases, biological results are the same: cells exhibit an alignment on RGD areas 
and  appear to be connecting and that whatever the space between RGD domains. However, 
the size of pattern (width of RGD layer) seems to be a very important parameter. Indeed, 
Figure 18 and Figure 19 prove, in the case of patterns obtained by photolithography, that cell 
spreading is better with a 100µm RGD width. This result is confirmed on Figure 20 and 
Figure 21. Indeed, in the case of patterns created by photoablation the best alignment occurs 
for RGD thickness of 85µm. However, these results are valids only with the use of MC3T3 
cells because cell response onto micro-patterned surfaces depends clearly on cell type size. 
Indeed, Meyle et al. studied cell growth of a variety of cell types on a micro-textured silica 
surfaces and showed the effect of cell orientation to be cell-type dependent [72]. 

5) CONCLUSION 

A three-step reaction procedure was developed to attach RGD-containing peptides onto 
PET surface with controlled density in order to clarify the capacity of RGD peptides to 
interact with integrin receptors to promote cell adhesion. The surface modifications, the 
presence of different chemical elements and the covalent immobilization of RGD-sequence 
peptides onto the surface of PET were confirmed by the XPS analysis.  Peptide density was 
evaluated by high resolution µ-imager at [RGDC]=1.7 pmol/mm² that is seemed sufficient to 
improve osteoblatic cells adhesion. Micro-patterns were created onto polymer surface using 
two different ways: photolithography and UV excimer ablation laser. These patterns were 
characterised by optical microscopy, scanning electron microscopy, optical profilometry and 
high resolution µ-imager. The biological evaluation of micro-patterned surfaces was done by 
studying adhesion of MC3T3 in serum free conditions during 15h. Opical microscopy, 
scanning electron microscopy and fluorescence microscopy were used to observe cell 
morphology. Whatever the technique used to create micro-patterns a cell alignment occurs for 
RGD thickness around 100µm. This work will be completed by mineralization studies and by 
elaboration of bi-functionalized surfaces. Indeed, bone growth and remodelling depend on 
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complex interactions occuring between osteoblasts and other cells present, particularly 
vascular endothelial cells that may be pivotal member of a complex interactive 
communication network in the bone [73, 74]. Future prospects would deal with realisation of  
surface grafted in one hand with RGD peptides to enhance osteoblasts adhesion and in other 
hand with YIGSR peptides to enhance endothelial cell adhesion in order to improve material 
osteointegration. 
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CONCLUSION ET PERSPECTIVES 
 

Dans le but de développer des biomatériaux innovants, la stratégie retenue dans cette étude 

s’inscrit dans le concept de matériaux hybrides qui se propose d’associer une composante 

artificielle (le matériau) et une composante  cellulaire (cellules autologues du patient). Dans le 

but de favoriser l’adhésion cellulaire en surface du PET, nous proposons d’y greffer des 

peptides RGD. 

 

Pour comprendre au mieux les interactions cellules-matériaux, deux stratégies de 

fonctionnalisation ont été développées : 

• la première consiste à greffer des peptides RGD avec des densités variées et contrôlées 

en surface du PET afin de déterminer la densité peptidique « idéale » nécessaire en 

surface d’un biomatériau pour favoriser l’attachement cellulaire, 

• La deuxième consiste à réaliser des microdomaines de peptides RGD par le biais de 

deux techniques différentes afin d’évaluer l’impact de la répartition des molécules 

adhésives sur l’attachement cellulaire. 

 

����Concernant les matériaux à densités de RGD contrôlées 

 

La surface du PET a été modifiée par différents traitements chimiques avant d’être 

fonctionnalisée par le greffage covalent de peptides RGD. Brièvement, les différents 

traitements consistaient en la fixation de peptides RGD sur les groupements –COOH du (i) 

PET vierge (densité 1), (ii) PET oxydé (densité 2), (iii) PET hydrolysé puis oxydé (densité 3)  

et (iv) PET irradié aux UV puis oxydé (densité 4). L’une des originalités de ce travail réside 

dans le mode d’immobilisation employée. Une chimie de fixation des molécules favorisant 

une stabilité à long terme est incontestablement la voie à suivre pour la réalisation d’implants 

biomédicaux. Le greffage de peptides RGD possède alors de nombreux avantages par rapport 

à une simple adsorption de molécules sur le matériau. Comme cela l’a été démontré, les 

avantages d’une fixation forte molécules/matériaux sont notamment un taux de désorption et 

d’échange pratiquement nul, un meilleur contrôle de l’homogénéité et de la reproductibilité de 

l’état de surface ainsi que la possibilité de maîtriser la densité de biomolécules immobilisées. 
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Toutes les étapes de modification ont été validées par différents outils de caractérisation 

physico-chimiques tels que la spectroscopie à photoélectrons X, la microscopie à force 

atomique ou la mesures des angles de contact.  

