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diaphragme.24 

https://ufhealth.org/diaphragmatic-hernia#Photo
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Figures 2.1 : Vues macroscopiques des deux faces du Gore Tex Dual Mesh®. 

Figure 2.2 : Principe de la technique de dessiccation par contournement du point critique. 1 : 

déshydratation par la méthode du point critique ; 2 : déshydratation par lyophilisation.  

Figure 2.3 : Aspects microscopiques des deux faces du biomatériau Gore Tex Dual Mesh® (MEB). 

Figure 2.4 : Observation en microscopie photonique d’une tranche provenant d’un échec de prothèse 

de ePTFE implantée pendant plusieurs mois chez l’homme (bord gauche : face orientée vers le 
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(parenthèse). Le matériel biologique déposé est fortement coloré (étoiles). La face rugueuse présente 

une structure macroporeuse (flèche). Bleu de toluidine, 10 x. 

Figure 2.5 : Culture cellulaire de fibroblastes humains primaires sur du verre (témoin). MEB. 

Figure 2.6 : Amas cellulaires posés à la surface de la face lisse du ePTFE. Insert : absence de 

protrusions cytoplasmiques. Les cellules ne semblent pas adhérer au substrat. MEB. 

Figure 2.7 : Tapis cellulaire confluent recouvrant une bande lisse de la face rugueuse du ePTFE. 

Présence de protrusions cellulaires. MEB. 

Figure 2.8 : Fibroblastes disséminés au niveau d’une bande rugueuse de la face rugueuse. MEB. 

Figure 2.9 : Zone de transition entre bande lisse et bande rugueuse. Les éléments cellulaires 

« pontent » cette zone de transition (flèche). MEB. 

Figure 2.10 : Fibroblaste humain primaire posé à la surface du ePTFE. MET. 

Figure 2.11 : Fibroblaste humain primaire posé à la surface du ePTFE : prédominance de chromatine 

décondensée (euchromatine) à l’intérieur du noyau. MET.  

Figure 2.12 : Explant n°2, vue de la face rugueuse. A : centre de la prothèse ; B : périphérie de la 

prothèse sans lâchage ; C : périphérie de la prothèse avec lâchage. 1 et 2: analyses MEB ; 3: analyses 

MET ; 4: analyses AFM. 

Figure 2.13.1 : Au sein du matériel biologique recouvrant la face rugueuse (explant n°1, zone A), 

visualisation d’un fin réseau fibrillaire (flèche) ou de faisceaux de fibres (double flèche). MEB. 

Figure 2.13.2 : Matériel biologique épars visible à la surface de la face lisse de l’explant (explant n°2, 

zone A). Insert : prolongements cellulaires à la surface du ePTFE. MEB. 



 13 

Figure 2.14.1 : Présence de cellules au sein d’une MEC bien développée à la surface de l’explant (I) 

(explant n°1, zone A). MET. 

Figure 2.14.2 : Visualisation de fibres de collagène (flèche) s’enfonçant à l’intérieur de la structure 

poreuse de l’implant en ePTFE (I) (explant n°1, zone A). MET. 

Figure 2.14.3 : Tapis de MEC recouvrant totalement la surface de l’explant avec, en plus fort 

grossissement (insert), visualisation d’épais faisceaux de fibres de collagène (étoiles) (explant n°2, 

zone A). MEB. 

Figure 2.14.4 : Important réseau fibrillaire recouvrant toute la surface de l’explant (explant n°2, zone 

A). MEB. 

Figure 2.15.1 : Contact direct entre une cellule et la structure poreuse du ePTFE (I) (explant n°1, zone 

B). MET. 

Figure 2.15.2 : Raréfaction de la MEC, malgré la présence de cellules à l’intérieur du biomatériau 

poreux, en comparaison avec la zone centrale A (explant n°1, zone B). MET. 

Figure 2.15.3 : Peu de fibres de collagène sont visibles au sein de la MEC recouvrant le ePTFE 

(explant n°1, zone B). Flèche = hématie. MEB. 

Figure 2.15.4 : On note une nette diminution de la MEC synthétisée à la surface de la face rugueuse 

de l’explant dans la zone avec lâchage en comparaison avec la zone centrale (explant n°2, zone C). On 

remarque aussi que la réponse biologique « évite » les surfaces plus lisses (flèches) des « nœuds » du 

ePTFE. MEB. 

Figure 2.16 : À proximité d’un point de suture on observe un décollement du tapis conjonctif 

nouvellement synthétisé, et faiblement fixé, à la surface de la face lisse du ePTFE (explant n°2, zone 

C). MEB. 

Figure 2.17 : Vue sagittale en profondeur de la prothèse avec le tissu conjonctif nouvellement 

synthétisé à sa surface. Des cellules sont observées à l’intérieur de la structure poreuse du ePTFE 

(flèche). I = implant, C = matériel cellulaire. (explant n°1, zone A). MET. 

Figure 2.18 : Des modifications structurales du tissu conjonctif néoformé sont apparentes dans la zone 

périphérique C. Des faisceaux de fibres de collagène (flèche) sont orientés parallèlement aux forces de 
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traction exercées par les points de fixation de la prothèse (a : explant n°1 ; b : explant n°2 ; zone C). 

MEB. 

Figures 3.1 : Formation d’agrégats et de films de PDA (PDA S/L) à la surface du ePTFE immergé 

dans une solution de dopamine (pH 8,5) sous agitation mécanique continue. 

Figures 3.2 : Formation d’un film de PDA à l’interface air/eau et son transfert à la surface d’un 

substrat (ePTFE par exemple) par la technique de Langmuir-Schaeffer. 

Figure 3.3 : Mesure de la tension interfaciale (γ) en fonction du temps de réaction au cours de la 

formation du film PDA A/E (tensiomètre à goutte).78 La dopamine est dissoute à 10,6 mM dans du 

tampon Tris 50 mM à pH = 8,5. 

Figure 3.4 : Evolution dans le temps de fissures à la surface du film PDA A/E (4h30 et 6h30 de 

réaction) en microscopie à réflexion.78 

Figures 3.5 : Angles de contact statiques mesurés pour le ePTFE vierge, le PTFE PDA S/L et le PTFE 

PDA A/E. Le liquide déposé consiste en 3 µL d’eau distillée ultrapure. 

Figure 3.6.1 : Surface poreuse du ePTFE microstructuré vierge en MEB, montrant la structure 

fibrillaire parsemée de nœuds. 

Figure 3.6.2 : PTFE PDA S/L en MEB. La PDA enrobe les fibres de PTFE. Les particules claires 

correspondent à des agrégats de PDA. 

Figure 3.6.3 : PTFE PDA A/E en MEB. Les fissures dans le film de PDA transféré laissent entrevoir 

la structure poreuse du ePTFE sous-jacent. Les particules claires correspondent à des agrégats de 

PDA. 

Figure 3.6.4 : À plus fort grossissement, en MEB, on vérifie l’aspect granulaire du film de PDA 

déposé sur le PTFE PDA A/E. 

Figure 3.7.1 : Image topographique obtenue par AFM de la surface du PTFE PDA S/L. Les fibrilles 

de PTFE enrobées de particules de PDA sont clairement identifiables. 

Figure 3.7.2 : Image topographique obtenue par AFM de la surface du PTFE PDA A/E. Le 

biomatériau est recouvert d’un mince film granulaire de PDA. 

Figure 3.7.3 : La coupe transversale du PTFE PDA A/E déposé sur du ePTFE démontre que ce 

biomatériau poreux est recouvert d’un film de PDA mesurant entre 60 et 80 nm d’épaisseur (MET). 
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Figure 3.8.1 : Micrographie de MEB montrant les hétérogénéités de la surface du ePTFE. Étoiles = 

nœuds interfibrillaires. 

Figure 3.8.2 : Histogramme montrant une répartition bimodale des mesures du module de Young E du 

ePTFE vierge (n=20). 

Figure 3.8.3 : Histogramme montrant une répartition bimodale des mesures du module de Young E du 

PTFE PDA S/L (n=14). 

Figure 3.8.4 : Histogramme montrant une répartition bimodale des mesures du module de Young E du 

PTFE PDA A/E (n=33). 

Figure 3.9 : Micrographe de MET montrant un fibroblaste à la surface du ePTFE PDA S/L. 

Figure 3.10.1 : Micrographie de ESEM montrant une cellule souche de la gelée de Wharton (WJ-SC) 

à la surface du ePTFE vierge. 

Figure 3.10.2 : Micrographie de ESEM d’une cellule WJ-SC à la surface du PTFE PDA S/L. Noter 

l’étalement de la cellule à la surface du ePTFE fonctionnalisé. 

Figure 3.11.1 : Micrographie de MET montrant une cellule fibroblastique en étroit contact avec le 

film PDA A/E recouvrant du ePTFE. 

Figure 3.11.2 : Vue du tapis cellulaire en contact avec le film de PDA A/E. Insert : image AFM de 

« hauteur » de deux fibres de collagène synthétisées par des fibroblastes recouvrant le PTFE PDA 

A/E. 

Figure 3.11.3 : Micrographie de MET montrant de nombreux points de contact focaux entre les 

fibroblastes primaires et le film PDA A/E. 

Figure 3.11.4 : Micrographie de ESEM d’une cellule de la gelée de Wharton (WJ-SC) étalée 

préférentiellement à la surface du film intacte de PDA A/E. Les flèches marquent des filopodes de la 

WJ-SC en direction d’une autre zone fonctionnalisée par le film de PDA (étoiles). 

Figure 4.1 : Méthode de fixation d’une éprouvette pour l’essai de traction uni-axiale (étoiles : point de 

colle). 

Figure 4.2 : Exemple de courbe de contrainte σ / déformation ε ingénieure et calcul du module de 

Young (σ/ε) d’un tissu biologique.83 
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Figures 4.3 : a) Orientation des fibres de collagène dans la partie tendineuse du diaphragme de porc b) 

Découpe des éprouvettes dans le centre tendineux d’un diaphragme frais de porc adulte. 

Figure 4.4 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure de différentes éprouvettes de la partie 

tendineuse du diaphragme de porc. 

Figure 4.5 : Préparation des éprouvettes de ePTFE en fonction de l’orientation des bandes sur la face 

rugueuse (flèche : axe parallèle aux bandes rugueuses) : groupe 01: perpendiculaire à l’axe (90°) ; 

groupe 02 : parallèle à l’axe (0°). 

Figure 4.6 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure du ePTFE en fonction de l’orientation des 

bandes à la surface de sa face rugueuse (groupe 01 : bleu ; groupe 02 : vert). 

Figure 4.7 : Comparaison des courbes de contrainte/déformation ingénieure des diaphragmes de porc 

(rouge) et du ePTFE (bleu). 

Figure 4.8.1 : Face lisse du Gore Tex Dual Mesh® après traction uni-axiale (flèche : axe d’étirement) 

(MEB). 

Figure 4.8.2 : Bande lisse de la face rugueuse du Gore Tex Dual Mesh® soumis à un étirement uni-

axiale (MEB). L’agrandissement de la figure de droite montre l’alignement des fibres de ePTFE. 

Figure 4.8.3 : Bande rugueuse de la face rugueuse du Gore Tex Dual Mesh® après traction uni-axiale 

(MEB). La figure de droite (haut) montre un agrandissement de la zone centrale de la bande rugueuse 

et la figure de droite (bas) montre un agrandissement de la zone de transition entre bande rugueuse et 

bande lisse où l’alignement des fibres est plus important. 

Figure 4.9 : Système de maintien de l’échantillon dans la chambre de mise sous pression. 

Figure 4.10 : Exemple d’un échantillon moucheté (rouille mélangée à du graphite) maintenu dans la 

chambre de mise sous pression. 

Figures 4.11 : Test de gonflement à l'eau avec rétroéclairage (à travers le plexyglass) et les deux 

caméras en face permettant l’acquisition d’images et reliées au logiciel Vic Snap. 

Figures 4.12 : Analyse d’image avec le logiciel Vic3D : vue en 3D avec gradient de couleurs 

traduisant les courbes de niveaux d’altitude de l’échantillon soumis au test de gonflement. 

Figures 4.13 : Système de stéréo-corrélation d’images : les 2 caméras permettent de construire une 

image en 3D. 
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Figure 4.14 : Exemple de synchronisation des mesures de pression et de déplacement suivant l’axe Z 

(éprouvette n°3). 

Figures 4.15 : a) Schéma de principe d’un dispositif d’électrofilage : un champ électrique est appliqué 

à un polymère en solution dans une seringue, qui va être éjecté sous la forme de filament continu 

collecté de façon aléatoire sur la cible (collector) b) Appareil d’électrofilage du LPMT.91 

Figures 4.16 : Micrographies de MEB d’une membrane résultant de l’électrofilage de PA-6 (durée 6 

heures) (figure haut – gauche). Noter la structure en plusieurs couches (figure bas – gauche). 

L’agrandissement de la figure de droite montre la disposition aléatoire des nanofibres. 

Figure 4.17 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure des membranes de PA-6 pour différentes 

durées d’électrofilage (PA-01 : 30 min, en bleu ; PA-02 : 60 min, en vert) comparées à la courbe 

obtenue pour le tendon (en rouge). 

Figure 4.18 : Orientation aléatoire des nanofibres de PU (MEB, Low vacuum). 

Figure 4.19 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure du PU en fonction du temps 

d’électrofilage (PU-01 : rouge ; PU-02 : bleu). 

Figures 4.20 : a) Première méthode de fabrication d’une membrane bicouche ; b) Vue de la face 

fibrillaire du matériau composite montrant les nanofibres de PU « noyées » dans la couche de silicone 

(MEB, Low vacuum). 

Figures 4.21 : a) Deuxième méthode d’élaboration d’une membrane bicouche ; b) Vue de la tranche 

de section de cet implant montrant les deux faces bien distinctes (MEB). 

Figure 4.22 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure du ES-DF pour différentes durées 

d’électrofilage (ES-DF-01 : 30 min, en jaune ; ES-DF-02 : 60 min, en bleu). 

Figure 4.23 : Comparaison des courbes de contrainte/déformation ingénieure pour le centre tendineux 

du diaphragme (rouge), le ePTFE (bleu), le PU (jaune) et le ES-DF (vert). 

Figure 4.24 : a) Dispositif d’étirement uni-axial placé dans le MEB ; b) Trois échantillons de PU 

montés entre les mors parallèles (longueur initiale : 7 mm ; largeur : 5 mm). 

Figure 4.25 : Comparaison en MEB du ePTFE, du PU et du ES-DF soumis à des étirements de 50 et 

100% (MEB, 1000x, Low vacuum).  
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Introduction générale 

 

La hernie diaphragmatique congénitale (HDC) est une maladie congénitale rare. Elle est 

caractérisée par l'absence d’une partie ou de la totalité du diaphragme, entraînant l'issue des organes 

abdominaux dans le thorax. Le traitement des HDC à large défect consiste à fermer l’orifice 

pathologique avec une membrane prothétique. Bien que le geste chirurgical soit maitrisé et que le 

remplacement diaphragmatique soit efficace, on note malheureusement un taux de récidive de l’ordre 

de 50%. Et c’est dans le but de réduire le nombre de ces échecs implantaires que nous avons entrepris 

de caractériser et d’optimiser des biomatériaux employés pour le traitement de la HDC à large défect. 

 

Après avoir procédé à une revue de la littérature sur les aspects anatomiques, cliniques et 

prothétiques de la HDC, inventaire détaillé dans le premier chapitre, nous avons conduit des travaux 

de caractérisation et d’optimisation du biomatériau le plus utilisé actuellement (dans plus de 80 % des 

cas), à savoir le polytétrafluoroéthylène expansé (ePTFE), un matériau synthétique non-dégradable. 

 

Les différents axes d’investigations menés sur les prothèses en ePTFE visent à : 

 Acquérir une meilleure connaissance de la réponse de l’hôte suite au traitement d’une 

HDC avec du ePTFE, et notamment des tissus néoformés au contact de la prothèse. 

 Caractériser les propriétés mécaniques des membranes en ePTFE employées dans 

l’indication des HDC. 

 Optimiser l’intégration tissulaire de l’implant en ePTFE par des techniques de 

fonctionnalisation du biomatériau. 

 

Comme la plupart des récidives herniaires résultent d’un « lâchage » de la prothèse en ePTFE, 

nous avons aussi entrepris de définir un cahier des charges précis pour des implants destinés à être 

utilisés dans le contexte de la HDC.  
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La définition des critères à remplir par les biomatériaux mis en œuvre dans le traitement de la 

HDC repose sur deux études : 

 La détermination du taux de croissance du diaphragme humain entre le plus jeune âge 

et l’adolescence. 

 La caractérisation des propriétés mécaniques du diaphragme de porc. 

 

Enfin, dans un dernier volet, nous exposons les résultats de travaux ambitionnant la mise au 

point, sur la base du cahier des charges établi, d’un nouveau biomatériau qui permettrait de diminuer 

le nombre des récidives herniaires. 
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I) 1) La hernie diaphragmatique congénitale (HDC) 

 

I) 1) a) Epidémiologie 

 

La hernie diaphragmatique congénitale (HDC) est une maladie congénitale rare. Elle est 

caractérisée par un orifice diaphragmatique malformatif qui se traduit par une absence partielle ou 

complète d’une partie ou de la totalité du diaphragme, et qui résulte d’un défaut de fermeture du canal 

pleuro-péritonéal. Ceci va entraîner l’ascension des viscères abdominaux dans le thorax (Figure 1.1), 

mais également une hypoplasie des voies aériennes avec une anomalie du développement vasculaire 

pulmonaire à l’origine d’une hypertension artérielle pulmonaire (HTAP) secondaire.   

 

 

Figure 1.1 : Illustration d’une HDC gauche chez un nouveau-né avec ascension des viscères 

abdominaux dans le thorax (https://ufhealth.org/diaphragmatic-hernia#Photo). 

 

La HDC est une maladie congénitale rare dont la prévalence est de 1/2500 à 1/4000 naissances 

vivantes,1 mais cela n’inclut pas la mortalité prénatale (fausses couches, morts in utero et interruptions 

médicales de grossesse) ni les cas de morts néonatales précoces non étiquetées.2 On estime ainsi que la 

HDC concerne environ 1/1500 grossesse.3 La HDC survient de façon homogène à travers le monde 

avec, par exemple, 158 cas répertoriés en France en 2011.2 Malgré les progrès du diagnostic prénatal, 

le développement d’une chirurgie in utero et l’amélioration des soins néonataux, le taux de mortalité 



 26 

après la naissance reste encore élevé, entre 30 et 40 %.1,2 Elle peut toucher les deux côtés, mais est 

plus fréquente à gauche (87%) qu’à droite.2 De rares formes bilatérales existent également dans 1% 

des cas avec un mauvais pronostic. 

 

Un registre de population collecte de façon prospective depuis 2007 tous les nouveaux cas de 

HDC diagnostiqués dans les 34 centres hospitaliers nationaux ; ce registre est coordonné par le Centre 

de Référence Maladie Rare « Hernie Diaphragmatique Congénitale » qui est basé à Marseille (Pr 

Benachi - Paris, Pr Storme - Lille, Dr Boubnova - Marseille). Ce centre a pour but d’organiser la prise 

en charge anténatale, néonatale et le suivi postnatal, et d’essayer d’améliorer les pratiques cliniques en 

émettant des recommandations.2 

 

I) 1) b) Classification 

 

Les HDC peuvent être classées en considérant 3 critères : un critère embryologique, un critère 

chronologique (délai de révélation de la HDC) ou un critère anatomique (taille de l’orifice). 

 

Le diaphragme se forme chez l’embryon entre la 4e et la 10e semaine d’aménorrhée (SA). 

Initialement le diaphragme primitif se constitue ventralement par le septum transverse tandis que les 

membranes pleuro-péritonéales ferment dorsalement les canaux pleuro-péritonéaux. Des cellules 

musculaires colonisent ensuite cette membrane d’avant en arrière. Aussi la hernie dite de Bochdalek, 

qui représente 90% des anomalies diaphragmatiques fœtales et qui correspondrait à une anomalie de 

fermeture des canaux pleuro-péritonéaux, a un siège postéro-latéral, tandis que lorsque le défect est 

rétro-sternal, on parle de hernie de Morgagni. L’éventration diaphragmatique, qui n’est pas une 

véritable hernie, correspond à une simple élévation de la coupole diaphragmatique avec compression 

pulmonaire. À noter que l’origine du défect diaphragmatique est probablement un défaut de la 

fermeture du diaphragme, mais une origine primitive pulmonaire est également évoquée.3 
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Lorsque l’on considère le délai de révélation, deux types de HDC se distinguent : 

- les HDC à révélation précoce, néonatale qui présentent un pronostic plus réservé du fait 

de l’hypoplasie pulmonaire associée et de l’HTAP. Elle est symptomatique dès la naissance de 

l’enfant ; 

- les HDC à révélation tardive (3%), avec un pronostic plus favorable, en raison d’une 

diminution du risque de complication pulmonaire associée et un taux de survie de 100%.1 

 

Ces HDC peuvent également être classées en fonction de la taille de l’orifice diaphragmatique. 

En effet, parmi de nombreuses variables analysées, la taille du défect a été définie comme le critère 

ayant l’impact le plus important sur la survie. Ainsi, une classification du défect pendant l’intervention 

chirurgicale a été définie (Figure 1.2), à laquelle adhère le centre de référence des hernies 

diaphragmatiques en France. La taille du défect est donc définie en 4 types (A-D), où « A » 

correspond à un petit défect et « D », à une agénésie complète de la coupole diaphragmatique.4 

 

  

 

Figure 1.2 : Système de classification des HDC en fonction de la taille du défect diaphragmatique 

selon « The Congenital Diaphragmatic Hernia Study Group registry ».4 
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I) 1) c) Prise en charge prénatale 

 

Les programmes de dépistage anténataux par échographie ont permis de diagnostiquer la HDC 

dans la période prénatale dans environ 2 cas sur 3.5 Le diagnostic est le plus souvent établi lors de 

l’échographie du 2e trimestre, mais est possible dans certains cas dès le premier trimestre. Le 

diagnostic prénatal permet également de rechercher des anomalies associées et d’établir un pronostic. 

 

Des tentatives d’interventions prénatales ont vu le jour dans les années 1990 sous la forme de 

réparation du diaphragme in utero par chirurgie ouverte mais avec une morbidité maternelle 

conséquente. Actuellement se développe la stratégie basée sur la stimulation de la croissance 

pulmonaire fœtale par occlusion trachéale, plutôt que la réparation de l’anomalie diaphragmatique 

elle-même. Après un temps d’expérimentation sur modèles animaux6, l’occlusion trachéale a été 

réalisée chez l’humain, de façon de moins en moins invasive au fur et à mesure des progrès. Le geste 

est réalisé dans les cas de HDC sévères entre 27 et 30 SA, et l’occlusion trachéale est idéalement levée 

vers 34 SA par une seconde fœtoscopie ou par une ponction écho-guidée à l’aiguille. La complication 

principale de cette technique d’occlusion trachéale par voie endoscopique est la rupture prématurée 

des membranes et la prématurité induite. Cette technique de la pose d’un ballonnet intra-trachéal in 

utero par fœtoscopie fait actuellement l'objet d'un essai randomisé (FETO) pour les hernies 

diaphragmatiques gauches. La technique peut également être proposée dans des formes de hernie 

diaphragmatique droite, mais hors essai. 

 

 Il s’agit de grossesses à risque d’accouchement prématuré et elles doivent être suivies en 

conséquence. L’accouchement doit se dérouler dans un centre de niveau III avec une équipe de 

réanimation et de chirurgie pédiatrique. Un accouchement par voie basse ne présente pas de difficultés 

particulières. 
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I) 1) d) Prise en charge néonatale 

 

Il est loin le temps où la HDC était considérée comme une urgence chirurgicale qui nécessitait 

un geste dans les premières heures de vie. Dans la plupart des centres, on planifie l’intervention dès 

que la poussée d’HTAP est en grande partie maîtrisée. La période d’adaptation après la naissance 

permet ainsi d’obtenir une stabilisation cardiorespiratoire.4, 7-8 

 

La décision quant au moment optimal pour la chirurgie doit être débattue au sein d’une équipe 

multidisciplinaire et doit tenir compte de l’état de stabilité de l’enfant, de sa capacité à tolérer une 

ventilation douce avec une pression d’insufflation faible, et de valeurs de gaz sanguins acceptables. Le 

recours à une technique de ventilation plus invasive comme l’ECMO (extracorporeal membrane 

oxygenation) nécessite souvent de retarder le geste chirurgical, car celui-ci devient beaucoup plus 

risqué du fait d’une anti-coagulation importante.3 Par ailleurs, l’apparition de signes de souffrance des 

anses herniées en intra-thoracique est une indication pour avancer le moment de l’intervention 

chirurgicale, afin d’éviter les complications générales et septiques liées à la perforation digestive. 

 

En dehors des mesures de réanimation en période néonatale permettant de stabiliser le 

nouveau-né, le traitement de la HDC est un traitement chirurgical visant à réduire le contenu de la 

hernie et à réparer le défect diaphragmatique afin de limiter les complications pulmonaires engendrées 

ainsi que les complications liées à l’étranglement des anses digestives herniées. 

 

I) 2) Le traitement chirurgical des HDC 
 

I) 2) a) Techniques chirurgicales 

 

Plusieurs techniques et voies d’abord sont possibles pour le traitement chirurgical d’une HDC. 
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I) 2) a) 1. La laparotomie sous-costale  

 

C’est certainement la voie d’abord la plus utilisée. Les avantages sont une bonne visualisation 

des berges de la hernie, la possibilité de réaliser un geste anti-reflux dans le même temps opératoire, 

l’appréciation d’un éventuel trouble de la rotation digestive et son traitement.8 L’incision est réalisée 

en sous-costal gauche pour une HDC gauche ou à droite pour une HDC droite. La voie médiane sus-

ombilicale peut aussi être utilisée notamment dans le traitement de la hernie de Morgagni. La première 

étape consiste à faire l’inventaire des viscères abdominaux herniés. Ensuite, la réduction herniaire se 

fait par une manipulation manuelle douce, surtout pour le foie qui présente une grande fragilité 

(Figure 1.3). Le bilan lésionnel est complété : existence d’un sac herniaire qui sera réséqué, 

évaluation du degré d’hypoplasie pulmonaire, existence d’une séquestration pulmonaire associée qui 

sera excisée, présence d’une malrotation intestinale dont le traitement consistera en la mise en 

mésentère commun complet, etc. Après libération des berges diaphragmatiques, il s’agira d’évaluer la 

faisabilité de la fermeture diaphragmatique : idéalement la fermeture primaire est privilégiée (lorsque 

le défect est de petite taille) et elle se fait par des points séparés de fil non résorbable (Figure 1.4). 

Parfois ces points peuvent être appuyés sur des supports (« pledget ») ou encore passés sur le périoste 

costal (« rib-anchoring stitches ») pour renforcer la suture. Lorsque le défect est de grande taille (Type 

C) ou s’il existe une agénésie complète de la coupole (Type D), le remplacement diaphragmatique est 

nécessaire, soit avec un lambeau musculaire, soit plus fréquemment avec un implant prothétique 

(Figure 1.5). Le geste se termine par la fermeture pariétale qui peut être différée s’il existe une tension 

intra-abdominale excessive après réintégration des viscères et du fait également d’une croissance 

modeste de la paroi abdominale, déshabitée pendant la grossesse. 

 

I) 2) a) 2. La thoracotomie latérale  

 

Cette voie d’abord est particulièrement indiquée pour les HDC droite, mais ne permettra pas 

d’explorer l’étage digestif, ni de bien libérer les berges diaphragmatiques. 
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I) 2) a) 3. Les approches mini-invasives (laparoscopie et thoracoscopie) 

 

Les étapes de la chirurgie sont les mêmes. La réduction herniaire se fera grâce à des pinces de 

cœlioscopie atraumatiques. Tout comme en chirurgie ouverte, le défect sera fermé avec des points 

séparés de fil non résorbable. Si un remplacement prothétique est indiqué, il ne faudra pas hésiter à 

convertir. La thoracoscopie est plus utilisée dans cette indication que la laparoscopie, mais elle pose le 

problème de la stabilité ventilatoire du fait de la nécessité de placer l’enfant en décubitus latéral, 

comprimant le poumon le moins atteint par l’hypoplasie, et le problème de l’insufflation intra-

thoracique qui peut être mal tolérée. La laparoscopie pose le problème de l’espace de travail très réduit 

après réintroduction des organes dans l’abdomen. Ces approches mini-invasives se sont très largement 

développées ces dernières années et présentent un certain nombre d’avantages (diminution de la 

douleur, moins de sédation et d’analgésie post-opératoire, alimentation plus précoce, bénéfice 

cosmétique…). Les indications doivent cependant être discutées au cas par cas, et concernent 

principalement des enfants avec une hypoplasie pulmonaire moindre et un défect diaphragmatique de 

plus petite taille, réparable sans prothèse. 

 

 

Figure 1.3 : Vue peropératoire d’une hernie diaphragmatique gauche, abordée par laparotomie, après 

réduction des organes herniés ; la berge diaphragmatique (étoile) est réclinée afin de visualiser le 

moignon pulmonaire (flèche) (CHU de Strasbourg, France). 
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Figure 1.4 : Hernie diaphragmatique gauche après fermeture du défect (Type B) par des points de 

suture entre les berges diaphragmatiques (CHU de Strasbourg, France). 

 

 

 

Figure 1.5 : Hernie diaphragmatique gauche (Type C) avec remplacement diaphragmatique par une 

prothèse (5 x 6,5 cm) de type ePTFE (CHU de Strasbourg, France). 
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I) 2) b) Les HDC à large défect 

 

Une simple réparation du diaphragme par des points de suture n’est pas toujours possible. La 

définition d’une HDC à large défect n’est pas claire : on peut la définir comme une hernie avec un 

défect de plus de 50% de la coupole diaphragmatique manquante.9 Ceci correspond aux types C et D 

du système de classification proposé précédemment (Figure 1.2). Selon les données du « Congenital 

Diaphragmatic Hernia Study Group registry » incluant 1350 patients sur une période de 4 ans, les 

types C et D correspondent à 46% des HDC enregistrées,4 48% pour la cohorte nationale pour l’année 

2011.2  

 

Dans la pratique courante, il est communément reconnu qu’il faudra avoir recours à un 

remplacement diaphragmatique en présence d’une tension trop excessive pour permettre une simple 

réparation, d’un défaut de grande taille ou d’une agénésie diaphragmatique. Ce remplacement peut 

être réalisé soit en utilisant des lambeaux musculaires, soit en utilisant des implants prothétiques. 

 

Les lambeaux musculaires étaient utilisés avant la commercialisation des prothèses. Ils sont 

issus soit du muscle grand dorsal inversé,10 soit de la paroi abdominale antérieure en utilisant le 

muscle oblique interne et le muscle transverse.11 Leur avantage principal est que ces lambeaux gardent 

leur vascularisation propre et vont donc grandir avec l’enfant ce qui peut permettre de réduire le taux 

de récidive.12 Mais l’utilisation de ces lambeaux peut entraîner des complications esthétiques avec une 

voussure musculaire abdominale, sans réelle éventration. Néanmoins, les études ne montrent pas de 

bénéfice statistiquement significatif par rapport aux prothèses, en termes de déformations thoracique et 

rachidienne, ou encore de mortalité.13 Certains auteurs ont démontré un risque de récidive 

significativement inférieur avec le lambeau musculaire vs le patch.12 Comme il s’agit de techniques 

chirurgicales plus longues et plus compliquées, l’indication principale des lambeaux musculaires est la 

récidive de HDC après échec d’un remplacement prothétique initial.11 
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Un implant prothétique sera nécessaire chez plus de 50% des patients.4, 14-15 Techniquement, 

cet implant sera fixé sur toute sa circonférence aux tissus adjacents, à savoir les berges 

diaphragmatiques, les côtes et parfois même sur la paroi de l’œsophage ou des gros vaisseaux. Cette 

fixation se fait par des points séparés ou des surjets de fil non résorbable. Il existe actuellement deux 

grands types de biomatériaux pour les prothèses : les matériaux non résorbables et les matériaux 

résorbables. Le biomatériau le plus utilisé actuellement est le ePTFE ou « Expanded 

polytetrafluoroethylene » (Gore-Tex W.L. Gore and Associates, Flagstaff, AZ).16 La taille exacte 

nécessaire au remplacement diaphragmatique varie d’un patient à un autre, et sera définie au moment 

de la chirurgie où le chirurgien va découper la forme correspondant au défect. Il est coutume de 

découper la prothèse un peu plus large afin de construire un dôme ou une coupole diaphragmatique 

(Figure 1.6). Les différents matériaux déjà utilisés pour cette indication sont décrits dans le Tableau 

I. Le biomatériau optimal n’existe pas encore et nous discuterons ce point dans les chapitres suivants. 

 

 

 

Figure 1.6 : Reconstructions scanographiques 3D montrant l’emplacement d’une prothèse 

diaphragmatique gauche chez un nouveau-né traité pour une HDC gauche de type D, ainsi que sa 

configuration sous la forme d’un dôme (Pr L.Soler, IRCAD - IHU Strasbourg, France). 
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I) 2) c) Les complications : focus sur la récidive herniaire 

 

Un suivi à long terme est essentiel afin de dépister les complications qui peuvent être d’ordre 

respiratoire, nutritionnel, musculo-squelettique, gastro-intestinal ou encore neuro-psychologique.7 Ces 

complications surviennent chez 50 à 87% des enfants survivants.17 Les principaux facteurs de risque 

de complications sont : un large défect diaphragmatique ou une agénésie complète, la nécessité de 

recourir à des techniques de ventilation plus invasives comme l’ECMO et la nécessité d’utiliser une 

prothèse pour la fermeture diaphragmatique.4 

 

Le matériau prothétique idéal n’est pas encore disponible : soit les implants sont trop rigides, 

soit ils se dégradent trop rapidement ; ce qui entraîne des complications à long terme. La rigidité d’une 

prothèse va créer des problèmes lorsque l’enfant grandit, car l’implant prothétique ne va pas s’adapter 

à la croissance de la cavité thoracique. Le remplacement prothétique a été défini comme un facteur 

indépendant associé au risque de récidive herniaire et de déformations rachidiennes (scoliose) et/ou 

thoraciques (Figures 1.7).18 Les propriétés mécaniques inadaptées des biomatériaux utilisés vont 

conduire à des tensions excessives sur les tissus de fixation, entraînant soit des déformations 

squelettiques, soit des détachements prothétiques. La période critique de récidive s’étend sur les trois 

premières années : en effet, la moitié des patients avec prothèse vont récidiver avant trois ans.19 Il 

s’agit de la période où l’enfant est soumis à des pics de croissance très rapide.14 À ceci vont également 

s’ajouter des facteurs moteurs avec la verticalisation et l’acquisition de la marche. Pour d’autres 

auteurs, l’âge moyen de survenue de la récidive se situe entre 18 et 20 mois,14 avec une cinétique en 2 

temps :  

- une récidive précoce (inférieure à six mois) due à une probable erreur technique lors de la 

chirurgie, 

- une récidive tardive (supérieure à six mois) due à un défaut prothétique lié à la traction 

engendrée par la croissance naturelle de l’enfant sur un matériel rigide. 
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Cependant, afin de minimiser le risque de récidive, différents aspects de la chirurgie sont à 

prendre en compte : le type de biomatériau, la forme et la taille de la prothèse mais aussi les fils de 

suture utilisés. Les fils de suture doivent être non résorbables.8 En effet, des sutures dégradables ont 

été associées à des récidives dans un modèle animal ainsi que la fixation de la prothèse sur la partie 

tendineuse du diaphragme.20 

 

 

 

Figures 1.7 : a) Asymétrie de l’hémithorax gauche et attitude scoliotique à distance d’une chirurgie de 

HDC gauche ; b) Reconstruction scanographique 3D montrant la scoliose chez le même patient (CHU 

de Strasbourg, France). 

 

Les taux de récidive herniaire varient considérablement dans la littérature, à cause de 

l’hétérogénéité des populations étudiées (taille du défect, type de chirurgie, type de biomatériaux 

utilisés, caractère symptomatique ou non de la récidive, durée du suivi, etc.). Par exemple, une récente 

revue de la littérature trouvait une variabilité d’utilisation d’implants prothétiques allant de 15 à 84 

% en fonction des centres.15 Les remplacements prothétiques ne devraient être utilisés que s’il existe 

une agénésie ou un défect trop large pour réaliser une suture primaire ;21 pour d’autres auteurs, c’est 

uniquement en dernier recours.9, 22 Les cas avec utilisations de patchs pour des défects moins 

importants auront sans doute moins de risques de récidiver. Avec les progrès réalisés en réanimation 

néonatale, la survie des cas les plus sévères (avec un défect plus large) augmente. Par conséquent, la 
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morbidité à long terme est plus importante avec un risque associé de récidive plus important.22 

Actuellement les taux de récidive, tous patients confondus (avec ou sans prothèse), sont de l’ordre de 

13 à 15 %.18, 23 Cependant, si l’on ne considère que les cas nécessitant un remplacement 

diaphragmatique, la récidive herniaire peut survenir chez 1 patient sur 2 (Tableau I).7 La prothèse 

diaphragmatique est effectivement considérée comme le principal facteur de risque indépendant de 

récidive herniaire.19, 23  

 

Le plus souvent, cette récidive sera localisée au niveau de la région postéro-médiale (Figure 

1.8).9, 14 En effet, selon l’analyse d’un modèle biomécanique de reconstruction 3D de la structure du 

diaphragme, il s’agit là de la région soumise aux contraintes maximales.24 La récidive peut se révéler 

par des symptômes respiratoires (toux, wheezing…) ou gastro-intestinaux (reflux gastro-oesophagien, 

difficultés alimentaires, retard de croissance…) ou être complètement asymptomatique et de 

découverte fortuite sur une radiographie réalisée dans un but de suivi, par exemple.22 Ces récidives 

peuvent se manifester également de façon plus urgente, sous la forme de hernie diaphragmatique 

étranglée, qui impose une sanction chirurgicale à cause des complications (syndrome occlusif, 

péritonite, sepsis,…), mais aussi des risques de mortalité. La morbidité de ces récidives 

diaphragmatiques est liée à la nécessité de ré-intervenir, ce qui sous-entend une nouvelle anesthésie 

générale et une nouvelle chirurgie avec leurs risques respectifs (reprise chirurgicale plus difficile et 

plus invasive), une nouvelle hospitalisation (avec ses coûts et contraintes pour les parents, ainsi que 

ses risques en termes d’infections nosocomiales…).25 Le problème de récidive de ces HDC est un 

problème croissant puisque de plus en plus d’enfants avec une HDC à large défect vont survivre à la 

période néonatale. 
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Figure 1.8 : Coupe tomodensitométrique d’une récidive postéro-médiale avec lâchage de la fixation 

(flèche) de la prothèse en ePTFE, 2 mois après la réparation initiale (CHU de Strasbourg, France). 

 

I) 3) Revue de la littérature des prothèses diaphragmatiques 

 

Une large sélection de biomatériaux a été utilisée ces dernières années. Ils peuvent être divisés 

en deux groupes : les prothèses synthétiques, non résorbables et les prothèses dites « naturelles », 

résorbables.8, 26 

 

Ces différentes prothèses sont résumées dans le Tableau I qui donne également les taux de 

récidives décrits dans la littérature. 

 

I) 3) a) Les prothèses synthétiques non résorbables 

 

La prothèse diaphragmatique utilisée le plus fréquemment de nos jours est le ePTFE, pour 

« Expanded polytetrafluoroethylene » (Trademark Gore-Tex W.L. Gore and Associates, Flagstaff, 

AZ) utilisé dans plus de 80% des cas de remplacement diaphragmatique.16 Ce type de prothèse est 

cependant associé à des taux de récidive allant jusqu’à 50%. Des mesures d’amélioration ont été 

proposées afin de tenter de diminuer le taux de récidive comme, par exemple, le modelage des plaques 
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de ePTFE afin d’obtenir une forme de cône ou de dôme ou la réalisation d’une double fixation des 

prothèses.25 Ces prothèses avec une forme conique ont également l’avantage d’augmenter le volume 

abdominal et sont susceptibles de faciliter l’intégration tissulaire par la formation de plis lorsque l’on 

fronce la prothèse au niveau des fixations.8 Les auteurs rapportent les résultats sur une série de 33 

patients (dont 11 prothèses coniques) avec un suivi sur un an25 : ils décrivent une diminution du taux 

de survenue des récidives de 46% à 9%, mais sans analyse statistique. Plus récemment, une autre 

équipe s’est inspirée de cette technique avec une évaluation rétrospective de leur cohorte de 74 

patients : une récidive est survenue dans 5% des cas sur un suivi de 2 ans.27 Les caractéristiques 

physico-chimiques du ePTFE seront présentées ultérieurement. 