 

L’imagerie β haute résolution a permis de mettre en évidence, non seulement un greffage 

relativement homogène des peptides en surface du PET, mais aussi la stabilité de ce greffage 

après plusieurs jours passés dans un environnement aqueux sous agitation susceptible 

d’induire la rupture des liaisons engagées. Suivant les traitements chimiques apportés, les 

densités surfaciques de molécules de lysine immobilisées sur le PET varient entre 0,6 et 2,4 

pmol/mm², ce qui, d’après la littérature, semble suffisant pour promouvoir l’adhésion 

cellulaire et la formation des contacts focaux. Cependant, lors de l’analyse par imagerie β 

haute résolution, les peptides RGD ont été substitués par de la 3H-Lysine afin de permettre 

une quantification. Or, la réactivité et l’encombrement stérique de la lysine sont différents de 

ceux du peptide, il est donc difficile de transposer ces résultats. Il sera intéressant d’utiliser un 

peptide RGDC radiomarqué afin de quantifier la densité peptidique réellement greffée en 

surface du PET. 

Des cellules  de souris de type ostéoblaste (MC3T3) ont été mises en culture à la surface 

des différents matériaux obtenus afin d’évaluer leurs propriétés biomimétiques 

comparativement au PET non modifié. Un test colorimétrique a permis de quantifier le 

nombre de cellules adhérentes et un immunomarquage de l’actine et de la vinculine a permis 

d’observer la formation des contacts focaux. Les résultats obtenus par ces différentes 

techniques indiquent que le matériau présentant une densité peptidique de 0,6 pmol/mm² ne 

semble pas avoir d’impact sur l’adhésion des MC3T3 et n’induit pas la formation de contacts 

focaux contrairement aux matériaux ayant une densité de peptide supérieure ou égale à 

1pmol/mm². En effet, à partir d’une densité surfacique de 1pmol/mm², des différences ont pu 

être observées entre les matériaux au niveau de l’adhésion des cellules MC3T3. Ces résultats 

montrent que plus la densité de peptides immobilisés en surface du PET est importante et plus 

la quantité de cellules adhérentes ainsi que le nombre de contacts focaux sont importants. Ces 

résultats seront complétés par une étude de l’évaluation de la force d’adhésion des cellules en 

fonction de la densité de peptides greffée en surface du PET. Il serait par exemple intéressant 

de mesurer la force d’adhésion des cellules dans une chambre de flux en envoyant des liquides 

avec un débit croissant en comptant, sur un champ fixe, le nombre de cellules qui restent 

attachées. 
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Il serait également intéressant d’élaborer des matériaux présentant des densités de RGD 

comprises entre 0,6 et 1pmol/mm² afin de déterminer la densité de peptides critique à partir de 

laquelle il n’y a plus d’influence sur l’adhésion des MC3T3.  

Dans cette étude, nous avons choisi de travailler sur une biomolécule modèle, le peptide 

RGDC. Cependant, il est connu que cette séquence peptidique n’influence que peu l’adhésion 

des cellules. Ce travail pourra donc être approfondi par le greffage de différents peptides 

linéaires (GRGDSPC), cycliques (cyclo-(DfKRG)) ou des mimes peptidiques. 

Ce travail a permis de comparer l’adhésion des MC3T3 sur des surfaces de PET présentant 

4 densités différentes de peptides RGD. Cependant, tous les matériaux ont été élaborés par des 

traitements chimiques différents et les études physico-chimiques ont démontré de nombreuses 

modifications des propriétés physico-chimiques (caractère hydrophile) et morphologiques 

(rugosité) du matériau. Or, ces caractéristiques sont connues pour influencer l’adhésion des 

cellules. Une perspective directe serait donc de sélectionner un seul traitement chimique, par 

exemple le PET oxydé, et de faire varier la densité de peptides sur cette surface. Les 

matériaux présenteraient alors des différences de propriétés physico-chimiques et 

morphologiques moindres et cela permettrait alors d’isoler le paramètre « densité de 

peptides » lors de l’évaluation biologique.  

Par ailleurs, le PET est un matériau couramment utilisé en chirurgie vasculaire. Des études 

sont donc actuellement en cours concernant l’influence de la densité de peptides RGD sur 

l’attachement de cellules endothéliales humaines issues de la veine saphène.  