 

Historiquement, des biomatériaux comme le Dacron® (polyethylene terephthalate) ou le 

Silastic® (polymeric silicone) ont d’abord été utilisés.28 Ils se sont cependant avérés être de mauvais 

candidats au remplacement diaphragmatique avec par exemple pour le Silastic®, un matériau trop 

inerte, très peu de réaction inflammatoire, d’où un risque de détachement en périphérie (33% de 

récidives).13, 29 

 

Des prothèses composites ont également vu le jour, comme le composite PTFE-Marlex [CR 

Bard, Murray Hill, NJ]. Il est constitué de PTFE orienté vers l’abdomen pour éviter les adhérences, et 

de l’autre côté, de polypropylène qui a pour objectif de favoriser l’intégration tissulaire. Une étude 

monocentrique rétrospective a montré un taux de récidive de l’ordre de 4% dans une série de 28 

patients sur un suivi de 4 ans.30 Malheureusement, il existait un taux de traumatisme splénique non 

négligeable (17%) ayant nécessité une splénectomie. Dans une autre série de 9 patients, le taux de 

récidive était cependant de 22%.13 

 

I) 3) b) Les prothèses naturelles résorbables 

 

L’objectif de ces biomatériaux résorbables est de favoriser une revascularisation rapide par les 

tissus voisins et un remodelage dans le tissu hôte pour permettre une intégration tissulaire optimale. 
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Différents biomatériaux existent : 

 

- Surgisis, SIS Cook Biotech Inc., Cook Deutschland GmbH, Mönchengladbach, qui est une 

matrice collagénique décellularisée issue de la sous-muqueuse intestinale de porc, greffée de 

facteurs de croissance. Ce biomatériau entraîne cependant une réaction inflammatoire majeure, du 

fait de la présence d’ADN de porc (matrice non totalement décellularisée), avec des conséquences 

pour l’homme encore inconnues.26 Avec ce biomatériau utilisé seul, les récidives surviennent de 

façon plus précoce, peut-être du fait d’une dégradation trop rapide en comparaison avec une 

régénération musculaire lente.20 Certains auteurs l’ont également implanté en association avec le 

PTFE.19 Une méta-analyse récente a conclu à l’absence de différence significative en termes de 

récidive entre le Surgisis® et le ePTFE.31 

  

- AlloDerm [Lifecell Corporation, Branchburg, NJ], qui est une matrice extracellulaire 

décellularisée issue du derme de cadavres humains, est moins souvent utilisé pour cette 

indication, parce que le produit entraîne des taux de récidive élevés (40%) et surtout de secondes 

récidives (100% des patients).32 

 

- Permacol TM, [Covidien, AG], qui est une matrice collagénique décellularisée issue du derme de 

porc avec une réticulation HDMI (Hexaméthylène diisocyanate). La réticulation permet une 

augmentation de la résistance à la traction. Cependant une analyse microscopique conduite chez 

l’animal a montré une intégration tissulaire moins importante comparée au ePTFE.8 Chez 

l’homme, ce biomatériau a été implanté chez 8 patients, sans survenue de récidive sur un suivi de 

20 mois, mais ce résultat n’a pas démontré de significativité en comparaison au ePTFE.33 

 

- Des tissus issus de dure-mère cadavériques ont également été proposés mais posent le problème 

de transmission potentielle d’encéphalopathies spongiformes comme la maladie de Creutzfeldt-

Jakob.34-35 
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I) 3) c) Les prothèses naturelles et synthétiques résorbables 

 

 Ce type de biomatériau s’est avéré décevant pour le remplacement diaphragmatique, comme 

par exemple le CCVM (Collagen Coated Vicryl Mesh, [Ethicon Inc., Sommerville, NJ, USA]) qui a 

entrainé une récidive dans 100% des cas.8, 36 Bien que le Vicryl se dégrade en 60 à 90 jours in vivo, il 

ne possède plus que 20% de sa résistance à la traction après seulement 14 jours d’implantation.20 

 

I) 3) d) Les biomatériaux au stade d’expérimentation animale 

 

Le PLGA («Poly-lactic-co-glycolic acid mesh collagen sponge hybrid scaffold») a été testé 

sur un modèle animal de HDC (rat). Ce biomatériau a été conçu pour être résorbé en 3 mois, et après 

ce délai, les auteurs n’ont pas décrit de récidive.37 Après 3 mois, ce néo-diaphragme est plus épais que 

dans le groupe contrôle, mais dépourvu de cellules musculaires.26 

 

Un groupe japonais a également proposé l’utilisation d’une prothèse résorbable composée 

d’un copolymère (acide lactique et caprolactone) renforcé de fibres d’acide polyglycolique. Ce type de 

prothèse se résorbe complètement en 8 semaines. Ce biomatériau a aussi été proposé dans d’autres 

indications comme la régénération veineuse et des canaux biliaires. Ce matériau a été testé sur un 

modèle porcin de HDC : il n’y a pas eu de récidive et il existe une bonne prolifération cellulaire 

mésothéliale. Les auteurs suggèrent cependant d’évaluer la résistance mécanique sur des durées plus 

longues avant de passer à une application humaine.38 

 

 D’autres auteurs ont également proposé l’utilisation d’un support biodégradable composé 

d’une combinaison de polycaprolactone (PCL) et de collagène de type I.39 Mais ce support présente 

une particularité : il est composé de fibres de polymères orientées, obtenues par électrofilage du 

mélange PCL/collagène. Selon les auteurs, cette orientation unidirectionnelle permet de guider 
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l’alignement cellulaire. Dès le 4e mois d’implantation dans un modèle de petit animal, des myofibres 

ont été mises en évidence, avec dès le 2e mois, des propriétés mécaniques du biomatériau similaires à 

celles du diaphragme biologique.40 

 

Plus récemment, certains auteurs se sont intéressés aux techniques d’ingénierie tissulaire afin 

de remplacer le diaphragme à partir de cellules souches mésenchymateuses autologues du liquide 

amniotique. La question essentielle est ainsi de savoir s’il vaut mieux proposer un néo-diaphragme 

dont la structure serait plutôt musculaire à partir de cellules musculaires squelettiques41 ou plutôt 

tendineuse.42 Les groupes travaillant sur le sujet sont actuellement plus en faveur d’une reconstruction 

tendineuse que musculaire.14, 43 Le principal argument en défaveur d’un implant musculaire est la 

dysfonction qui peut être occasionnée par les problèmes d’innervation.14 Les implants actuellement 

testés sur un modèle de grand animal sont prometteurs mais pas encore transposables à une application 

clinique humaine.44 Les points limitant de ces techniques sont la complexité de leur mise en œuvre et 

le risque infectieux.38 
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 Matériau Taux de récidive 
S

y
n

th
ét

iq
u

es
 

N
o

n
 r

és
o

rb
a

b
le

s 
Gore Tex 

 

Polytétrafluoroéthylène 

expansé (ePTFE) 

28-50% 9, 19, 21, 25, 31, 32, 33 

PTFE + Marlex  PTFE + monofilaments de 

polypropylène macroporeux 

4-22% 13, 30 

N
a
tu

re
ll

es
 r

és
o
r
b

a
b

le
s 

Surgisis (SIS) Réseau de collagène de type I 

de la muqueuse intestinale 

acellulaire porcine + facteurs 

de croissance 

22-68% 13, 19, 21, 31, 32 

AlloDerm Derme cadavérique humain 

acellulaire non réticulé 

40% 32 

Permacol Collagène porcin acellulaire 

réticulé 

Pas de récidive 33 

Tutoplast® Dura Dure-mère lyophylisée 21% 35 

 

Tableau I : Revue de la littérature des différents biomatériaux utilisés pour le remplacement 

diaphragmatique chez l’homme et des taux de récidive herniaire rapportés. 
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I) 4) Etude anatomique de la croissance diaphragmatique normale 

 

Le diaphragme représente un des muscles principaux impliqués dans la respiration dont la 

physiologie et le mouvement sont très complexes. Le diaphragme est une membrane musculo-

tendineuse en forme de dôme qui sépare le thorax de l’abdomen. Il est constitué d’une partie 

périphérique musculaire (muscle squelettique strié) qui s’insère au niveau lombaire, sternal et costal, 

et d’une partie centrale tendineuse. 

 

I) 4) a) Objectifs 

 

Le traitement par remplacement prothétique des HDC à large défect est source de récidive : la 

prothèse ne permet pas l’adaptation à la croissance de l’enfant et à la croissance de sa cavité 

thoracique. Afin de définir le cahier des charges de la prothèse optimale, se pose alors la question de 

définir la croissance diaphragmatique normale de l’enfant, de la période néonatale à l’âge adulte. Il 

n’existe, à l’heure actuelle, aucune donnée ni dans la littérature scientifique, ni dans les études 

anatomiques sur la croissance diaphragmatique.45 La seule information connue est que la croissance du 

diaphragme est proportionnelle à la croissance de l’enfant : Rehan et al. a démontré, à partir d’une 

étude échographique chez 15 nouveaux-nés, que l’épaisseur diaphragmatique est significativement 

associée au poids, à la taille, et au périmètre crânien mais pas à l’âge gestationnel.46 Une seule étude 

présentant des mesures du diaphragme sur des radiographies thoraciques a permis de montrer une 

corrélation significative entre l’âge de l’enfant et le diamètre et la hauteur diaphragmatiques.47 

 

Notre objectif était donc de réaliser une étude rétrospective d’imagerie de la croissance 

diaphragmatique de la petite enfance jusqu’à l’adolescence, afin de chiffrer cette croissance et de 

définir le cahier des charges de nouveaux matériaux prothétiques pour améliorer la prise en charge 

initiale et le devenir à long terme de ces enfants porteurs de HDC. Ainsi, nous avons réalisé une étude 

préliminaire d’imagerie de la croissance d’une coupole diaphragmatique dans une population 

d’enfants sains (non porteurs de HDC) sur la base de mesures tomodensitométriques du diaphragme. 
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I) 4) b) Méthodologie 

 

Il s’agit d’une étude observationnelle, monocentrique, rétrospective. En effet, la 

tomodensitométrie (TDM) utilisée pour les mesures est un examen réalisé pour une toute autre 

indication médicale (traumatisme thoraco-abdominal, suivi de pathologie cancéreuse, pathologie 

cardiaque mineure par exemple), et non spécifiquement pour cette étude. Aucun examen 

complémentaire réalisé en plus des soins habituels et nécessaires n’est proposé par ce protocole, qui 

n’entraîne pas de surcoût hospitalier. 

 

Cette étude a obtenu un avis favorable du Comité d’Ethique des Facultés de Médecine, 

d’Odontologie, de Pharmacie et du CHU de Strasbourg (Références : AMK/BG/2013/dossier 2013-

22). 

 

Population étudiée 

Les critères d’inclusion sont : 

- Deux groupes de patients : nouveaux-nés âgés de 0 à 3 ans, et adolescents âgés de 13 à 19 ans, 

- Une TDM thoraco-abdominale aura été réalisée préalablement pour une toute autre raison 

médicale (bilan de traumatisme, bilan d’extension ou de suivi oncologique…). 

- Cette population ne présente pas de pathologie pouvant influencer sur le développement 

normal du diaphragme (pathologies cardiaques sévères, hernie diaphragmatique, 

malformations pulmonaires…). 

 

Le refus de participation de la part du sujet ou de l’un de ses parents (ou tuteurs légaux) constitue un 

critère de non inclusion. Les données sont recueillies de façon rétrospective sur dossier. Les dossiers 

sont sélectionnés parmi les patients pédiatriques qui ont passé une TDM thoraco-abdominale au sein 

du service de radiopédiatrie du CHU de Strasbourg et répondant aux critères d’inclusion et de non-

inclusion précédemment décrits. 



 46 

 

Techniques de traitement des images TDM 

Les TDM de 17 enfants sont ainsi analysés et divisés en deux groupes selon leur âge : groupe 1 (n = 

9) : âge médian : 2,0 mois (0,1 - 9,5) ; groupe 2 (n = 9) : âge médian : 182,6 mois (158,5 - 235,5). 

 

Nous avons utilisé deux techniques de mesure de la surface diaphragmatique : 

-  Méthode 1 : soit une surface estimée en 2D sur des coupes horizontales de scanner (Figure 

1.9) ; 

-  Méthode 2 : soit une surface calculée en utilisant des mesures faites sur les TDM (a = grand 

rayon, b = petit rayon) (Figure 1.10) ; la forme d’une coupole étant assimilée à un dôme 

(demi ellipse) et sa surface est calculée en utilisant la formule : A = πb2 + πabarcsin(e)/e              

Avec e = excentricité soit e = (racine carrée de a2-b2)/a. 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.9 : Méthode 1 : Estimation 

en 2D de la surface d’une coupole 

diaphragmatique.



 

 

 

 

 

Figure 1.10 : Méthode 2 : Mesures pour le 

calcul de la surface d’une coupole 

diaphragmatique (a=grand rayon, b=petit 

rayon).

 

Enfin, les 2 méthodes d’évaluation de la surface diaphragmatique sont comparées en utilisant 

le test de Mann-Whitney avec le logiciel SigmaPlot 11.0 (Systat Software Inc, San Jose, CAL, USA). 

 

I) 4) c) Résultats 

 

En combinant les échantillons correspondant à la même méthode et au même côté de coupole 

diaphragmatique, nous obtenons 9 x 9 = 81 ratios de surface qui correspondent au facteur de 

croissance relatif entre les 2 groupes. Les résultats détaillés ont fait l’objet d’une publication récente.48 

Plus précisément, le ratio Groupe 2 / Groupe 1 pour la Méthode 1 est de 4,3 ± 0,3 à gauche et 4,0 ± 

0,3 à droite, et pour la Méthode 2 : 5,1 ± 0,5 à gauche et 5,1 ± 0,5 à droite (moyenne ± ESM). Ceci 

signifie que la surface d’une coupole diaphragmatique est multipliée par un facteur de 4 à 5, et donc 

que la déformation uni-axiale peut être extrapolée à environ 100 %. Ces données sont totalement 

nouvelles et ont un impact majeur dans la définition du cahier des charges pour l’élaboration d’un 

biomatériau avec des possibilités de déformation optimales. 
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Bien évidemment, les deux techniques de mesures de la surface diaphragmatique que nous 

avons utilisées restent imparfaites. La mesure précise de cette surface est compliquée à cause de sa 

géométrie complexe (Figure 1.11) et de son inhomogénéité tissulaire.24, 45 De plus, il n’est pas 

possible de déterminer la croissance tridimensionnelle du diaphragme ni de connaître les évolutions 

respectives des portions musculaire et tendineuse. Cette mesure varie également à court terme à cause 

des mouvements liés à la respiration sous l’action des éléments musculaires du diaphragme.  

 

Afin de préciser ces mesures, d’autres méthodes d’investigations sont à expérimenter comme, 

par exemple, la modélisation du diaphragme. Certains auteurs ont ainsi développé un modèle 

biomécanique 4D de la surface du diaphragme, avec reconstruction géométrique basée sur la méthode 

des éléments finis, à partir d’images scannées (4D CT-scan)24 (Figure 1.11) : les auteurs ont ainsi pu 

simuler des contraintes pour obtenir des images traduisant la respiration, c’est-à-dire les différentes 

géométries ou positions du diaphragme. Ils ont pu notamment démontrer que les contraintes 

maximales, et donc les déformations maximales, sont générées sur la partie postérieure du 

diaphragme. Il serait certainement intéressant d’utiliser ce type d’outil pour notre application. 

 

 

 

Figure 1.11 : Modèle biomécanique de la structure du diaphragme basé sur la méthode des éléments 

finis en utilisant des données issues des images CT-scan : visualisation de la géométrie complexe du 

diaphragme.24 
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Conclusion du chapitre 1 

 

Ce premier chapitre aura permis de poser les bases de la réflexion pour notre travail de 

recherche qui vise à améliorer le biomatériau majoritairement utilisé actuellement. 

 

La prothèse diaphragmatique optimale devrait présenter les caractéristiques suivantes :  

- Biocompatibilité, 

- Résistance à la traction, 

- Souplesse pour suivre les mouvements physiologiques de la ventilation et de la mobilisation 

de l’enfant, 

- Inertie chimique pour éviter les réactions inflammatoires et prévenir les adhérences sur le 

versant abdominal, 

- Avoir la capacité d’être remplacée ou renforcée par le tissu biologique sur le versant 

thoracique, afin de favoriser son intégration tissulaire, 

- Si ce biomatériau n’est pas ou insuffisamment colonisé par les tissus adjacents, il devrait au 

moins tolérer un facteur de croissance surfacique de 4 à 5 (déformation uni-axiale de l’ordre 

de 100 %). 

 

Le second chapitre a pour objectif de caractériser plus précisément le ePTFE, utilisé dans la 

majorité des cas de remplacement diaphragmatique. 
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II) 1) Généralités sur le polytétrafluoroéthylène (PTFE)  

 

II) 1) a) Structure et propriétés générales 

 

Le polytétrafluoroéthylène expansé (ePTFE, Trademark Gore-Tex_ [W.L. Gore and 

Associates, Flagstaff, AZ]) est un matériau synthétique utilisé communément pour de multiples 

indications, y compris comme un biomatériau biocompatible. C’est un polymère composé de 

monofilament, qui présente une grande résistance thermique et chimique, d’où sa très large utilisation 

comme revêtement antiadhésif dans les ustensiles de cuisine. Il s’agit d’un matériau tendre et 

facilement déformable. 

 

Historiquement, le polytétrafluoroéthylène (PTFE, Teflon®) découvert en 1938 est un 

polymère constitué d’une agrégation de (C2F4)n. En 1969, R.W. Gore a développé le ePTFE 

(expanded-PTFE) qui est issu de l’expansion du polymère de Teflon.49-50 La structure du ePTFE laisse 

apparaître des nœuds reliés par de fins filaments. Les espaces inter-fibrillaires déterminent la porosité 

du produit expansé. Sa microstructure, et notamment la taille des pores, peut être modulée en agissant 

sur la température ou les paramètres d’élongation lors de la mise en forme du PTFE. Ainsi, par 

exemple, ce sont les paramètres thermiques qui permettent d’obtenir une membrane de ePTFE 

présentant des faces avec des états de surface différents.51 La taille des pores de cette structure 3D 

complexe est d’environ 30 μm pour le Gore-tex®, par exemple ; ce qui place le matériau dans la 

catégorie des matériaux microporeux.50 L’espace occupé par l’air représente 80 à 85 % du volume de 

la structure.49 La structure fibrillaire confère au ePTFE une plus grande résistance à la traction : par 

exemple, la résistance à la rupture par traction d’une membrane de PTFE ayant une microporosité de 

90% est de 69 MPa.51 Le PTFE est chimiquement inerte et chargé négativement à cause des atomes de 

fluor qui forment une barrière protectrice autour des atomes de carbone. C’est un polymère très 

hydrophobe et la prothèse en ePTFE standard garde une stabilité structurale après implantation.49 
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II) 1) b) ePTFE en pratique clinique 

 

Le ePTFE a été utilisé pour la première fois en pratique clinique en 1972 en tant que prothèse 

vasculaire puis a été appliqué à la réparation des défects de la paroi abdominale.50 Ainsi, le Gore Tex 

Dual Mesh® a été développé par W.L. Gore afin d’améliorer les caractéristiques d’incorporation 

tissulaire. Il est composé de deux surfaces bien distinctes (Figures 2.1) : une face péritonéale dite 

« lisse » qui est microstructurée (micropores < 3 μm), alors que la face pariétale (ou dans la HDC la 

face orientée vers le thorax) présente des dépressions peu profondes avec des pores macroscopiques 

(porosité comprise entre 30 et 60 μm).52 Cette face macroporeuse doit favoriser la formation de tissu 

de granulation, augmente la migration cellulaire, l’infiltration protéique et l’incorporation de 

collagène, alors que la face lisse permet de limiter la pénétration cellulaire.50, 53 Ainsi, cette face lisse 

permet de diminuer les phénomènes d’adhérences50, 53-54 par la formation d’une couche mésothéliale 

constituant un néopéritonéum à sa surface. Ce phénomène est déjà présent au 3e jour après 

l’implantation et est complet au 7e jour.53 La prothèse devient totalement encapsulée par des tissus 

conjonctifs, sans pour autant présenter d’intégration tissulaire ni d’adhérence avec les anses 

digestives.55 En effet, il a été décrit que des matériaux avec des pores de taille supérieure ou égale à 

100 μm engendraient une meilleure incorporation tissulaire, alors que ceux avec des pores de taille 

inférieure à 75 μm étaient plus sujets à une encapsulation qu’à une infiltration par les tissus hôtes.50 De 

plus, la formation de cette couche régulière à la surface de cette face lisse dépend surtout de sa 

configuration spatiale et moins de sa composition chimique : le ePTFE présenté sous forme de maille 

va conduire à la formation d’un mésothélium irrégulier, qui est plus susceptible de développer des 

adhérences.56 
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Figures 2.1 : Vues macroscopiques des deux faces du Gore Tex Dual Mesh®. 

 

II) 1) c) ePTFE utilisé en pratique clinique : analyse microscopique 

 

Dans le traitement des HDC, la littérature concernant l’étude en microscopie de la prothèse 

implantée est très pauvre : il existe seulement deux études chez l’animal. 

 

Newman et al. a évalué en 1985 le PTFE comme prothèse diaphragmatique dans le traitement 

de larges défects chez le chien, sur une durée totale de 7 mois. L’analyse en microscopie photonique 

révèle une infiltration fibroblastique de la prothèse à 4 mois et une incorporation tissulaire complète à 

7 mois. 

 

En 2000, d’autres auteurs ont également conduit une analyse en microscopie photonique de 

l’incorporation tissulaire du PTFE dans le cadre de la HDC chez des agneaux sur une période de 6 

mois. Au niveau de l’interface entre le patch implanté et les tissus hôtes, il a été mis en évidence la 

présence d’une importante réaction macrophagique avec un décollement du tissu biologique de la 

surface de la prothèse. Les auteurs n’ont pas noté de pénétration cellulaire dans les interstices du 

PTFE, mais mentionnent, par contre, une importante réponse fibroblastique en périphérie. L’étude 
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conclut à l’existence d’une importante réaction tissulaire à la prothèse et que la séparation entre 

l’implant et les tissus pouvait être un facteur de risque de récidive. 

 

La littérature est riche en travaux de microscopie photonique et électronique à balayage 

mentionnant les capacités d’incorporation tissulaire et de pénétration cellulaire des prothèses en 

ePTFE. Par contre, les données à l’échelle ultrastructurale sont beaucoup plus rares. Pourtant, 

l’analyse ultrastructurale des réponses biologiques à la surface d’un biomatériau s’avère essentielle à 

la compréhension de la cascade d’événements qui conduit à l’intégration tissulaire d’un implant. 

 

Ainsi, certains auteurs ont réalisé des analyses en microscopie électronique en transmission 

(MET) de prothèses vasculaires en PTFE implantées chez des modèles animaux, mais sans jamais 

présenter l’intégralité des interfaces entre le PTFE et le matériel biologique.57-58 En effet, des 

investigations microscopiques plus récentes réalisées sur des sections de PTFE ont mis en exergue les 

difficultés rencontrées pour obtenir des interfaces intactes entre le biomatériau et les tissus biologiques 

le recouvrant avec des décollements du PTFE.59 À notre connaissance, les rares publications de 

micrographies de MET de PTFE, pour des prothèses vasculaires chez le lapin ou des implants 

dentaires chez l’homme, n’apportent pas un schéma satisfaisant des processus biologiques se déroulant 

à la surface et à l’intérieur de l’implant.60-61 

 

II) 2) Principales méthodes de caractérisation 

 

II) 2) a) Microscopie électronique à balayage (MEB) 

 

Les échantillons biologiques sont fixés dans une solution de glutaraldéhyde 4% et 

paraformaldéhyde 1% dans un tampon cacodylate 0,1 M (pH 7,4). Après 2 rinçages de 10 minutes 

dans le même tampon, une post-fixation est réalisée au tétroxide d’osmium 1% dans le même tampon 
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cacodylate 0,1 M pendant une heure. Ces réactifs proviennent d’Euromedex (Souffelweyersheim, 

France). Les échantillons ainsi fixés sont ensuite déshydratés par des passages successifs pendant 10 

minutes dans des bains d’éthanol puis par la technique de dessiccation par contournement du point 

critique (Figure 2.2) dans un appareil à point critique (Balzers, Lichtenstein, Germany). Après 

refroidissement, le solvant de transfert (éthanol) est remplacé par du dioxyde de carbone liquide. Puis 

la température et la pression dans le récipient clos sont amenées à des valeurs supérieures au point 

critique du CO2 : soit 31 °C et 74 bar, à partir desquelles la densité de la phase liquide est identique à 

celle de la phase gazeuse (trajet 1, marqué en bleu sur la Figure 2.2). Cette méthode permet d'éviter 

les tensions de surface existant au moment de la vaporisation du solvant et pouvant entraîner des 

déformations des structures des échantillons responsables d’artéfacts. À noter que le franchissement de 

la courbe de vaporisation peut aussi être évité en utilisant la méthode de lyophilisation (trajet 2, 

marqué en vert sur la Figure 2.2). Les échantillons ainsi déshydratés sont ensuite métallisés avec un 

alliage Au/Pd (Humer junior, Siemens, Karlsruhe, Germany) avant d’être analysés au microscope 

électronique. 

 

Les analyses MEB ont été réalisées soit avec un microscope Hitachi TM-1000 (Hitachi, 

Tokyo, Japan) soit avec un microscope Quanta FEG-250 (FEI Company, Eindhoven, The 

Netherlands). Ce dernier microscope nous a également permis de réaliser des observations en mode 

environnemental (ESEM), c’est-à-dire sans déshydratation ni métallisation des spécimens. Les 

matériaux non biologiques et secs, comme le ePTFE, sont simplement métallisés avant d’être analysés 

au MEB. 
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Figure 2.2 : Principe de la technique de dessiccation par contournement du point critique. 1 : 

déshydratation par la méthode du point critique ; 2 : déshydratation par lyophilisation.  

 

II) 2) b) Microscopie électronique en transmission (MET) 

 

Les échantillons biologiques sont fixés dans une solution de glutaraldéhyde 4% et 

paraformaldéhyde 1% dans un tampon cacodylate 0,1M (pH 7,4). Après 2 rinçages de 10 minutes dans 

le même tampon, une post-fixation est réalisée avec du tétroxide d’osmium 1% dans un tampon 

cacodylate 0,1M pendant 45 minutes. Les différents réactifs proviennent d’Euromedex 

(Souffelweyersheim, France). Les échantillons fixés sont ensuite déshydratés par des passages 

successifs pendant 10 minutes dans des solutions d’éthanol à concentrations croissantes. 

 

Les échantillons fixés et déshydratés sont ensuite inclus dans la résine Spurr (Sigma Aldrich, 

Saint Quentin Fallavier, France) qui a été choisie pour sa faible viscosité. La composition du Spurr a 

été adaptée spécifiquement à nos échantillons et est la suivante: 5,90 g de NSA (Nonenyl Succinic 

anhydride), 4,10 g de ERL4221 (cycloaliphatic epoxide resin), 1,59 g de DER 736 (Diglycidyl ether of 

polypropyleneglycol) et 0,1 g de DMAE (Dimethylaminoethanol) comme accélérateur. Les 
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échantillons sont ainsi transférés successivement dans un mélange 1 volume de résine / 2 volumes 

d’éthanol absolu pendant 30 minutes, puis 1 volume de résine / 1 volume d’éthanol absolu pendant 1 h 

et finalement dans 100 % de résine Spurr pendant 2 heures. Après un transfert à nouveau dans 100% 

de résine pendant une nuit, les échantillons sont inclus dans de la résine fraîche et mis à polymériser à 

60°C pendant 48h. 

 

La localisation des cellules est effectuée sur des coupes semi-fines réalisées avec un 

microtome automatique Reichert Jung Ultracut E (Leica Microsystems, Nanterre, France) équipé d’un 

couteau en diamant. Afin de pouvoir réaliser l’ultramicrotomie, le biomatériau de ePTFE est réduit au 

maximum, puis l’ensemble est ré-inclus dans la même résine Spurr que précédemment. Pour éliminer 

les éventuels plis, les coupes ultra-fines sont ensuite chauffées doucement en plaçant le couteau en 

diamant, contenant les coupes, sur une plaque chauffante (Lab-Line Instruments Inc., Ill, USA) à 45 

°C, pendant 3 minutes. Finalement, les coupes ultra-fines sont collectées sur une grille en cuivre 

recouverte d'un film de carbone, puis elles sont contrastées avec une solution d’acétate d’uranyle 5% 

(Euromedex, Souffelweyersheim, France) pendant 20 min et une solution de citrate de plomb pendant 

10 min (Euromedex, Souffelweyersheim, France). 

 

Les analyses MET sont réalisées avec un microscope Philips EM 208 (FEI Company, 

Eindhoven, Netherlands) avec une tension d’accélération de 70 kV. Les images sont enregistrées sur 

des films Kodak SO163. 

 

II) 2) c) Microscopie à force atomique (AFM) 

 

La microscopie à force atomique AFM (Atomic Force Microscopy) permet l’étude de surface 

de matériaux à l’échelle atomique. Elle repose sur l’interaction entre une sonde de taille nanométrique 

et une surface. Elle permet d’imager et de caractériser les propriétés physicochimiques et mécaniques 

de spécimens. 
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Les analyses AFM sont réalisées avec un AFM Bioscope Catalyst (Bruker Nano Surfaces 

Division, Santa Barbara, CA USA). Une pointe pyramidale, ayant un rayon de courbure d’une dizaine 

de nanomètres et fixée au bout d’un cantilever, explore la surface de l’échantillon qui peut être déplacé 

dans les trois directions de l’espace grâce à des céramiques piézoélectriques. Un faisceau laser est 

focalisé sur le dos réfléchissant du cantilever. Le faisceau réfléchi est orienté vers un photodétecteur 

qui permet de mesurer les déplacements du cantilever. Pour les mesures en spectroscopie de force, la 

céramique piézoélectrique est soumise à un signal électrique en dent de scie et, dans ce cas de figure, 

ce sont les déflexions en Z qui sont enregistrées. On obtient ainsi des courbes de force où la déflexion 

du cantilever (Force) est tracée en fonction du déplacement de la céramique piézoélectrique (du 

spécimen) de retrait. L’analyse de la phase d’approche permet d’accéder à des propriétés mécaniques 

(élasticité notamment) de l’objet, alors que la phase de rétraction produit des courbes de force qui 

traduisent les phénomènes de détachement survenant après l’interaction entre les éléments en présence 

(forces de rupture). 

 

Pour l’imagerie AFM, nous avons employé le mode ScanAsyst qui est une technique 

d’optimisation d’imagerie. Le mode ScanAsyst est basé sur le mode intermittent « PeakForce ». 

Dans ce mode d’observation, la sonde (pointe) « frappe » périodiquement l’échantillon et la force 

d’interaction est mesurée directement par la déflexion du cantilever. La boucle de rétroaction 

maintient la force d’appui constante et aussi faible que 10 pN, dans l’air comme en phase liquide ; ce 

qui est significativement plus faible que la valeur utilisée par les autres modes d’observation, comme 

le « Tapping » ( 1 nN). Le mode « PeakForce » est particulièrement intéressant pour les spécimens 

biologiques. Ce mode d’observation est beaucoup moins « traumatisant » pour l’échantillon. 

 

Les mesures d’élasticité sont effectuées en phase liquide à température ambiante sur 

différentes zones de l’échantillon. Les expériences de nanoindentation consistent à soumettre 

l’échantillon à des séries de cycles approche-retrait d’une sonde colloïdale sphérique en borosilicate de 

10 µm de diamètre. Le contact est initialement ponctuel, et il s'élargit au fur et à mesure de 

l'enfoncement. Par conséquent, la surface de contact augmente avec l'enfoncement. La raideur du 
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cantilever est déterminée par la méthode de fluctuation thermique.62 Les mesures sont réalisées à des 

vitesses d’approche et de retrait constantes. Les courbes de force enregistrées sont ensuite analysées 

avec le logiciel NanoScope Analysis (Bruker Corporation, Santa Barbara, CA USA). Les modules 

élastiques des échantillons sont déterminés en utilisant le modèle de Hertz.63 

 

Les analyses statistiques sont réalisées en utilisant le test non paramétrique de Kruskal-Wallis 

avec le logiciel SigmaStat (SPSS Inc., Chicago, IL. USA). 

 

II) 2) d) Evaluation de la biocompatibilité 

 

Deux principaux types cellulaires humains sont utilisés pour la culture cellulaire (Numéro 

d’autorisation du Comité d’éthique : DC-2015-2364) : 

- Des fibroblastes dermiques humains primaires obtenus par la méthode des explants à partir de 

prépuces humains. 

- Des cellules souches de la gelée de Wharton obtenues par lyse enzymatique à partir de 

cordons ombilicaux. 

 

II) 2) d) 1. Culture cellulaire de fibroblastes dermiques humains 

 

Les prélèvements sont obtenus frais et placés dans le milieu de culture (DMEM, SVF à 20%, 

1% Glutamax® et 1% pénicilline/streptomycine (v/v, Gibco)). L’extraction cellulaire est réalisée le 

jour même en utilisant la méthode des explants. Elle consiste à couper l’hypoderme en petits 

fragments de 2 mm3, qui vont être posés dans une flasque avec du milieu de culture. Les prélèvements 

sont placés dans un incubateur à 37°C. Les cellules vont migrer à partir des différents fragments puis 

se multiplier. Le premier changement de milieu se fait au bout de 4-5 jours, puis environ 2-3 fois par 

semaine jusqu’à confluence des cellules ; ce qui est obtenu au bout de 2-3 semaines. Les cellules sont 
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détachées en remplaçant le milieu de culture par de la trypsine (trypsine/EDTA à 0,5%, Sigma) 

pendant 5 min à 37 °C. Si besoin les cellules sont stockées par congélation dans de l’azote liquide. 

 

L’ensemencement est ensuite réalisé entre les passages 2 et 4 : la densité cellulaire est 

déterminée par comptage avec une cellule de Neubauer et s’exprime en nombre de cellules/mL. La 

concentration cellulaire est de 1.104 cellules/mL. Les cellules sont mises en culture dans du DMEM, 

supplémenté avec 10 % de SVF, 1 % d’acides aminés non essentiels et 1 % de pénicilline/ 

streptomycine (v/v, Gibco), dans une étuve thermostatée à 37 °C sous une atmosphère enrichie à 5 % 

de CO2. Le milieu est changé toutes les 48 h et la culture est arrêtée au bout de 6 jours par fixation 

primaire dans une solution de glutaraldéhyde 4 % et paraformaldéhyde 1 % dans du tampon 

cacodylate 0,1 M (pH 7,4). 

 

II) 2) d) 2. Culture cellulaire de cellules de la gelée de Wharton 

 

Les cellules souches de la gelée de Wharton sont isolées par la technique de lyse enzymatique 

de cordons ombilicaux humains fraîchement obtenus de grossesses menées à terme. Ces cellules sont 

ensuite amplifiées à une concentration de 3.103 cellules/cm2 dans du milieu de culture α-MEM 

supplémenté avec 10 % SVF, 1 % pénicilline/streptomycine/amphotéricine B et 1 % Glutamax® (v/v, 

Gibco) et placées dans une étuve thermostatée à 37 °C sous une atmosphère enrichie à 5 % de CO2 

avec un changement de milieu tous les deux jours. 

 

L’ensemencement a lieu au 3ème passage et la concentration cellulaire est de 1.104 

cellules/mL. Les cellules sont maintenues dans le même milieu de culture. La culture est arrêtée après 

2 jours par fixation primaire avec glutaraldéhyde 4 % et  paraformaldéhyde 1 % dans du tampon 

cacodylate 0,1 M (pH 7,4). 
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II) 3) Caractérisation du ePTFE 

 

II) 3) a) Caractérisation en microscopie électronique 

 

Le Gore Tex Dual Mesh® présente une structure microporeuse avec deux surfaces texturées 

distinctes. Nous avons voulu caractériser cette différence d’états de surfaces sur le plan microscopique 

(Figure 2.3). 

 

La face lisse présente une surface uniformément poreuse. Elle est constituée de fins filaments 

qui convergent en des nœuds plus denses. Les pores inter-fibrillaires ont une taille inférieure à 3 µm. 

Lors de la pose chirurgicale, cette face dite « lisse » sera orientée vers l’abdomen afin de prévenir la 

formation d’adhérences et éviter les occlusions intestinales.64 

 

La face dite « rugueuse » est composée d’une alternance de sortes de bandes de textures 

différentes ayant une largeur de 1,5 mm : 

- Les bandes appelées lisses ont une structure homogène et poreuse. Elles comportent 

également des nœuds de plus grande taille reliés par des filaments plus épais que ceux de la 

face lisse. Les espaces internodaux ont une taille de l’ordre d’une dizaine de µm. 

- Les bandes appelées rugueuses ont une structure beaucoup moins homogène et moins 

compacte. Ces bandes sont composées en majorité par des filaments. 

 

Le Gore Tex Dual Mesh® fait partie des prothèses avec une architecture à porosité adaptée 

aux tissus qui viendront à son contact. Une surface macroporeuse orientée vers la cavité thoracique 

doit favoriser la croissance tissulaire, alors que la surface microporeuse orientée vers la cavité 

abdominale est censée prévenir la formation d’adhérences.64 
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Figure 2.3 : Aspects microscopiques des deux faces du biomatériau Gore Tex Dual Mesh® (MEB). 

 

L’analyse de la tranche du ePTFE est difficile à réaliser (même en cryosection) à cause de la 

consistance très molle du produit. Les meilleures images sont obtenues après inclusion dans de la 

résine et réalisation de coupes semi-fines avec un ultra-microtome automatique Reichert Jung Ultracut 

E (Leica Microsystems, Nanterre, France) équipé d’un couteau en diamant. 

 

La Figure 2.4 montre une tranche de section en microscopie optique (MO) d’une prothèse 

prélevée après récidive herniaire. On peut vérifier, au niveau de cette prothèse en ePTFE implantée 

plusieurs mois, la structure poreuse du biomatériau. On note également une réponse de l’hôte sur les 

deux surfaces de la prothèse (étoiles). Cependant, le revêtement biologique est plus important sur le 

côté rugueux, qui était orienté vers le thorax. Ce recouvrement néoformé se colore plus fortement avec 

le bleu de toluidine ; ce qui traduit une infiltration biologique importante dans les interstices de la face 

rugueuse (flèche). 
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Figure 2.4 : Observation en microscopie photonique d’une tranche provenant d’un échec de prothèse 

de ePTFE implantée pendant plusieurs mois chez l’homme (bord gauche : face orientée vers le thorax ; 

bord droit : face orientée vers l’abdomen). L’intérieur du biomatériau apparaît poreux (parenthèse). Le 

matériel biologique déposé est fortement coloré (étoiles). La face rugueuse présente une structure 

macroporeuse (flèche). Bleu de toluidine, 10 x. 

 

II) 3) b) Etude in vitro 

 

La caractérisation biologique du ePTFE vierge a été réalisée en utilisant des fibroblastes 

humains primaires, selon le protocole décrit précédemment. 

 

Ces cellules présentent un bon étalement cellulaire sur la surface témoin (verre) avec des 

protrusions cytoplasmiques à la surface du substrat et entre les cellules (Figure 2.5). Le comportement 

cellulaire est très différent sur la face lisse du ePTFE avec des cellules arrondies regroupées en amas 

qui se détachent spontanément de la surface (Figure 2.6). 
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Figure 2.5 : Culture cellulaire de fibroblastes humains primaires sur du verre (témoin). MEB. 

 

 

 

Figure 2.6 : Amas cellulaires posés à la surface de la face lisse du ePTFE. Insert : absence de 

protrusions cytoplasmiques. Les cellules ne semblent pas adhérer au substrat. MEB. 

 

Sur la face rugueuse (Figures 2.7, 2.8, 2.9), le comportement cellulaire se rapproche de celui 

observé sur la surface témoin en verre (Figure 2.5) : sur la bande lisse de cette face rugueuse, les 

cellules ont un aspect confluant et forment un tapis cellulaire (Figure 2.7), alors que sur la bande 

rugueuse ce recouvrement cellulaire est moins homogène avec des cellules pénétrant les anfractuosités 
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du biomatériau (Figure 2.8). On remarque également que ces cellules ont une affinité pour les bandes 

rugueuses et lisses. On note souvent des ponts de matière biologique à travers les zones de transition 

entre ces deux bandes (Figure 2.9). Il semble que les cellules sondent la surface du biomatériau pour 

coloniser les zones propices à leur développement. 

 

 

 

Figure 2.7 : Tapis cellulaire confluent recouvrant une bande lisse de la face rugueuse du ePTFE. 

Présence de protrusions cellulaires. MEB. 

 

 

 

Figure 2.8 : Fibroblastes disséminés au niveau d’une bande rugueuse de la face rugueuse. MEB. 
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Figure 2.9 : Zone de transition entre bande lisse et bande rugueuse. Les éléments cellulaires 

« pontent » cette zone de transition (flèche). MEB. 

 

Les images de MET montrent l’aspect typique de la structure poreuse du ePTFE, ainsi que les 

cellules fibroblastiques posées à sa surface. Ces cellules ne présentent que rarement des points de 

contact focaux avec la surface du biomatériau (Figure 2.10). Par contre, l’analyse visuelle du noyau 

montre une prédominance d’euchromatine (chromatine décondensée, ADN actif) qui signe une phase 

d’expression génique (Figure 2.11). 

 

 

Figure 2.10 : Fibroblaste humain primaire posé à la surface du ePTFE. MET. 
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Figure 2.11 : Fibroblaste humain primaire posé à la surface du ePTFE : prédominance de chromatine 

décondensée (euchromatine) à l’intérieur du noyau. MET.  

 

II) 3) c) Etude in vivo 

 

Nous avons aussi pu étudier le comportement in vivo du ePTFE utilisé dans le traitement de la 

HDC, car nous avons eu l’opportunité de récupérer deux explants après récidive herniaire. L’analyse 

ultrastructurale du premier explant a fait l’objet d’une publication récente.48 

 

II) 3) c) 1. Méthodologie 

 

Le premier cas concerne un enfant présentant une HDC de type D, traité au 2e jour de vie par 

laparotomie avec un remplacement diaphragmatique utilisant une prothèse en ePTFE (Gore Tex 

DualMesh®, W.L. Gore and Associates, Flagstaff, AZ). Les suites postopératoires immédiates ont été 

sans particularité. Devant des difficultés alimentaires et un retard staturo-pondéral, le diagnostic de 

récidive herniaire a été posé à 10 mois. La reprise chirurgicale a consisté en une dépose de la prothèse 

et la pose d’un implant plus grand et mieux adapté à la taille de l’enfant en utilisant le même 

biomatériau. 
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Le second cas concerne un enfant présentant une HDC de type C, traité au 2e jour de vie par 

thoracoscopie convertie en thoracotomie avec mise en place d’une prothèse en ePTFE. Il a présenté à 

partir du 7e mois de vie les mêmes symptômes que ceux mentionnés précédemment évoluant de façon 

crescendo avec, également, un diagnostic de récidive herniaire un mois plus tard. La reprise 

chirurgicale a consisté en la dépose de la prothèse et l’implantation d’une prothèse plus grande. 

 

Les analyses histologiques sont menées sur trois zones : le centre de la prothèse (zone A), la 

périphérie de la prothèse sans lâchage (zone B) et la périphérie de l’implant avec lâchage (zone C). 

Les échantillons sont analysés en MEB, MET et AFM. Pour illustrer cette répartition, le plan de 

l’étude microscopique de l’explant n°2 est présenté en Figure 2.12. 

 

 

Figure 2.12 : Explant n°2, vue de la face rugueuse. A : centre de la prothèse ; B : périphérie de 

la prothèse sans lâchage ; C : périphérie de la prothèse avec lâchage. 1 et 2: analyses MEB ; 3: 

analyses MET ; 4: analyses AFM. 
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Les valeurs quantitatives (modules de Young) sont comparées en utilisant le test de Student ou 

le test de Mann-Whitney sur le logiciel SigmaPlot 11.0 (Systat Software Inc, San Jose, CAL, USA). 

    

II) 3) c) 2. Résultats 

 

Les observations MEB nous permettent de bien appréhender la réponse tissulaire de l’hôte à la 

prothèse implantée. Sur la face rugueuse, nous avons observé un important dépôt de tissu conjonctif 

pour les trois zones du ePTFE (Figure 2.13.1).Par contre, ce dépôt est nettement moins important sur 

la face lisse de l’implant (Figure 2.13.2). Ainsi, nous avons focalisé notre attention sur la face 

rugueuse des explants, où l’importance du dépôt permet d’analyser les différences notables entre les 

trois zones. 

 

 

 

Figure 2.13.1 : Au sein du matériel biologique recouvrant la face rugueuse (explant n°1, zone A), 

visualisation d’un fin réseau fibrillaire (flèche) ou de faisceaux de fibres (double flèche). MEB. 
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Figure 2.13.2 : Matériel biologique épars visible à la surface de la face lisse de l’explant (explant n°2, 

zone A). Insert : prolongements cellulaires à la surface du ePTFE. MEB. 

 

Les observations MET réalisées sur des coupes transversales révèlent une infiltration du 

ePTFE par de la matrice extra-cellulaire (MEC) synthétisée par les cellules environnantes (Figures 

2.14.1, 2.14.2). Il apparaît que cette infiltration biologique est prédominante dans la région centrale de 

l’explant (zone A) (Figures 2.14.1, 2.14.2), avec la présence de faisceaux denses de fibres de 

collagène (Figures 2.14.2, 2.14.3) ou de réseaux fibrillaires (Figure 2.14.4). Au niveau des régions 

périphériques (zone B) et en particulier de la zone avec lâchage (zone C), on note beaucoup moins de 

MEC (Figures 2.15.1, 2.15.2, 2.15.3, 2.15.4). 
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Figure 2.14.1 : Présence de cellules au sein d’une MEC bien développée à la surface de l’explant (I) 

(explant n°1, zone A). MET. 