 

����Concernant les matériaux à distributions de RGD contrôlées 

 

Notre intérêt s’est également porté sur la microdistribution des peptides RGD en surface 

de PET. En effet, l’importance de la distribution des ligands à une échelle micro- voire 

nanométrique a d’ores et déjà été démontrée. 

Pour obtenir de telles surfaces nous avons utilisé deux méthodes différentes : la  

photoablation par laser UV à excimères et la photolithographie. Ces deux techniques ont 

permis d’élaborer de nombreux motifs présentant des tailles et des formes variables. La 

profilométrie optique et la microscopie électronique à balayage ont été utilisées pour valider 

l’obtention des motifs attendus théoriquement. Pour l’ablation laser, la distance focale et le 

nombre d’impulsions laser ont été des paramètres déterminants. En ce qui concerne la 

photolithographie, ces outils ont permis de vérifier que l’irradiation et l’enlèvement de la 
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photorésine s’effectuaient correctement. Dans les deux cas, l’imagerie β haute résolution a 

permis de valider le greffage des peptides RGD en microdomaines à la surface du PET ainsi 

que d’évaluer leur densité à 1,7 pmol/mm². 

De la même manière que pour les matériaux à densités de peptides RGD variables, 

l’évaluation des propriétés biomimétiques des surfaces de PET microstructurées a été 

effectuée. L’observation des MC3T3 par microscopie électronique à balayage et par 

microscope à fluorescence, après le marquage des protéines impliquées dans la formation des 

plaques focales d’adhésion, a montré un alignement des cellules dans les zones contenant les 

peptides RGD, et ce, quelque soit la taille du domaine et quelque soit la technique de 

microstructuration utilisée. 

Cependant des différences ont pu être observées en fonction de la taille des domaines. En 

effet, plus les zones contenant les peptides RGD sont petites (<50µm) et plus les cellules sont 

orientées, leur étalement s’en trouve donc fortement diminué. En revanche lorsque les 

domaines ont une taille d’environ 100µm, les cellules restent alignées mais présentent quand 

même un étalement et sont capables de se lier les unes entre les autres par l’extension de leurs 

pseudopodes.  

Ces résultats semblent indiquer que les cellules sont sensibles à  la microdistribution des 

ligands à la surface des matériaux. Cependant, des analyses de biologie moléculaire devront 

être effectuées afin d’étudier plus précisément l’impact de la taille des domaines sur les voies 

de signalisation cellulaire. De tels matériaux microstructurés pourraient être utilisés comme 

implants afin de permettre une colonisation cellulaire sélective  à leur surface. Il serait donc 

intéressant, dans le cadre d’implant osseux, de vérifier si la minéralisation des cellules 

ostéoblastiques dépend de la microdistribution des peptides RGD à la surface des 

biomatériaux. 

Dans cette étude, nous avons uniquement étudié la microdistribution des peptides RGD en 

surface du PET. Néanmoins la technique de photoablation a été choisie car elle permet de 

descendre à des tailles de domaines inférieures au micron. Il serait donc intéressant d’utiliser 

l’ablation au laser à excimères pour réaliser des domaines nano-métriques et étudier 

l’influence de la nano-distribution de peptides RGD sur l’adhésion cellulaire. Néanmoins, 

d’autres techniques telles que l’impression par micro-contact ou le MAPLE-DW pourraient 

également être utilisées pour obtenir des matériaux nano-structurés (Chapitre IV : Micro- et 

nano-distribution de biomolécules en surface de matériaux »). 



 109 

La principale perspective concernant la réalisation de domaines par photolithographie est 

la possibilité d’obtenir des surfaces bi-fonctionnalisées. Un même matériau pourrait en effet 

présenter à sa surface à la fois des peptides YIGSR, spécifiques des cellules endothéliales, et 

des peptides spécifiques des cellules ostéoblastiques, dans le but d’étudier les phénomènes 

liés à la coopération ostéoendothéliale. 

 

En conclusion, les travaux menés au cours de cette thèse ont permis de mettre en évidence 

l’influence de la densité et de la microdistribution des peptides RGD greffés en surface de 

PET sur l’adhésion et l’étalement de cellules pré-ostéoblastiques de souris. Une meilleure 

compréhension du comportement cellulaire sur des surfaces de PET ainsi modifiées a pu 

permettre la réalisation d’un nouveau matériau hybride modèle associant le PET et les cellules 

MC3T3. Les résultats obtenus in vitro sont très encourageants mais devront toutefois êtres 

validés par des études in vivo afin de conclure de façon définitive sur la bioactivité de ces 

matériaux.  
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