 

 

 

Figure 2.14.2 : Visualisation de fibres de collagène (flèche) s’enfonçant à l’intérieur de la structure 

poreuse de l’implant en ePTFE (I) (explant n°1, zone A). MET. 
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Figure 2.14.3 : Tapis de MEC recouvrant totalement la surface de l’explant avec, en plus fort 

grossissement (insert), visualisation d’épais faisceaux de fibres de collagène (étoiles) (explant n°2, 

zone A). MEB. 

 

 

 

Figure 2.14.4 : Important réseau fibrillaire recouvrant toute la surface de l’explant (explant n°2, zone 

A). MEB. 
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Figure 2.15.1 : Contact direct entre une cellule et la structure poreuse du ePTFE (I) (explant n°1, zone 

B). MET. 

 

 

 

Figure 2.15.2 : Raréfaction de la MEC, malgré la présence de cellules à l’intérieur du biomatériau 

poreux, en comparaison avec la zone centrale A (explant n°1, zone B). MET. 
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Figure 2.15.3 : Peu de fibres de collagène sont visibles au sein de la MEC recouvrant le ePTFE 

(explant n°1, zone B). Flèche = hématie. MEB. 

 

 

 

Figure 2.15.4 : On note une nette diminution de la MEC synthétisée à la surface de la face rugueuse 

de l’explant dans la zone avec lâchage en comparaison avec la zone centrale (explant n°2, zone C). On 

remarque aussi que la réponse biologique « évite » les surfaces plus lisses (flèches) des « nœuds » du 

ePTFE. MEB. 

 

À l’échelle ultrastructurale, nous avons observé un contact étroit entre le ePTFE et le tissu 

biologique nouvellement synthétisé à la surface de l’explant, avec de la MEC (Figure 2.14.1) et des 

fibres de collagène pénétrant dans le biomatériau poreux (Figure 2.14.2). Ce contact étroit est évident 
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à la surface du biomatériau (Figures 2.15.1, 2.16), ainsi qu’à l’intérieur de la structure poreuse 

(Figure 2.15.2). Les coupes transverses en MET ont clairement montré la pénétration d’éléments 

cellulaires dans la profondeur de la structure poreuse du ePTFE, en particulier en zone centrale A 

(Figure 2.17). En comparaison, dans la zone de lâchage où la prothèse s’est détachée (zone C), les 

observations au MEB ont mis en évidence de rares cellules dispersées au sein d’une fine couche de 

tissu conjonctif. De plus, dans cette zone de lâchage, nous avons pu observer, sur les deux explants, 

une tendance à une orientation parallèle des faisceaux de fibres de collagène (Figure 2.18). 

 

 

 

Figure 2.16 : À proximité d’un point de suture, on observe un décollement du tapis conjonctif 

nouvellement synthétisé et faiblement fixé à la surface de la face lisse du ePTFE (explant n°2, zone 

C). MEB. 

 



78 
 

 

 

Figure 2.17 : Vue sagittale en profondeur de la prothèse avec le tissu conjonctif nouvellement 

synthétisé à sa surface. Des cellules sont observées à l’intérieur de la structure poreuse du ePTFE 

(flèche). I = implant, C = matériel cellulaire. (explant n°1, zone A). MET. 

 

 

 

Figure 2.18 : Des modifications structurales du tissu conjonctif néoformé sont apparentes dans la zone 

périphérique C. Des faisceaux de fibres de collagène (flèche) sont orientés parallèlement aux forces de 

traction exercées par les points de fixation de la prothèse (a : explant n°1 ; b : explant n°2 ; zone C). 

MEB. 
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Nous avons également observé une corrélation entre les observations de microscopie 

électronique (MEB, MET) et les propriétés mécaniques des revêtements biologiques recouvrant la 

surface de l’explant. La détermination des modules élastiques a été réalisée par la technique de 

nanoindentation en AFM. Le module de Young (E) du ePTFE non implanté a également été mesuré 

afin de le comparer aux différentes zones A, B et C de l’explant n°1. 

 

Ces mesures AFM révèlent d’importants changements du module d’élasticité des surfaces du 

biomatériau avant et après implantation (Tableau II). De plus, nous avons noté des différences de 

propriétés mécaniques des revêtements biologiques entre la zone avec lâchage (zone C) et les zones 

sans lâchage (zones A et B). À l’échelle microscopique, immédiatement après implantation, les 

cellules de l’hôte sont exposées à un substrat plutôt rigide (E = 295,0 ± 43,6 kPa), le ePTFE vierge. 

Néanmoins il apparaît qu’avec le temps, après déposition des MEC dans les zones sans lâchage (zones 

A et B), les cellules de l’hôte reposent sur un substrat biologique beaucoup plus mou, avec un module 

de Young d’environ 25,0 kPa. La MEC néoformée constitue donc un environnement qui est environ 

dix fois moins dur que ce que les cellules rencontrent initialement sur le ePTFE vierge. Cette 

différence est statistiquement significative (p=0,024). De plus, le module de Young est très différent 

entre les zones A et B (environ 25,0 kPa) d’une part, et la zone C d’autre part. Ainsi, la zone C, 

correspondant à la périphérie avec lâchage de prothèse, est beaucoup plus dure (E = 172,3 ± 11,2 kPa), 

à l’échelle de la cellule, en comparaison avec les deux autres zones (A et B) (p=0,002). 

 

 ePTFE Zone A Zone B Zone C 

Module de Young 

(kPa) 

295,0 ± 43,6 22,9 ± 1,9 

 

27,7 ± 6,6 

 

 

172,3 ± 11,2 

 

 

Tableau II : Mesures des modules de Young du ePTFE et des 3 zones de l’explant n°1 (A : centre ;  

B : pas de lâchage ; C : lâchage). 
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II) 3) c) 3. Discussion 

 

Avant tout, il faut souligner que pour les travaux en MET, la réalisation des coupes ultrafines 

du biomatériau poreux ePTFE colonisé par du matériel biologique à sa surface par ultramicrotomie a 

été un véritable défi technologique. En effet, ce matériau est très mou en comparaison à la résine 

généralement utilisée pour les inclusions d’échantillons ; ce qui entraîne des difficultés au moment des 

coupes ultrafines avec des phénomènes de séparation au niveau de l’interface biomatériau/matériel 

biologique. Nous avons ainsi pu montrer pour la première fois en MET et, à partir d’un explant 

humain, comment le tissu conjonctif pénètre dans la profondeur de la prothèse (Figure 2.17). Ces 

observations sont d’importance, car il a été avancé qu’une telle colonisation du biomatériau devrait 

permettre de réduire le risque de déplacement, voire d’infection de la prothèse.65 

 

En 2000, Kimber et al. ont présenté leurs résultats de MO avec une prothèse ePTFE implantée 

chez le mouton. Ils ont montré qu’il existait une importante réaction inflammatoire macrophagique à 

l’interface prothèse/tissu biologique ainsi qu’une absence d’infiltration cellulaire dans le ePTFE ; il 

existait cependant un détachement, lors des coupes, des structures biologiques déposées.66 Toujours 

est-il que les auteurs en ont conclu que cette séparation du tissu environnemental de la prothèse 

pouvait être à l’origine de récidives herniaires. Toutefois, avec la technique de double inclusion que 

nous avons mise au point et utilisée, il a été possible d’éviter les détachements généralement observés 

au niveau des interfaces et de montrer des interfaces intactes avec un contact étroit entre le ePTFE et la 

réponse biologique de l’hôte (Figures 2.14.1, 2.15.1, 2.14.2, 2.15.2, 2.17). 

 

En étudiant plus particulièrement la zone C correspondant à la périphérie où la prothèse s’est 

détachée, nous avons observé très peu d’éléments cellulaires et une MEC éparse à la surface du 

biomatériau. De plus, il existe globalement une organisation spécifique des fibres de collagène suivant 

un axe unidirectionnel (Figures 2.18), en comparaison avec la zone centrale A, où les fibres de 

collagène sont orientées de manière aléatoire (Figure 2.14.4). Cette orientation spécifique peut être la 
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conséquence de forces de traction exercées sur cette zone C. Les Figures 2.18 illustrent les effets sur 

la MEC nouvellement formée des forces appliquées à la prothèse. 

 

Malgré la résistance mécanique du ePTFE, les forces appliquées à la prothèse peuvent 

conduire à une récidive herniaire. Ceci peut survenir malgré la colonisation et la pénétration de 

l’implant par du tissu conjonctif, comme nous l’avons démontré. Nous n’avons cependant pas pu 

mettre en évidence la migration de cellules musculaires à la surface de nos explants. Ceci pourrait être 

une hypothèse pour expliquer les récidives herniaires malgré une colonisation existante mais non 

suffisante de la prothèse. 

 

Bien que les mesures d’AFM aient dû être menées sur des échantillons fixés, elles reflètent les 

changements de propriétés mécaniques survenus à la surface du ePTFE après implantation. Ces 

données sont pertinentes pour la compréhension du processus d’intégration tissulaire de l’implant, 

puisqu’il est communément reconnu que les propriétés mécaniques des substrats influencent la 

morphogénèse, la différentiation ou la prolifération cellulaire.67 Ces investigations menées sur des 

explants nous ont ainsi fourni des informations histologiques et biomécaniques originales et nous 

donnent une vision plus complète de la réponse biologique au biomatériau implanté. 

 

Le matériel extracellulaire formé en réaction aux implants joue probablement un rôle majeur 

dans le contrôle des réponses cellulaires. Or, peu d’informations sont disponibles sur les propriétés 

mécaniques de ces matrices hétérogènes et tridimensionnelles. Les mesures AFM obtenues sur le 

biomatériau vierge et sur les explants montrent que les cellules vont rencontrer des propriétés 

mécaniques différentes au moment de l’implantation par rapport à l’état des surfaces après un certain 

temps d’implantation. Initialement, elles vont être exposées à un substrat plutôt dur d’un point de vue 

cellulaire (295,0 ± 43,6 kPa). Avec le temps, le ePTFE sera recouvert d’une MEC issue de la réponse 

de l’hôte. Ainsi, les cellules feront face à un substrat biologique beaucoup moins dur (environ 25,0 

kPa). 
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Il est important de souligner que la rigidité, que les cellules rencontrent au contact de la mince 

couche de MEC dans la zone de lâchage C (Figure 2.16), est bien différente des deux autres zones 

mieux intégrées. Ces cellules vont rencontrer une surface biologique plus dure (172,3 ± 11,2 kPa) qui, 

inévitablement, influencera le comportement cellulaire local. Les résultats obtenus concernant les 

propriétés mécaniques nous donnent des informations qui peuvent potentiellement expliquer certains 

aspects des réponses tissulaires aux biomatériaux implantés. En effet, Engler et al. ont démontré que la 

rigidité de la MEC influence le devenir de cellules souches mésenchymateuses humaines.67 D’autres 

études ont également établi l’importance de la composition de cette matrice, ainsi que de sa 

configuration tridimensionnelle.68-69 On sait que l’adhésion cellulaire est un processus complexe au 

cours duquel les cellules sondent les propriétés mécaniques de leur support.70 L’étude ultrastructurale, 

par microscopie électronique, des matrices élaborées à la surface d’un biomatériau s’avère donc 

essentielle à la compréhension de la cascade d’événements biologiques qui accompagne l’intégration 

tissulaire d’un implant. Les caractérisations mécaniques des MEC synthétisées sont donc des données 

informationnelles pertinentes qui, de plus, s’intègrent dans la continuité du travail au sein du 

laboratoire de recherche. 
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Conclusion du chapitre 2 

 

Le ePTFE est actuellement le biomatériau le plus utilisé pour le remplacement 

diaphragmatique dans la HDC. Ce deuxième chapitre a permis de produire des données biologiques et 

mécaniques utiles pour cette application clinique spécifique. Il ressort notamment que les propriétés 

mécaniques du biomatériau sont satisfaisantes (une grande résistance et une certaine étirabilité), et 

qu’il possède des capacités d’intégration tissulaire modérées, dépendantes de la texture de sa surface. 

 

Des investigations par MEB et MET d’explants de prothèses diaphragmatiques en ePTFE 

avaient déjà montré que la réponse tissulaire dépendait directement de l’état de surface du biomatériau 

poreux. La face rugueuse du matériau implantaire (Goretex Dualmesh) favorise les développements 

cellulaires et une forte imprégnation par du tissu conjonctif. D’un autre côté, les mesures, par AFM, 

des modules d’Young ont révélé l’influence des contraintes mécaniques appliquées sur les propriétés 

mécaniques des MEC nouvellement synthétisées. 

 

Cependant, Brouwer et al. expliquent les taux de récidive herniaire par l’incapacité du ePTFE 

de croître avec l’enfant et par une infiltration cellulaire limitée dans la prothèse, ce que nous avons 

également pu mettre en évidence dans nos travaux.20 Pour Mayer et al., le ePTFE entrave 

l’incorporation correcte de l’implant dans les tissus adjacents avec une maturation collagénique 

limitée. En outre, d’après les mêmes auteurs, la souplesse de la membrane de ePTFE n’est pas 

satisfaisante, comparée aux tissus biologiques environnant la prothèse. L’étirabilité, dans le contexte 

de la HDC, est limitée malgré une résistance à la traction adaptée.71  

 

Dans le prochain chapitre, nous allons présenter les différentes voies que nous avons explorées 

pour améliorer l’intégration tissulaire de la prothèse. 
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Chapitre 3 : Méthodes de fonctionnalisation du PTFE 
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Méthodes de fonctionnalisation du PTFE 

 

III) 1) Fonctionnalisations avec la polydopamine 

III) 1) a) Propriétés générales de la polydopamine 

III) 1) b) Utilisation de la polydopamine en solution 

III) 1) b) 1. Déposition de polydopamine à l’interface solide/liquide 

III) 1) b) 2. Moyen de contrôle du dépôt de polydopamine  

III) 1) c) Formation d’un film de polydopamine à l’interface air/eau 

III) 1) c) 1. Réalisation d’un film de PDA A/E et technique de transfert par la méthode de 

Langmuir-Schaeffer 

III) 1) c) 2. Caractérisation du film de PDA A/E 

III) 2) Évaluation biologique du PTFE fonctionnalisé avec la polydopamine 

III) 2) a) Analyses in vitro en microscopie électronique : protocoles expérimentaux 

III) 2) b) Résultats 

III) 2) c) Discussion  
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III) 1) Fonctionnalisations avec la polydopamine 

 

L’objectif principal de la fonctionnalisation avec la polydopamine (PDA) est de modifier les 

propriétés physico-chimiques de la surface du ePTFE pour pouvoir agir sur la réponse cellulaire. 

 

III) 1) a) Propriétés générales de la polydopamine 

 

La polydopamine (PDA) est utilisée pour réaliser des revêtements qui s’inspirent des 

propriétés du byssus sécrété par la moule : les protéines de cette sorte de colle (mfp : mussel foot 

proteins) lui permettent de s’accrocher sur n’importe quel substrat en milieu sec ou aqueux. Les 

protéines de type mfp-3 et mfp-5 sont riches en un acide aminé particulier la L-DOPA (3,4-

dihydroxyphenylanaline) contenant des groupements catechol et de la L-Lysine. Les propriétés 

chimiques de la dopamine sont liées aux groupements catéchol et amine et en font donc un modèle 

simplifié de la L-DOPA et de la L-lysine vicinaux. Dans une solution à pH 8,5, la dopamine s’oxyde 

spontanément pour donner une substance insoluble de couleur brun-noire. La substance oxydante est 

l’oxygène dissous dans l’eau. Cette substance est un analogue structural de l’eumélanine, le colorant 

brun noir de la peau, qui y joue un rôle photoprotecteur. Mais, lors de l’oxydation de la dopamine, la 

substance obtenue recouvre la paroi du récipient réactionnel pour y constituer un film de PDA. La 

PDA peut aussi recouvrir la surface de tous les matériaux organiques et inorganiques (métaux, 

plastiques, verres…). L’épaisseur de ce revêtement dépend du pH. Les films de PDA sont hydrophiles 

et présentent un angle de contact statique pour l’eau compris entre 40 et 50° de façon indépendante du 

substrat utilisé.72-73 

 

Sur le plan moléculaire, la formation de PDA est actuellement encore mal connue du fait des 

multiples réactions qui entrent en jeu : après oxydation de la dopamine et formation de dopamine 

quinone, il y aura cyclisation intramoléculaire et formation de 5-6 dihydroxyindole qui va polymériser 

ou former des agrégats supramoléculaires. Le 5-6 dihydroxyindole peut réagir avec lui-même par 
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couplage aryl-aryl pour donner des oligomères, tétramères, etc… De nombreux isomères des différents 

oligomères ont une stabilité thermodynamique très proche et donc des probabilités de formation très 

voisines. Cela conduit à un mélange hétérogène de produits qui tous ensemble forment la PDA, qui 

n’est donc pas une substance bien définie. De plus, la nature du tampon utilisé (pour obtenir un pH de 

8,5) et de l’oxydant utilisé à la place de l’oxygène dissous dans l’eau vont modifier la vitesse de 

formation et la structure de la PDA obtenue.74 Il n’y a donc pas une PDA, mais des PDA dont la 

structure et les propriétés dépendent fortement des conditions réactionnelles utilisées. 

 

Au cours de la synthèse en solution, un film de PDA se forme également à l’interface air/eau. 

Ce film n’est apparent qu’en l’absence d’agitation. En présence d’agitation, les forces de cisaillement 

interfacial vont induire la rupture de ce film. Lorsqu’il est formé, le film de PDA à l’interface air/eau 

va pouvoir être transféré sur la surface d’un substrat par la technique de Langmuir-Schaeffer. Dans ce 

mode de transfert, un substrat est placé parallèlement à l’interface air/eau et traverse cette interface à 

une vitesse très lente afin de permettre aux molécules présentes à l’interface air/eau de s’y déposer.75 

 

La PDA est biocompatible car sa structure est proche de la mélanine76 qui est un pigment 

biologique très présent chez l’homme dans les cheveux, la peau et les yeux, sous la forme 

d’eumélanine et de phéomélanine.73 La PDA apparaît donc être un candidat intéressant pour la 

fonctionnalisation de biomatériaux inertes, comme le PTFE. 

 

III) 1) b) Utilisation de la polydopamine en solution 

 

III) 1) b) 1. Déposition de polydopamine à l’interface solide/liquide 

 

Le chlorhydrate de dopamine (Sigma-Aldrich) à une concentration de 2 mg/mL (10,6 mM) est 

dissout dans un tampon TRIS 50 mM (tris(hydroxyméthyl)aminométhane) (Euromedex, 
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Souffelweyersheim, France) (Figures 3.1). Cette réaction se fait sous un flux continu d’oxygène 

apporté par une agitation mécanique, à un pH alcalin (pH = 8,0 - 8,5). La dopamine est oxydée par 

l’oxygène de l’air présent dans la solution sous l’effet de l’agitation de la solution et s’auto-

polymérise. Il y aura ainsi formation de minuscules agrégats de PDA qui vont se fixer sur toutes les 

surfaces au contact du mélange et à fortiori sur un substrat immergé dans la solution. Nous assistons 

alors à la formation d’un dépôt sous la forme d’un film de PDA dont l’épaisseur va croître avec le 

temps d’immersion jusqu’à atteindre une valeur stationnaire. C’est ainsi qu’à l’interface solide/liquide 

nous pouvons observer différentes structures : des films que nous appellerons par la suite PDA S/L, 

des grains, ou des capsules de PDA.72 Ces différences seront considérées plus en détail ultérieurement 

grâce à des expériences de microscopie électronique. 

 

 

 

Figures 3.1 : Formation d’agrégats et de films de PDA (PDA S/L) à la surface du ePTFE immergé 

dans une solution de dopamine (pH 8,5) sous agitation mécanique continue. 

 

III) 1) b) 2. Moyen de contrôle du dépôt de polydopamine 

 

Différents paramètres permettent de faire varier l’épaisseur et la composition chimique du 

dépôt de PDA :73, 77 

(i) Une augmentation de la durée de la réaction entraîne une augmentation de l’épaisseur 

du dépôt de PDA S/L, mais une valeur plateau stationnaire va être atteinte. Cette 
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valeur maximale de l’épaisseur du film de PDA dépend du pH de la solution, de la 

concentration en dopamine et de la température à laquelle l’expérience est effectuée. 

(ii) Il est possible de changer l’oxydant (NaIO4 par exemple) pourvu que son potentiel 

rédox standard soit suffisant pour oxyder la dopamine. Dans ce cas, une augmentation 

de la concentration de NaIO4 permet également d’augmenter l’épaisseur du dépôt de 

PDA S/L. La vitesse de formation des films de PDA obtenus en présence de NaIO4 est 

beaucoup plus élevée que la vitesse de formation des films obtenus en présence de O2. 

Typiquement un film de 100 nm d’épaisseur est obtenu au bout de 5 h de réaction en 

présence de NaIO4 à 20 mM et à pH 5,0 tandis que 40-45 nm d’épaisseur sont atteints 

au bout de 16 h en présence d’oxygène dissous à pH 8,5.77 

 

L’oxydation de la dopamine en solution aqueuse par l’oxygène de l’air en milieu basique 

conduit au dépôt d’un film homogène à la surface du récipient qui contient cette solution et à la 

surface de tout type de substrat immergé dans cette solution. L’oxydation de la dopamine conduit 

hélas aussi à la formation d’un précipité en solution, à la fin de la réaction. Afin de contrôler 

l’oxydation de la dopamine, de l’acide borique (B(OH)3) est introduit dans le milieu réactionnel après 

différents temps d’oxydation de la dopamine. L’acide borique présente une forte affinité pour les 

fonctions catéchols et empêche leur oxydation. Nous avons démontré que l’acide borique permet 

d’arrêter la croissance des grains de dopamine en solution et d’obtenir une suspension colloïdale stable 

dans le temps, pourvu que le rapport acide borique/dopamine soit supérieur à 3. De façon simultanée, 

l’épaisseur du film de PDA, résultat de l’oxydation de la dopamine, reste constante dans le temps 

après ajout de l’acide borique en solution. L’acide borique se fixe sur le film de PDA et en modifie les 

propriétés de surface, notamment l’énergie d’adhésion entre le film et une pointe de Si3N4 (article 

soumis dans « ACS Applied Materials & Interfaces »). 
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III) 1) c) Formation d’un film de polydopamine à l’interface air/eau 

 

III) 1) c) 1. Réalisation d’un film de PDA A/E et technique de transfert 

par la méthode de Langmuir-Schaeffer 

 

Si l’on utilise la même solution de dopamine que celle décrite précédemment, mais que l’on 

supprime l’agitation mécanique de la solution, l’oxydation de la dopamine se produira essentiellement 

à l’interface air/eau (A/E) et il se formera un film de PDA à la surface du liquide (Figures 3.2). Ce 

film de PDA sera nommé par la suite PDA A/E. Du fait de l’évaporation de l’eau au cours de la 

réaction et aussi à cause de la fixation de ce film PDA A/E aux parois du bécher, il existe des forces de 

cisaillement qui vont entraîner la formation de fissures au sein de ce film qui risquent de le fragiliser 

lorsque les temps de réaction augmentent. Ce film de PDA A/E sera caractérisé dans le chapitre 

suivant. 

 

Le film de PDA A/E est ensuite transféré à la surface du substrat à fonctionnaliser en utilisant 

la technique de Langmuir-Schaeffer.75 Dans notre étude, elle consiste à approcher le substrat de 

l’interface A/E à une vitesse constante de 0,01 cm/s. Le substrat est maintenu bien à l’horizontale afin 

que le dépôt ne se fasse que sur une seule des deux faces et le temps de contact avec l’interface A/E 

est d’une minute. Le PDA A/E va ainsi se détacher du film à l’interface et coller à la surface du 

substrat à fonctionnaliser. La vitesse de retrait est de 0,02 cm/s. Le transfert est possible sur différents 

types de substrats (Figures 3.2). 
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Figures 3.2 : Formation d’un film de PDA à l’interface air/eau et son transfert à la surface d’un 

substrat (ePTFE par exemple) par la technique de Langmuir-Schaeffer. 

 

III) 1) c) 2. Caractérisation du film de PDA A/E 

 

L’analyse de la formation du film PDA A/E, ainsi que l’analyse des propriétés physico-

chimiques du PTFE fonctionnalisé par ce film ont fait l’objet d’une publication dans « The Journal of 

Physical Chemistry Letters »78, ainsi que d’un article soumis dans « Acta Biomaterialia ». 

 

Analyse de la formation du film PDA A/E 

Le mécanisme de formation du film est étudié en utilisant la technique du tensiomètre à 

goutte : on mesure la tension superficielle (γ) de l’interface air/liquide en analysant la déformation 

d’une goutte en fonction du temps. On observe ainsi pour la formation de notre film PDA A/E (Figure 

3.3) une première phase de latence où il y aura formation de grains de PDA à l’interface. Initialement 

ces grains ne sont pas en contact, puis ils vont s’agglutiner progressivement ; ce qui se traduit par une 

diminution de la tension de surface. Les îlots formés vont coalescer et, en fin de réaction, on atteint un 

plateau qui correspond à la formation complète du film. Nous avons donc démontré qu’il s’agit de 

phénomènes de nucléation hétérogène consistant à la formation d’îlots qui croissent et finissent par 

coalescer jusqu’à former un film continu. 
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Figure 3.3 : Mesure de la tension interfaciale (γ) en fonction du temps de réaction au cours de la 

formation du film PDA A/E (tensiomètre à goutte).78 La dopamine est dissoute à 10,6 mM dans du 

tampon Tris 50 mM à pH = 8,5. 

 

On parle de film continu, mais avec le temps vont se former des fissures dans ce film (Figure 

3.4). Ceci est lié aux phénomènes d’évaporation de l’eau au cours de la réaction et aussi à cause de 

l’accrochage de ce film de PDA A/E avec les parois du bécher. Par conséquent, les contraintes 

exercées fragilisent le film, surtout lorsque les temps de réaction augmentent. La multiplication du 

nombre de manipulation peut également induire des fissures. 
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Figure 3.4 : Evolution dans le temps de fissures à la surface du film de PDA A/E (4h30 et 6h30 de 

réaction). Microscopie à réflexion.78 

 

L’analyse en ellipsométrie de la croissance du film a montré que le film de PDA croîssait deux 

fois plus vite à l’interface A/E (PDA A/E) qu’à l’interface S/L (PDA S/L).78 

 

Etude des propriétés physico-chimiques du film 

Le film de PDA A/E a été comparé au film de PDA S/L en spectroscopie (spectroscopie 

ultraviolet visible, spectrométrie photoélectronique X). Les deux types de films possèdent le même 

spectre et la même composition chimique et on peut donc en déduire qu’ils ont les mêmes propriétés 

chimiques.78 

 

Les résultats suivants concernent le film de PDA A/E (PTFE PDA A/E) et le film de PDA S/L 

(PTFE PDA S/L) utilisés pour la fonctionnalisation du biomatériau hydrophobe ePTFE.  

Comme décrit précédemment, cette fonctionnalisation permet de rendre la surface du matériau plus 

hydrophile.72 Nous avons ainsi comparé les mesures d’angle de contact du ePTFE vierge, du PTFE 

PDA A/E et du PTFE PDA S/L. Il s’est avéré que le revêtement PTFE PDA A/E est tout aussi efficace 

que le dépôt en solution (PTFE PDA S/L) en termes d’hydrophilie, puisque l’on obtient une 
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augmentation de l’hydrophilie du ePTFE dans les deux cas et même une augmentation accentuée pour 

le PTFE PDA A/E (Figures 3.5). 

 

 

 

Figures 3.5 : Angles de contact statiques mesurés pour le ePTFE vierge, le PTFE PDA S/L et le PTFE 

PDA A/E. Le liquide déposé consiste en 3 µL d’eau distillée ultrapure. 

 

En MEB, nous avons observé des caractéristiques de surface bien différentes entre le ePTFE 

vierge (Figure 3.6.1), le PTFE PDA S/L (Figure 3.6.2) et le PTFE PDA A/E (Figure 3.6.3). Le 

biomatériau vierge montre la structure fibrillaire caractéristique du produit que nous avons déjà décrite 

précédemment (Figure 3.6.1). Le PTFE PDA S/L garde cette structure fibrillaire avec cependant un 

épaississement des fibrilles qui sont enrobées par la PDA. Au contraire, le PTFE PDA A/E possède 

une surface plutôt plane qui correspond au film de PDA transféré, émaillé de fissures qui laissent 

entrevoir les fibrilles du ePTFE sous-jacent (Figure 3.6.3). À des plus forts grossissements, il apparaît 

que le film de PDA A/E est de nature granulaire, ce qui confirme les phénomènes de nucléation 

hétérogène mentionnés précédemment (Figure 3.6.4). À la surface des échantillons fonctionnalisés, 

nous notons également la présence d’agrégats de PDA (Figures 3.6.2, 3.6.3). 
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Figure 3.6.1 : Surface poreuse du ePTFE microstructuré vierge en MEB, montrant la structure 

fibrillaire parsemée de nœuds. 

 

 

 

Figure 3.6.2 : PTFE PDA S/L en MEB. La PDA enrobe les fibres de PTFE. Les particules claires 

correspondent à des agrégats de PDA. 
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Figure 3.6.3 : PTFE PDA A/E en MEB. Les fissures dans le film de PDA transféré laissent entrevoir 

la structure poreuse du ePTFE sous-jacent. Les particules claires correspondent à des agrégats de 

PDA. 

 

I  

 

Figure 3.6.4 : À plus fort grossissement, en MEB, on vérifie l’aspect granulaire du film de PDA 

déposé sur le PTFE PDA A/E. 

 

Les échantillons fonctionnalisés ont également été analysés en microscopie à force atomique 

(AFM) en mode « PeakForce Tapping » qui est censé ne pas abîmer l’état de surface de l’objet scanné 
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en raison des très faibles forces appliquées. Ces images topographiques ont permis de démontrer que 

le PTFE PDA S/L présente bien des fibrilles qui sont enrobées de particules de PDA mesurant entre 35 

et 60 nm (Figure 3.7.1). Par contre, le PTFE PDA A/E est recouvert d’un film continu (entre les 

fissures) composé de particules de PDA de la même taille (Figure 3.7.2). Nous avons également pu 

observer le film de PDA A/E à la surface du ePTFE à partir de coupes transversales en MET : ce film 

mesure environ 80 nm d’épaisseur (Figure 3.7.3). 

 

 

 

 

 

Figure 3.7.1 : Image topographique obtenue 

par AFM de la surface du PTFE PDA S/L. Les 

fibrilles de PTFE enrobées de particules de 

PDA sont clairement identifiables. 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.7.2 : Image topographique obtenue 

par AFM de la surface du PTFE PDA A/E. Le 

biomatériau est recouvert d’un mince film 

granulaire de PDA. 
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Figure 3.7.3 : La coupe transversale du PTFE PDA A/E déposé sur du ePTFE démontre que ce 

biomatériau poreux est recouvert d’un film de PDA mesurant entre 60 et 80 nm d’épaisseur (MET). 

 

Les propriétés mécaniques (module d’élasticité) ont également été mesurées pour les trois 

conditions : ePTFE vierge (Figures 3.8.1, 3.8.2) (n=20), PTFE PDA S/L (Figure 3.8.3) (n=14), PTFE 

PDA A/E (Figure 3.8.4) (n=33). 

 

Le ePTFE présente une composition bien spécifique avec des fibrilles qui se croisent en 

formant des nœuds (Figure 3.8.1, étoiles). Ainsi les mesures du module de Young dépendent de la 

zone sondée par la bille colloïdale : région fibrillaire ou nœud. L’histogramme des mesures effectuées 

(modules de Young), présenté en Figure 3.8.2, révèle une répartition bimodale de l’élasticité. Des 

résultats similaires sont obtenus pour le PTFE PDA S/L (Figure 3.8.3) et le PTFE PDA A/E (Figure 

3.8.4). Cette distribution bimodale des différents histogrammes traduit l’hétérogénéité (nœuds/fibres) 

du ePTFE. Les analyses statistiques ne laissent pas apparaître de différences significatives (p=0,484) 

entre les modules de Young des trois surfaces, à savoir le ePTFE vierge, le PTFE PDA S/L et le PTFE 

PDA A/E. Ces résultats suggèrent donc que les deux méthodes de fonctionnalisation ne modifient pas 

les propriétés mécaniques intrinsèques du biomatériau. 
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Figure 3.8.1 : Micrographie de MEB montrant les hétérogénéités de la surface du ePTFE. Étoiles = 

noeuds interfibrillaires. 

 

 

 

Figure 3.8.2 : Histogramme montrant une répartition bimodale des mesures du module de Young E du 

ePTFE vierge (n=20). 
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Figure 3.8.3 : Histogramme montrant une répartition bimodale des mesures du module de Young E du 

PTFE PDA S/L (n=14). 

 

 

 

Figure 3.8.4 : Histogramme montrant une répartition bimodale des mesures du module de Young E du 

PTFE PDA A/E (n=33). 
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En conclusion, il nous a été possible de mettre en évidence un mécanisme de nucléation 

hétérogène de la PDA. Il apparaît que les films de PDA A/E et de PDA S/L sont chimiquement 

équivalents. Par contre, le film de PDA A/E croît plus rapidement que le dépôt de PDA S/L. La 

technique de transfert par la méthode de Langmuir-Schaeffer permet de recouvrir plus ou moins tout 

substrat plan et de le rendre (plus) hydrophile. Cette approche fonctionne très bien pour notre 

application spécifique de remplacement diaphragmatique avec l’avantage majeur que la 

fonctionnalisation peut se faire sur une seule des deux faces sans modifier les propriétés mécaniques 

intrinsèques du ePTFE. Toutefois, il faut noter que le film déposé présente une fragilité mécanique. 

Certaines équipes travaillent actuellement sur des voies d’amélioration de la robustesse de ce film 

(ajout de polymère dans la sous-phase par exemple).79 

 

III) 2) Évaluation biologique du PTFE fonctionnalisé avec la polydopamine 

 

III) 2) a) Analyses in vitro en microscopie électronique : protocoles expérimentaux 

 

Les substrats utilisés sont des petits morceaux de ePTFE (Dualmesh® W.L. Gore and 

Associates, Flagstaff, AZ) de 1 mm d’épaisseur et 1cm2 de surface. 

 

Les deux méthodes de fonctionnalisation avec la PDA ont été testées sur le ePTFE : le PDA 

S/L et le PDA A/E. Toutes les solutions sont préparées avec de l’eau distillée (Milli Qplus system). La 

dissolution de la dopamine dans le tampon Tris est réalisée juste avant le début de la réaction, pour les 

deux modes de fonctionnalisation. Le temps de fonctionnalisation est de 3 heures.78 Puis les ePTFE 

fonctionnalisés sont rincés à l’eau purifiée, séchés et autoclavés. 
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Les cultures cellulaires sont menées comme décrites précédemment dans le chapitre II) 2), en 

utilisant les deux types cellulaires : principalement les fibroblastes dermiques humains mais aussi les 

cellules souches de la gelée de Wharton (WJ-SC). Les analyses sont menées en microscopie 

électronique (MEB, ESEM, MET) et en AFM. 

 

III) 2) b) Résultats 

 

Les observations par MET ont permis de montrer des fibroblastes avec des noyaux ellipsoïdes 

typiques à la surface des ePTFE fonctionnalisés. La présence du réticulum endoplasmique en quantité 

importante traduit l’activité de synthèse des cellules (Figure 3.9). Il est cependant intéressant de noter 

en ESEM la différence dans le comportement cellulaire entre le ePTFE vierge et le PTFE PDA S/L. 

En effet, sur le ePTFE vierge, nous pouvons observer des cellules non étalées, isolées et en plus faible 

nombre (Figure 3.10.1). Au contraire, sur le PTFE PDA S/L, on note un étalement généralisé des 

cellules (Figure 3.10.2). 

 

 

 

Figure 3.9 : Micrographe de MET montrant un fibroblaste à la surface du ePTFE PDA S/L. 
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Figure 3.10.1 : Micrographie de ESEM montrant une cellule souche de la gelée de Wharton (WJ-SC) 

à la surface du ePTFE vierge. 

 

 

 

Figure 3.10.2 : Micrographie de ESEM d’une cellule WJ-SC à la surface du PTFE PDA S/L. Noter 

l’étalement de la cellule à la surface du ePTFE fonctionnalisé. 

 

Les analyses des cultures cellulaires effectuées sur le PTFE PDA A/E révèlent un contact 

étroit entre le tapis cellulaire et le film de PDA A/E (Figures 3.11.1, 3.11.2). De plus, l’AFM en mode 
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image nous a permis de visualiser la présence de fibres de collagène synthétisées par les fibroblastes 

tapissant la surface du film PDA A/E (Figure 3.11.2, insert). Les nombreux points focaux cellulaires 

traduisent la fixation des fibroblastes au film de PDA A/E (Figure 3.11.3). Nous avons décrit 

précédemment la fragilité du film PDA A/E. Ainsi, lorsqu’une culture cellulaire est réalisée à la 

surface d’un PTFE PDA A/E imparfaitement fonctionnalisé (avec des interruptions locales du film), 

nous avons observé que les cellules se développent préférentiellement à la surface des parties 

recouvertes par du film de PDA et pas sur le ePTFE non fonctionnalisé. De plus, ces cellules WJ-SC 

envoient des projections cytoplasmiques en direction des fragments de film de PDA (Figure 3.11.4). 

 

 

 

Figure 3.11.1 : Micrographie de MET montrant une cellule fibroblastique en étroit contact avec le 

film PDA A/E recouvrant du ePTFE. 



106 
 

 

 

Figure 3.11.2 : Vue du tapis cellulaire en contact avec le film de PDA A/E. Insert : image AFM de 

« hauteur » de deux fibres de collagène synthétisées par des fibroblastes recouvrant le PTFE PDA 

A/E. 

 

 

 

Figure 3.11.3 : Micrographie de MET montrant de nombreux points de contact focaux entre les 

fibroblastes primaires et le film PDA A/E. 
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Figure 3.11.4 : Micrographie de ESEM d’une cellule de la gelée de Wharton (WJ-SC) étalée 

préférentiellement à la surface du film intact de PDA A/E. Les flèches marquent des filopodes de la 

WJ-SC en direction d’une autre zone fonctionnalisée par le film de PDA (étoiles). 

 

III) 2) c) Discussion  

 

Pour diminuer le taux de récidive herniaire, une des voies d’amélioration envisageable est la 

stimulation de l’intégration tissulaire de la prothèse. Nous avons démontré précédemment que cette 

prothèse en ePTFE n’était que partiellement colonisée. Des modifications de texture ont été proposées 

jusqu’à présent par le fabriquant afin d’atteindre cet objectif en proposant une prothèse avec deux 

faces distinctes. En effet, la structure poreuse facilite l’intégration tissulaire de l’implant.64 D’autres 

auteurs ont également démontré que la réponse tissulaire dépend de la structure de la surface de la 

prothèse.56-57 

 

Nous avons donc proposé deux techniques de fonctionnalisation du ePTFE utilisant la PDA. 

La 1ère méthode consiste à immerger le biomatériau dans une solution de PDA. Les observations MEB 

ont montré que ceci entraîne un épaississement des fibrilles de PTFE enrobées de PDA et donc une 



108 
 

diminution de la porosité du biomatériau (Figure 3.6.2). La seconde méthode de fonctionnalisation 

consiste à déposer un film de PDA sur une seule des deux faces de la prothèse (Figure 3.6.3). En 

MEB et AFM, nous avons pu vérifier que les deux méthodes de fonctionnalisation résultent de la 

coalescence de nanoparticules de PDA (Figures 3.6.4, 3.7.1, 3.7.2). Le film de PDA A/E mesurant 

moins de 100 nm d’épaisseur épouse parfaitement la surface irrégulière poreuse du ePTFE (Figure 

3.7.3). Etant donné la taille nanométrique de cette fonctionnalisation, cette diminution de porosité est 

donc négligeable. Nous avons démontré que les deux méthodes de fonctionnalisation sont tout aussi 

efficace l’une que l’autre. Cependant, l’intérêt spécifique de la seconde méthode est la 

fonctionnalisation d’une seule des deux faces : la technique de transfert du film de PDA par la 

méthode de Langmuir-Schaeffer permet de produire des implants avec des propriétés de surface 

différentes. Par conséquent, cette approche originale permet d’utiliser une prothèse en ePTFE, où la 

face fonctionnalisée avec le film de PDA favorise l’intégration tissulaire sur le versant thoracique, 

alors que le PTFE brut de l’autre face s’oppose à la formation d’adhérences sur le versant abdominal. 

 

Etant donné que les propriétés mécaniques d’un substrat peuvent influencer le comportement 

et la différenciation cellulaire67, il nous a semblé pertinent de mesurer les modifications possibles des 

propriétés mécaniques de surface du ePTFE suite à sa fonctionnalisation. La texture du biomatériau 

montre deux zones distinctes : des fibrilles (régions poreuses) et des nœuds (Figure 3.8.1). 

L’histogramme des modules de Young mesurés sur du ePTFE vierge confirme cette hétérogénéité de 

surface par une distribution bimodale de l’élasticité (Figure 3.8.2). Pour le PTFE PDA S/L, les 

mesures d’élasticité montrent également une distribution bimodale des valeurs des modules de Young 

similaire au ePTFE vierge (Figure 3.8.3). Néanmoins, il semble que les valeurs des modules de 

Young soient légèrement plus élevées pour le PTFE PDA S/L par rapport à l’ePTFE vierge. Mais il 

apparaît que cette augmentation constatée de la dureté du biomatériau n’est pas statistiquement 

significative. Les résultats des mêmes mesures conduites sur le PTFE PDA A/E nous ont surpris. En 

effet, bien que le film PDA A/E recouvre l’architecture de surface du ePTFE (Figure 3.6.3), cachant 

ainsi la distribution de nœuds parmi le réseau fibrillaire, une distribution bimodale de l’élasticité est 

toujours présente (Figure 3.8.4). Et dans ce cas aussi, on ne note pas de différence significative avec 
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les mesures enregistrées pour le ePTFE vierge. Nous pouvons ainsi en conclure que des réponses 

cellulaires différentes, notées entre le biomatériau utilisé brut ou fonctionnalisé, ne seront pas dues à 

des modifications des propriétés mécaniques du ePTFE par les deux méthodes de fonctionnalisation à 

la PDA. 

 

Nous avons également analysé en microscopie électronique (MET et MEB) le comportement 

cellulaire de fibroblastes primaires et de cellules souche de la gelée de Wharton cultivés sur le ePTFE 

vierge et sur du biomatériau fonctionnalisé. Nous avons déjà souligné précédemment le défi que 

représentait la préparation d’échantillons à partir d’interfaces intactes entre le ePTFE, très mou, et le 

matériel cellulaire à sa surface.48, 57-59 La mise au point d’une technique de préparation spécifique pour 

l’ultramicrotomie nous a cependant permis de lever ce verrou technologique et d’analyser les réponses 

biologiques aux interfaces. On peut aussi rappeler les avantages qu’apporte l’étude en microscopie 

électronique à balayage en mode environnemental (ESEM) des échantillons de biomatériau avec du 

matériel biologique. En effet, l’ESEM permet de s’affranchir des étapes de déshydratation et de 

métallisation des spécimens, donc d’éviter des artéfacts inhérents aux techniques de préparation 

conventionnelles pour la microscopie électronique à balayage. Nous avons ainsi pu mettre en évidence 

un contact étroit entre le revêtement cellulaire et le PTFE fonctionnalisé en solution (Figure 3.9), ainsi 

qu’un excellent étalement cellulaire (Figure 3.10.2). Les analyses MET ont permis de montrer des 

résultats similaires pour le PTFE PDA A/E (Figures 3.11.1, 3.11.2), ainsi que la présence de multiples 

points de contact focaux entre les cellules et le film de PDA (Figure 3.11.3). Les observations par 

AFM ont révélé des fibres de collagène à proximité de fibroblastes étalés à la surface du PTFE 

fonctionnalisé (Figure 3.11.2 insert), ce qui démontre l’activité de synthèse des cellules au contact du 

biomatériau modifié. 
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Conclusion du chapitre 3 

 

Notre étude a montré que la fonctionnalisation du ePTFE avec de la PDA est une approche 

aussi innovante que prometteuse. Les deux modes de modification proposés (PDA A/E et PDA S/L) 

sont simples à réaliser, peu coûteux et favorables à l’intégration tissulaire de l’implant. De plus, la 

possibilité de pouvoir recouvrir une seule face du biomatériau avec un film de PDA A/E, par la 

méthode de Langmuir-Schaeffer, est particulièrement intéressante pour les applications chirurgicales 

visées dans le présent travail. En effet, la possibilité de pouvoir produire un biomatériau double-face 

permet de guider les réponses de l’hôte : une intégration tissulaire du côté thoracique et la non-

adhérence des tissus du côté abdominal. Les cultures cellulaires (fibroblastes primaires et cellules 

souches) in vitro que nous avons réalisées sur les biomatériaux modifiés (PDA A/E et PDA S/L) se 

révèlent encourageantes. Dans les deux cas de figure, les images de microscopie montrent un effet 

favorable sur les développements cellulaires de la fonctionnalisation par la PDA. Cet impact sur la 

réponse cellulaire laisse entrevoir une optimisation de la prothèse avec la perspective d’une meilleure 

intégration tissulaire à long terme de l’implant. À l’évidence, le film de PDA A/E, déposé par la 

méthode de Langmuir-Schaeffer, présente encore une certaine fragilité (apparition de fissures), mais 

des perspectives d’amélioration existent et sont explorées par d’autres équipes. 

 

L’objectif de ce troisième chapitre était d’explorer une voie de fonctionnalisation simple et 

efficace du biomatériau actuellement utilisé en pratique clinique pour le remplacement 

diaphragmatique. Le chapitre suivant aborde le volet mécanistique appliqué au traitement de la HDC 

et ouvre la voie vers des prothèses innovantes. 
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Chapitre 4 : Aspects biomécaniques et perspectives 
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IV) 1) Approche mécanistique des récidives herniaires 

 

IV) 1) a) Généralités 

 

IV) 1) a) 1. Etat des lieux 

 

Le traitement par remplacement prothétique des HDC à large défect est source de récidive : 

nous avons notamment discuté dans le chapitre I les causes liées à la croissance de l’enfant. Notre 

étude tomodensitométrique a défini un facteur de croissance de la surface d’une coupole 

diaphragmatique de 4 à 5 fois entre la petite enfance et l’adolescence ; ce qui correspond à une 

déformation uni-axiale d’environ 100%.48  

 

Afin de définir le cahier des charges de la prothèse idéale, il était essentiel de connaître les 

propriétés mécaniques du diaphragme biologique normal. En effet, un matériel prothétique de 

remplacement doit s’approcher, autant que faire se peut, sinon mimer les propriétés biomécaniques du 

tissu à réparer, au risque de ne pas restaurer sa fonction, en l’occurrence, la ventilation. Peu de 

données sur la mécanique du diaphragme chez l’homme sont disponibles dans la littérature. À notre 

connaissance, une seule étude de traction uni-axiale a été réalisée sur la partie tendineuse de 

diaphragmes de cadavres de nouveaux-nés vs. d’adolescents. Selon ce travail, il existe une contrainte 

maximale plus élevée dans le groupe des adolescents (3,8 ± 2,6 vs. 1,6 ± 0,7 MPa) et un module 

d’élasticité également plus élevé dans ce groupe (29,2 ± 24,2 vs. 9,0 ± 5,9 MPa). Cependant, les 

différences observées ne sont pas statistiquement significatives sans doute à cause du nombre limité de 

cas (n=13).80 En utilisant le modèle biomécanique du diaphragme basé sur la méthode des éléments 

finis cité précédemment, les différents calculs en simulation donnent un module de Young similaire 

(33,0 MPa pour la partie tendineuse et 5,3 MPa pour la partie musculaire).24 Néanmoins, les données 

issues de cet article sont des ordres de grandeur, car ce n’est pas le comportement "matériaux" du 
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diaphragme qui est étudié : le diaphragme est considéré comme un solide élastique compressible et ces 

résultats sont obtenus à partir de simulations. 

 

Afin de pouvoir comparer les propriétés des biomatériaux que nous allons tester 

ultérieurement (ePTFE vs. nouveaux biomatériaux), nous avons réalisé une étude de traction uni-

axiale, sur les portions tendineuses de diaphragmes de porc. L’étude du tendon a été privilégiée car le 

diaphragme présente principalement une structure tendineuse.14 Ces tests ont été réalisés dans le cadre 

de la thèse de Doctorat de Elham Mohsenzade avec une soutenance prévue fin 2017 au sein de 

l’équipe du Laboratoire de Physique et Mécanique Textiles (LPMT) (EAC 7189) à Mulhouse et en 

collaboration avec l’équipe du Laboratoire ICube, Département de mécanique MMB (Matériaux Multi 

Echelles et Biomécanique) de Strasbourg.   

 

IV) 1) a) 2. Protocoles expérimentaux 

 

Préparation des éprouvettes 

Les tests de traction ont été réalisés sur du matériel frais non congelé, partie tendineuse des 

coupoles diaphragmatiques droite et gauche de porc adulte, prélevé dans des conditions réglementaires 

au Centre Hospitalier Universitaire de Strasbourg, et sur les différents biomatériaux. Etant donné 

l’absence de norme décrite dans la littérature concernant les tests mécaniques sur le diaphragme, nous 

avons suivi par souci de comparabilité les normes européennes EN ISO 527-3 pour des films 

d’épaisseur ≤ 1 mm  (Plastiques – Détermination des propriétés en traction – Partie 3: Conditions 

d’essai pour films et feuilles (ISO 527-3 : 1995)) ; ces normes seront appliquées ultérieurement aux 

différents biomatériaux testés. Certains auteurs ont déjà publié leurs résultats concernant les tests de 

traction uni-axiale sur des modèles animaux appliqués à la HDC, mais ces tests ne respectent pas les 

normes.71, 81-82 

 



116 
 

La longueur initiale (longueur entre les mors) est définie selon la norme EN ISO 527-3 comme 

devant être de 100 mm. Malheureusement, il est impossible de produire les biomatériaux décrits 

ultérieurement à cette dimension ; nous avons ainsi fait le choix de réduire cette longueur initiale à 20 

mm pour toutes les éprouvettes, ceci en respectant cependant le ratio R = largeur/longueur initiale (0,1 

≤ R ≤ 0,25). 

 

A cause du risque de desséchement des tissus biologiques, nous réalisons la moyenne de 

l’épaisseur : trois mesures d’épaisseur sont réalisées sur trois éprouvettes à l’aide d’un microscope 

binoculaire (Euromex DZ series) et la moyenne est calculée.  

 

Différents types de fixation des éprouvettes ont été testés lors de mesures préliminaires et il 

s’est avéré que la fixation par de la colle cyanoacrylate sur un cadre en papier de verre était le plus 

efficace pour éviter les phénomènes de glissement (Figure 4.1).  

 

 

 

Figure 4.1 : Méthode de fixation d’une éprouvette pour l’essai de traction uni-axiale (étoiles : point de 

colle). 

 



117 
 

Conditions expérimentales 

Les essais de traction uni-axiale sont réalisés sur une machine de traction MTS, équipée d’une 

cellule de force de 100 N, à une vitesse de 5 mm/min. Tous les essais sont réalisés dans les mêmes 

conditions. Afin de contrôler la température et de la maintenir proche de la température corporelle, une 

chambre environnementale Instron 3119.005 est installée sur la machine de traction MTS. Afin 

d’augmenter l’humidité pendant l’essai, des mousses imbibées d’eau ont été ajoutées dans la chambre. 

Tous les tests sont réalisés à une température moyenne de 36,8°C et un taux d’humidité moyen de 

83%. Seuls les meilleurs résultats, c’est-à-dire sans glissement, sont analysés, avec au minimum cinq 

éprouvettes. Le comportement de chaque éprouvette est relevé pendant le test.  

 

Analyse des résultats 

La force F est donnée en newton (N) ; A correspond à l’unité de surface de la section de 

l’éprouvette, en mm2 ; L0 définit la longueur initiale entre les mors et ΔL l’allongement en mm.  

 

Pour les petites déformations, les courbes de contrainte ingénieure σI en MPa (σI = F / A) en 

fonction de la déformation ingénieure εI (εI = (ΔL / L0) x 100) sont calculées. Nous pouvons en 

déduire la contrainte maximale avant rupture (σv = σI x (1 + εI)) et le module de Young E en MPa (E = 

σ / ε) calculé sur la partie linéaire de la courbe contrainte/déformation ingénieure (Figure 4.2). 
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Figure 4.2 : Exemple de courbe de contrainte σ / déformation ε ingénieure et calcul du module de 

Young (σ/ε) d’un tissu biologique.83 

 

IV) 1) b) Caractérisation mécanique du diaphragme sur un modèle animal 

 

IV) 1) b) 1. Méthodologie 

 

Les éprouvettes sont préparées comme décrit précédemment et prélevées sur les portions 

tendineuses. L’épaisseur moyenne est de 0,54 mm. 

 

Le diaphragme est un tissu anisotrope.45, 84-85 Les fibres de collagène présentent des 

orientations différentes selon la localisation du prélèvement (Figures 4.3) et par conséquent, les 

propriétés mécaniques varient suivant la direction.  
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Figures 4.3 : a) Orientation des fibres de collagène dans la partie tendineuse du diaphragme de porc b) 

Découpe des éprouvettes dans le centre tendineux d’un diaphragme frais de porc adulte. 

 

IV) 1) b) 2. Résultats 

 

Quelques courbes de contrainte/déformation sont présentées dans la Figure 4.4. Pour la partie 

tendineuse, l’analyse des courbes montre une contrainte rationnelle maximale moyenne de 4,6 MPa (± 

1,2) et une déformation ingénieure maximale moyenne de 38,3 % (± 12,9). Le module d’élasticité 

moyen est de 13,7 MPa (± 4,6). Ces résultats sont comparables à ceux décrits dans la littérature et en 

particulier les résultats concernant les tests mécaniques sur la partie tendineuse des diaphragmes de 

cadavres d’enfants.24, 80  
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Figure 4.4 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure de différentes éprouvettes de la partie 

tendineuse du diaphragme de porc. 

 

IV) 1) b) 3. Conclusion 

 

Le centre tendineux du diaphragme constitue un matériau anisotrope.84 Au début des tests de 

traction uni-axiale, la première zone de la courbe est liée à l’orientation anarchique des fibres de 

collagène relâchées. La deuxième zone traduit la réorganisation des fibres de collagène dans l’axe de 

la traction. Ainsi, en augmentant encore davantage la contrainte, la courbe présente une partie linéaire 

qui traduit la composante élastique des tissus. Dans la troisième zone, on peut observer les ruptures 

microscopiques qui correspondent à la rupture de chaque fibre orientée l’une après l’autre pour 

finalement aboutir à la rupture macroscopique (Figure 4.2).86 

 

L’ensemble des tests a montré une similitude entre la coupole diaphragmatique droite et 

gauche. Les résultats obtenus sont comparables à ceux décrits dans les quelques articles publiés à 

partir de travaux menés chez l’homme. Ces données nous permettront de situer les résultats obtenus 

sur le ePTFE et les biomatériaux nouvellement développés. 
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IV) 1) c) Caractérisation mécanique de l’implant en ePTFE 

 

IV) 1) c) 1. Méthodologie 

 

Les éprouvettes sont préparées comme décrit précédemment. Deux types d’éprouvettes 

différentes sont définis selon l’orientation des bandes sur la face rugueuse du ePTFE : groupe 01, 

perpendiculaire à l’axe et groupe 02, parallèle à l’axe (Figure 4.5). L’épaisseur moyenne pour les 

deux groupes est la même (0,48 mm). 

 

Les essais de traction uni-axiale sont menés dans les mêmes conditions que pour les tissus 

biologiques. 

 

 

 

Figure 4.5 : Préparation des éprouvettes de ePTFE en fonction de l’orientation des bandes sur la face 

rugueuse (flèche : axe parallèle aux bandes rugueuses) : groupe 01 : perpendiculaire à l’axe (90°) ; 

groupe 02 : parallèle à l’axe (0°). 
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IV) 1) c) 2. Résultats des essais de traction de la membrane de ePTFE 

 

Quelques courbes de contrainte/déformation sont présentées dans la Figure 4.6. Les résultats 

sont présentés dans le Tableau III, avec dans la dernière colonne les résultats obtenus sur le 

diaphragme de porc : les résultats pour la contrainte, la déformation et le module de Young sont très 

proches entre le groupe 01 (90°) et le groupe 02 (0°) ; nous pouvons donc en déduire qu’il n’y a pas 

d’influence de l’orientation des bandes. Ceci concorde avec nos observations en microscopie 

électronique du ePTFE où nous avons pu observer que ce biomatériau n’est texturé qu’en surface sur 

sa face rugueuse (Figure 2.1) et que sa structure poreuse centrale est homogène (Figure 2.4).  

 

 Groupe 01 Groupe 02 Diaphragme porc 

Contrainte rationnelle 

maximale moyenne en 

MPa (écart-type en %) 

27,9 

(± 9,0) 

29,8 

(± 9,3) 

4,6 (± 1,2) 

Déformation ingénieure 

maximale moyenne en 

% (écart-type en %) 

186,6 

(± 75,1) 

172,0 

(± 44,3) 

38,3 (± 12,9) 

E en MPa  (écart-type 

en %) 

15,6 

(± 1,0) 

14,7 

(± 0,8) 

13,7 (± 4,6) 

 

Tableau III : Résultats comparatifs des essais de traction uni-axiale du ePTFE (groupe 01 : 90° ; 

groupe 02 : 0°). 
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Figure 4.6 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure du ePTFE en fonction de l’orientation des 

bandes à la surface de sa face rugueuse (groupe 01 : bleu ; groupe 02 : vert). 

 

Ces courbes montrent bien le comportement linéaire initiale du ePTFE traduisant un 

comportement élastique où les fibrilles agissent potentiellement comme des structures élastiques. Puis, 

progressivement, le ePTFE passe à un comportement plastique, où la structure se rompt.51 Ces 

résultats sont en accord avec les données fournies par le fabricant puisqu’il est admis que le ePTFE 

peut se déformer en longueur jusqu’à 100% ou plus.51 

 

Afin de comparer les résultats obtenus en test de traction sur les diaphragmes de porc et sur le 

ePTFE, nous avons superposé les courbes de contrainte/déformation ingénieure (Figure 4.7). On 

observe que, dans les deux cas de figure, on obtient des propriétés mécaniques élastiques du même 

ordre de grandeur. Toutefois, le ePTFE se déforme davantage que le diaphragme et est plus résistant à 

la traction. Il apparaît donc que le ePTFE est plus résistant à la force de traction que le diaphragme 

biologique (du porc). Remarquons cependant que, concernant cette notion de résistance à la traction, 

en pratique clinique courante, il est improbable que les tissus soient soumis à de telles contraintes à 

court terme. En effet, les contraintes imposées à court terme par la ventilation sont minimes, alors que 

les forces de traction qui résultent de la croissance du porteur de la prothèse, et qui s’appliquent aux 

tissus et à l’implant sur le long terme, sont bien plus importantes. Le diaphragme naturel s’adaptera 
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progressivement à la croissance biologique ce qui ne sera pas le cas du ePTFE. Il sera également 

essentiel de réaliser des essais de fluage et de relaxation pour comparer le comportement mécanique 

au long cours des biomatériaux au tissu biologique. 

 

 

 

Figure 4.7 : Comparaison des courbes de contrainte/déformation ingénieure des diaphragmes de porc 

(rouge) et du ePTFE (bleu). 

 

IV) 1) c) 3. Microscopie électronique à balayage du ePTFE sous étirement 

 

Le ePTFE soumis à une traction uni-axiale, comme décrit précédemment, présente une 

déformation que nous avons analysée au MEB. 

 

Sous l’effet des forces de traction, toutes les structures du ePTFE décrites précédemment 

prennent une orientation unidirectionnelle et le biomatériau laisse entrevoir une trame fibrillaire sous-

jacente unique (Figures 4.8.1, 4.8.2, 4.8.3). Il existe une délamination progressive qui débute au 

niveau des bandes rugueuses (Figure 4.8.3). Dans la littérature, il est ainsi décrit une déstructuration 

du ePTFE avec une élongation des nœuds dans le sens de la traction et un allongement des fibrilles.51 
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Figure 4.8.1 : Face lisse du Gore Tex Dual Mesh® après traction uni-axiale (flèche : axe d’étirement) 

(MEB). 

 

 

 

Figure 4.8.2 : Bande lisse de la face rugueuse du Gore Tex Dual Mesh® soumis à un étirement uni-

axial (MEB). L’agrandissement de la figure de droite montre l’alignement des fibres de ePTFE. 
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Figure 4.8.3 : Bande rugueuse de la face rugueuse du Gore Tex Dual Mesh® après traction uni-axiale 

(MEB). La figure de droite (haut) montre un agrandissement de la zone centrale de la bande rugueuse 

et la figure de droite (bas) montre un agrandissement de la zone de transition entre bande rugueuse et 

bande lisse où l’alignement des fibres est plus important. 

 

IV) 1) d) Faisabilité d’un test de gonflement de la partie tendineuse du diaphragme 

 

La traction uni-axiale est une technique expérimentale classique de caractérisation du 

comportement des tissus biologiques pour identifier et caractériser le comportement mécanique et les 

mécanismes de déformation des matériaux.  Pour ce type de matériau, les courbes de contrainte en 

fonction de la déformation imposée ne fournissent pas toutes les informations permettant d'identifier le 

comportement anisotrope complexe du matériau biologique. Ainsi, nous nous sommes fixé comme 

objectif de développer un modèle de test de gonflement qui mimerait les contraintes appliquées à un 

diaphragme dans les conditions physiologiques. Ce travail a été réalisé par Christiane Wagner Kocher 

dans le cadre de son HDR dont la soutenance est prévue fin 2017, au Laboratoire de Mécanique et 

Génie Civil (LMGC) - UMR 5508 à Montpellier. 
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IV) 1) d) 1. Méthodes expérimentales 

 

Les éprouvettes sont découpées à l’aide d’un emporte-pièce de diamètre 30 mm dans la partie 

tendineuse de diaphragmes de porcs adultes préalablement congelés. Les échantillons ont une partie 

utile circulaire de diamètre 10 mm. Ils sont fixés sur une rondelle « porte »-échantillon avec de la colle 

cyanoacrylate et maintenus entre des supports en plexyglass (Figures 4.9 et 4.10). La mise sous 

pression est réalisée avec du sérum physiologique injecté à l’aide d’un manomètre avec des paliers 

réguliers et progressifs de montée en pression (Figures 4.11). Les échantillons sont mouchetés en 

utilisant soit de la peinture, soit de la rouille mélangée à du graphite (Figure 4.10). L’expérimentation 

est instrumentée avec un capteur de pression et deux caméras qui permettent de reconstruire une image 

en 3D (le gradient de couleurs traduit les courbes de niveaux d’altitude) (Figures 4.12). Les mesures 

de pression et de déplacement sont synchronisées grâce à un logiciel Vic Snap (Figures 5).87 

 

 

 

Figure 4.9 : Système de maintien de l’échantillon dans la chambre de mise sous pression. 
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Figure 4.10 : Exemple d’un échantillon moucheté (rouille mélangée à du graphite) maintenu dans la 

chambre de mise sous pression. 

 

 

 

Figures 4.11 : Test de gonflement à l'eau avec rétroéclairage (à travers le plexyglass) et les deux 

caméras en face permettant l’acquisition d’images et reliées au logiciel Vic Snap. 

 



129 
 

 

 

Figures 4.12 : Analyse d’image avec le logiciel Vic3D : vue en 3D avec gradient de couleurs 

traduisant les courbes de niveaux d’altitude de l’échantillon soumis au test de gonflement. 

 

 

 

Figures 4.13 : Système de stéréo-corrélation d’images : les deux caméras permettent de construire une 

image en 3D. 
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IV) 1) d) 2. Résultats  

 

Nous avons actuellement testé une dizaine d’éprouvettes différentes prélevées sur le même 

diaphragme de porc (coupole droite ou gauche, zone antérieure, centrale ou postérieure). La Figure 

4.14 montre le résultat de test de gonflement de l’éprouvette n°3. On observe une certaine anisotropie 

dans la déformation de l’éprouvette. 

 

Les premiers résultats obtenus montrent tantôt un caractère isotrope, tantôt anisotrope, selon la 

localisation de l’échantillon prélevé. Ces résultats sont à compléter en tenant compte de la partie du 

tendon testé, de l’orientation de l’éprouvette, mais aussi de l’orientation des fibres tendineuses. 

 

 

 

Figure 4.14 : Exemple de synchronisation des mesures de pression et de déplacement suivant l’axe Z 

(éprouvette n°3). 
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IV) 1) d) 3. Perspectives  

 

Nous avons entrepris de compléter ces premiers résultats en réalisant des tests de gonflement 

en fonction de l’orientation des fibres tendineuses88, donc de reconstruire une cartographie indiquant 

les niveaux d’anisotropie en fonction de la zone de prélèvement. 

 

En parallèle, nous souhaitons identifier les paramètres d’une loi de comportement 

hyperélastique pour tissus mous (type Néo-Hookéen, Yeoh, Mooney-Rivlin).89 Pour cela nous 

ambitionnons de mettre au point une méthode numérique (éléments finis, méthodes inverses) 

permettant, à partir d’essais de traction et de gonflement, d’identifier les paramètres de la loi de 

comportement. La validation de la méthode se fera sur un matériau isotrope modèle connu (type 

feuille de silicone), puis sera élargie aux matériaux hyperélastiques anisotropes (tissu tendineux). On 

pourra ensuite, en utilisant la même méthode identifier les paramètres mécaniques des nouveaux 

biomatériaux, et grâce à cela, aider aux choix des prototypes. 
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IV) 2) Développement de nouveaux biomatériaux pour le traitement de la HDC 

 

Afin de trouver des solutions au problème biomécanique des récidives herniaires dans la HDC, 

nous nous sommes intéressés au développement de nouveaux biomatériaux, plus étirables. Nous nous 

sommes ainsi rapprochés de l’équipe du Laboratoire de Physique et Mécanique Textiles (LPMT) de 

l’École Nationale Supérieure d’Ingénieur Sud Alsace (ENSISA) à Mulhouse, qui dispose des outils et 

des savoir-faire en matière d’électrofilage.  

 

L’objectif est de produire par électrofilage une membrane double-face (implant 

diaphragmatique) capable de remplacer un diaphragme incomplet et de restaurer ses fonctions 

biomécaniques. Ce nouveau produit doit être plus étirable que les prothèses en ePTFE utilisées 

actuellement pour se déformer sur le long terme. Pour fixer les objectifs à atteindre en termes de 

propriétés mécaniques, nous avons entrepris d’étudier les caractéristiques mécaniques de diaphragmes 

de porc et de membranes de ePTFE soumis à une traction uni-axiale. 

 

L’ensemble du consortium ayant participé à ce processus inclut l’équipe du LPMT de 

Mulhouse (thèse de Doctorat d’Elham Mohsenzade), du Laboratoire ICube, Département de 

mécanique MMB à Strasbourg et du LMGC de Montpellier.   

 

IV) 2) a) Technique d’électrofilage (electrospinning) 

 

L’électrofilage (traduction du terme « electrospinning ») permet de fabriquer des membranes 

non tissées à partir de polymères. Le diamètre des fils varie entre quelques nanomètres et quelques 

micromètres.90 Il est possible d’obtenir toute sorte de géométries de membranes pour des applications 

très variées : textile, biomédical, cosmétique, énergie ou encore agroalimentaire. 
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Le principe de l’électrofilage consiste à injecter une solution de polymère qui sera soumise à 

un champ électrique de l’ordre du kilovolt (Figure 4.15a). Le dispositif comporte un générateur à 

haute tension de courant continu, une pompe, une seringue équipée d’une aiguille en métal et un 

collecteur relié à la terre. La technique d’électrofilage permet de mettre en forme le polymère qui est 

éjecté sous la forme de filaments continus qui vont se déposer de façon aléatoire à la surface d’un 

support (collecteur ou cible), pour former un matériau non tissé. Cette formation de nanofibres est 

basée sur l’étirement uni-axial d’une solution viscoélastique.90 Deux techniques d’électrofilage sont 

disponibles au LPMT : le Nanospider ™ qui est un dispositif permettant la production industrielle de 

nanofibres et une enceinte d’électrofilage auto-assemblée qui a été utilisée pour nos travaux (Figure 

4.15b).91 

 

 

 

Figures 4.15 : a) Schéma de principe d’un dispositif d’électrofilage : un champ électrique est appliqué 

à un polymère en solution dans une seringue, qui va être éjecté sous la forme de filament continu 

collecté de façon aléatoire sur la cible (collector) b) Appareil d’électrofilage du LPMT.91 
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La technique de l’électrofilage présente divers avantages70 : 

- la simplicité du procédé et un faible coût, 

- la diversité des polymères utilisables en solution, 

- la possibilité de produire des nanofibres (50-1000 nm), 

- un rapport surface/volume élevé, 

- des surfaces et structures poreuses tridimensionnelles très flexibles (proches des matrices 

extracellulaires naturelles), 

- la possibilité de modifier un certain nombre de paramètres afin de modifier les propriétés 

mécaniques (concentration, voltage, durée d’électrofilage, etc.). 

 

La technique d’électrofilage permet d’obtenir des architectures fibrillaires tridimensionnelles. 

Les biomatériaux à porosité modulable susceptibles d’être produits par électrofilage trouvent un intérêt 

particulier dans des applications médicales comme la médecine régénérative (peau, cartilage, ligament, 

etc.) et l’ingénierie tissulaire. On considère que ces architectures permettent l’organisation, la 

prolifération et la différentiation cellulaire nécessaires à la restauration d’un tissu fonctionnel. Il est 

aussi admis que le rapport surface/volume élevé des constructions effectuées par électrofilage est 

particulièrement favorable à l’adsorption de protéines et à l’adhésion cellulaire. 

 

IV) 2) b) Description des premiers prototypes 

 

IV) 2) b) 1. Utilisation du polyamide-6 

 

Initialement, le choix du polymère s’est porté sur le polyamide-6 ou polycaprolactane (PA-6) 

en raison de sa biocompatibilité connue et de l’expérience en électrofilage du PA-6 au LPMT. Les 
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conditions optimales d’électrofilage pour le PA-6 sont résumées dans le Tableau IV.91 Le PA-6 est 

dissout dans l’acide formique pour obtenir la solution à électrofiler. 

 

Débit de 

seringue 

(mL/h) 

Taille de 

l’aiguille 

(mm x mm) 

Concentration 

(%)  

Distance 

aiguille-

cible (cm) 

Voltage 

(kV) 

Température 

(°C) 

Humidité 

(%) 

0,1 0,4 x 19 20 15 30 22 35 

 

Tableau IV : Conditions d’électrofilage définies pour le PA-6.91 

 

Nous obtenons ainsi, après 6 heures d’électrofilage, des membranes poreuses constituées de 

multicouches de nanofibres orientées aléatoirement (Figures 4.16). La structure en plusieurs couches 

est due aux changements de conductivité du collecteur avec le temps. 

 

 

 



136 
 

 

 

Figures 4.16 : Micrographies de MEB d’une membrane résultant de l’électrofilage de PA-6 (durée 6 

heures) (figure haut – gauche). Noter la structure en plusieurs couches (figure bas – gauche). 

L’agrandissement de la figure de droite montre la disposition aléatoire des nanofibres. 

 

Nous avons réalisé des essais de traction uni-axiale sur ces membranes de PA-6 électrofilées 

selon le protocole décrit précédemment et dans les mêmes conditions expérimentales (humidité et 

température) que les diaphragmes de porc. Les échantillons testés correspondent à des temps de filage 

de 30 minutes (PA-01) et 60 minutes (PA-02). 

 

Quelques courbes de contrainte/déformation de ces tests sont présentées dans la Figure 4.17. 

Les résultats sont présentés dans le Tableau V, avec dans la dernière colonne les résultats obtenus sur 

le diaphragme de porc : la durée d’électrofilage ne semble pas influencer les propriétés mécaniques 

des membranes de PA-6 sauf pour le module de Young. Ces membranes ont également un module de 

Young plus élevé que le diaphragme de porc. 
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 PA-01 PA-02 Diaphragme porc 

Contrainte rationnelle 

maximale moyenne en 

MPa (écart-type en %) 

5,7 

(± 3,0) 

5,3 

(± 1,8) 

4,6 (± 1,2) 

Déformation ingénieure 

maximale moyenne en 

% (écart-type en %) 

25,2 

(± 1,9) 

30,4 

(± 10,9) 

38,3 (± 12,9) 

E en MPa  (écart-type 

en %) 

39,5 

(± 18,5) 

25,4 

(± 10,5) 

13,7 (± 4,6) 

 

Tableau V : Résultats comparatifs des essais de traction uni-axiale du PA-6 électrofilé (PA-01 : 30 

min ; PA-02 : 60 min). 

 

 

 

Figure 4.17 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure des membranes de PA-6 pour différentes 

durées d’électrofilage (PA-01 : 30 min, en bleu ; PA-02 : 60 min, en vert) comparées à la courbe 

obtenue pour le tendon (en rouge). 
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Ces premiers résultats n’annoncent cependant pas une avancée, en termes de propriétés 

mécaniques (déformabilité), par rapport aux tests réalisés sur le diaphragme de porc et le ePTFE. De 

ce fait, nous nous sommes intéressés à d’autres polymères, dont le polyuréthane (PU). 

 

IV) 2) b) 2. Utilisation du polyuréthane 

 

Monocouche de polyuréthane électrofilée 

Le PU est un polymère biocompatible présentant des propriétés mécaniques (élastiques) 

intéressantes.92 Notre but étant d’optimiser les conditions de production des nanofibres de PU par la 

méthode d’électrofilage, nous avons réalisé différents essais en modifiant les paramètres (voltage, 

distance aiguille-cible, durée d’électrofilage). Les conditions d’électrofilage du PU retenues sont 

décrites dans le Tableau VI.93 Finalement, il a été possible de produire des nanofibres de PU 

homogènes avec des diamètres (entre 800 et 1200 nm) et des épaisseurs variables (Figure 4.18). 

 

Débit de 

seringue 

(mL/h) 

Taille de 

l’aiguille 

(mm x 

mm) 

Concentration 

(%)  

Distance 

aiguille-

cible (cm) 

Voltage 

(kV) 

Température 

(°C) 

Humidité 

(%) 

0,5 0,6 x 30 11 19-23 10-12 22 35 

 

Tableau VI : Conditions d’électrofilage retenues pour le PU. 
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Figure 4.18 : Orientation aléatoire des nanofibres de PU (MEB, Low vacuum). 

 

Nous avons réalisé des essais de traction uni-axiale sur ces membranes de PU électrofilées 

selon le protocole décrit précédemment et dans les mêmes conditions expérimentales (humidité et 

température) que les diaphragmes de porc. Les échantillons testés ont des temps de filage de 30 

minutes (PU-01) et 60 minutes (PU-02).  

 

Quelques courbes de contrainte/déformation de ces tests sont présentées dans la Figure 4.19. 

Les résultats sont présentés dans le Tableau VII : il apparaît que l’augmentation du temps 

d’électrofilage (PU-02) diminue la résistance mécanique et les capacités de déformabilité mais pas le 

module de Young (raideurs équivalentes). Nous pouvons déjà en déduire que le PU présente des 

propriétés mécaniques plus intéressantes (plus grande étirabilité) pour les temps d’électrofilage courts 

(PU-01) et aussi plus intéressantes que le diaphragme de porc.  
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 PU-01 PU-02 Diaphragme porc 

Contrainte rationnelle 

maximale moyenne en 

MPa (écart-type en %) 

37,0 

(± 12,7) 

20,0 

(± 4,3) 

4,6 (± 1,2) 

Déformation ingénieure 

maximale moyenne en 

% (écart-type en %) 

703,0 

(± 113,9) 

455,2 

(± 55,8) 

38,3 (± 12,9) 

E en MPa  (écart-type 

en %) 

2,1 

(± 0,3) 

1,8 

(± 0,3) 

13,7 (± 4,6) 

 

Tableau VII : Résultats comparatifs des essais de traction uni-axiale du PU électrofilé (PU-01 : 30 

min ; PU-02 : 60 min). 

 

 

 

Figure 4.19 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure du PU en fonction du temps 

d’électrofilage (PU-01 : rouge ; PU-02 : bleu). 
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Membrane électrofilée bicouche 

Notre ambition est de créer un implant avec deux faces distinctes. L’implant bicouche, que 

nous avons mis au point, et proposons, est composé de nanofibres de PU, d’un côté, et de FDA-RTV 

silicone, de l’autre côté. En effet, le silicone est doté d’une grande élasticité mais d’une faible 

résistance à la traction, ce qui peut être compensé par la résistance plus importante du PU.94 

 

Ce genre de membrane bi-face peut être obtenu selon deux voies94, à partir des paramètres 

d’électrofilage du PU définis précédemment (Tableau VI).  

La première méthode de fabrication consiste à produire séparément les deux couches de la 

membrane et à les assembler ensuite. Le FDA-RTV silicone se présente sous la forme d’un gel qui 

polymérise progressivement à température ambiante pour former un film élastique qui constituera la 

surface lisse (pour le côté abdominal) de l’implant biface. L’assemblage des deux couches s’opère 

spontanément pendant la phase de polymérisation du gel de silicone (Figure 4.20a). Le silicone va 

remonter par capillarité dans les pores existants de la couche de nanofibres de PU. Nous avons 

remarqué que, plus la couche de silicone est épaisse, plus l’imprégnation de la couche électrofilée sera 

importante ; ce qui diminue considérablement la porosité (recherchée) de la partie fibrillaire (Figure 

4.20b). Par conséquent, cette approche nécessite encore des mises au point. 

 

 

 

Figures 4.20 : a) Première méthode de fabrication d’une membrane bicouche ; b) Vue de la face 

fibrillaire du matériau composite montrant les nanofibres de PU « noyées » dans la couche de silicone 

(MEB, Low vacuum). 
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La deuxième méthode de fabrication (Figures 4.21) consiste à filer directement les nanofibres 

sur une couche de silicone en phase de polymérisation dans une enceinte à 37°C. Cette couche de 

silicone se substitue donc au collecteur lors de l’électrofilage. La particularité de cette approche réside 

dans le fait qu’elle va produire une couche fibrillaire posée sur un substrat en silicone (Figure 4.21b), 

ce qui pourrait laisser supposer une adhérence limitée entre des deux couches distinctes.94 

 

 

 

Figures 4.21 : a) Deuxième méthode d’élaboration d’une membrane bicouche ; b) Vue de la tranche 

de section de cet implant montrant les deux faces bien distinctes (MEB). 

 

Nous avons réalisé des essais de traction uni-axiale sur ces membranes bicouche de PU 

électrofilé directement sur le silicone (ES-DF), obtenues par la deuxième méthode de fabrication. Les 

échantillons testés avaient des temps de filage de 30 minutes (ES-DF-01) et 60 minutes (ES-DF-02). 

 

Quelques courbes de contrainte/déformation ingénieure de ces tests sont présentées dans la 

Figure 4.22. Les résultats sont donnés dans le Tableau VIII : Il apparaît que l’augmentation du temps 

d’électrofilage fait diminuer la résistance mécanique et la déformation maximale, mais pas le module 

de Young (raideur équivalente). Nous pouvons en déduire que le ES-DF est un produit mieux adapté à 
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la problématique étudiée (HDC), en termes de propriétés mécaniques, lorsque le temps d’électrofilage 

est plus court (plus ductile, plus grande résistance mécanique).  

 

 ES-DF-01 ES-DF-02 Diaphragme porc 

Contrainte rationnelle 

maximale moyenne en 

MPa (écart-type en %) 

23,9 

(± 3,5) 

10,2 

(± 2,4) 

4,6 (± 1,2) 

Déformation ingénieure 

maximale moyenne en 

% (écart-type en %) 

599,3 

(± 10,5) 

394,3 

(± 51,4) 

38,3 (± 12,9) 

E en MPa  (écart-type 

en %) 

1,8 

(± 0,2) 

1,7 

(± 0,3) 

13,7 (± 4,6) 

 

Tableau VIII : Résultats comparatifs des essais de traction uni-axiale du ES-DF (ES-DF-01 : 30 min ; 

ES-DF-02 : 60 min). 

 

 

 

Figure 4.22 : Courbes de contrainte/déformation ingénieure du ES-DF en fonction de la durée 

d’électrofilage (ES-DF-01 : 30 min, tons orangés ; ES-DF-02 : 60 min, tons bleus). 
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IV) 2) c) Comparaison des premiers prototypes réalisés et perspectives 

 

Afin de comparer l’ensemble des tests de traction réalisés sur les différents échantillons, nous 

avons sélectionné une courbe caractéristique pour chacun des matériaux (ePTFE, PU, ES-DF) que 

nous avons comparée au résultat obtenu pour le centre tendineux du diaphragme de porc. L’ensemble 

des courbes est représenté dans la Figure 4.23 : Il apparaît que le matériau ES-DF est le plus 

déformable (étirable) ; la résistance à la traction est moins importante que celle du ePTFE, mais est 

semblable aux valeurs obtenues pour le tissu biologique. En effet, ce nouveau biomatériau ne doit pas 

avoir de résistance mécanique hors norme (comme le ePTFE). D’un point de vue mécanique, à 

contrainte équivalente, nos membranes ES-DF se déforment plus, donc, pourront suivre la croissance 

physiologique. 

 

 

 

Figure 4.23 : Comparaison des courbes de contrainte/déformation ingénieure pour le centre tendineux 

du diaphragme (rouge), le ePTFE (bleu), le PU (jaune) et le ES-DF (vert). 
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Nous avons également réalisé des observations par microscopie électronique à balayage sur le 

ePTFE, le PA, le PU et le ES-DF soumis à une traction uni-axiale progressive. Pour ce faire, nous 

avons fabriqué une platine d’étirement uni-axial qui peut être placée dans le MEB (Figure 4.24). Dans 

le MEB,  la longueur initiale des échantillons est limitée à 7 mm pour obtenir une déformation finale 

de 100%, ce qui n’est pas conforme à la norme employée sur le banc de traction. Néanmoins, ces 

observations permettent de comparer les comportements structuraux des prototypes sous étirement. 

Les visualisations microscopiques des éprouvettes sous étirement doivent se faire dans le mode « Low 

vacuum » (vide partiel) qui permet de s’affranchir de l’étape de métallisation. 

 

 

 

Figure 4.24 : a) Dispositif d’étirement uni-axial placé dans le MEB ; b) Trois échantillons de PU 

montés entre les mors parallèles (longueur initiale : 7 mm ; largeur : 5 mm). 

 

Les analyses microscopiques ont révélé que les échantillons de PA cassent entre 30 et 50 % de 

déformation. La Figure 4.25 illustre les observations réalisées pour le ePTFE face rugueuse, le PU-01 

et ES-DF-01 soumis à des tractions 50 et 100 %. Le ePTFE montre des microfissures dès 75 % 

d’étirement avec une élongation des nœuds dans le sens de la traction et un allongement des fibrilles.51 

L’implant en PU et l’implant bicouche ES-DF réagissent très bien à l’étirement. On observe un 
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allongement des nanofibres dans le sens de la traction avec un effet de flambement pour les nanofibres 

orientées perpendiculairement à la sollicitation mécanique. 

 

 

 

Figure 4.25 : Comparaison en MEB du ePTFE, du PU et du ES-DF soumis à des étirements de 50 et 

100% (MEB, 1000x, Low vacuum). 

 

Les premiers résultats obtenus avec les membranes composite PU électrofilé sur silicone, 

semblent donc prometteurs puisqu’ils répondent au cahier des charges établi, en termes d’étirabilité et 

de tenue mécanique. De plus, le PU est très intéressant puisqu’il est de grade médical. Il n’empêche 

que les évaluations biologiques de membranes de PU obtenues par électrofilage qui sont décrites dans 

la littérature semblent satisfaisantes et mentionnent une importante infiltration cellulaire.70, 93 Il semble 

toutefois pertinent d’évaluer la réponse cellulaire en modulant, la taille des fibres, la porosité et 

l’épaisseur totale de la membrane. Des travaux d’évaluation biologique des caractéristiques 

compositionnelles et structurales sont en cours à l’Inserm UMR_S 1121 dans le but d’optimiser des 
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prototypes qui favorisent l’intégration tissulaire et permettent de restaurer la fonction du diaphragme 

lésé. 

 

Le questionnement principal qui subsiste au sujet de la technique utilisée (PU électrofilé sur 

silicone) concerne le niveau d’adhérence entre la couche électrofilée et le substrat en silicone.94 En 

effet, l’adhérence à l’interface est déterminante pour les propriétés mécaniques du nouveau matériau 

composite. 

 

Le principal avantage de ce nouveau biomatériau est sa capacité à s’adapter aux modifications 

dimensionnelles du diaphragme, inhérentes à la croissance physiologique accompagnant le 

développement physique de l’enfant. Premièrement, la nouvelle membrane élastique offre une 

étirabilité supérieure au produit implantaire conventionnel (ePTFE) majoritairement utilisé 

actuellement. Les propriétés mécaniques accrues de la nouvelle membrane prothétique ont pour but de 

réduire les échecs implantaires, le nombre de récidives herniaires et, par conséquent, le taux de 

morbidité de la HDC. D’autre part, la technologie de fabrication employée permet de produire un 

biomatériau bi-couche qui répond aux contraintes chirurgicales. La membrane nouvellement 

développée est prévue pour empêcher les adhérences sur le versant abdominal et, grâce à la 

modulation de l’architecture du côté fibrillaire, pour guider l’intégration tissulaire de l’implant. 

 

L’étude de brevetabilité du produit innovant, présenté dans ce chapitre, menée par la SATT 

CONECTUS ALSACE, a été concluante : l’invention remplit effectivement les critères de nouveauté 

(biomatériau composite de PU sur silicone), émane d’une activité inventive (mise au point d’un 

matériau biface étirable) et vise des applications industrielles (le produit innovant répond d’ores et 

déjà à un besoin dans le cadre des prothèses pariétales). Une Déclaration d’Invention a été déposée 

auprès de la SATT CONECTUS ALSACE. 
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Conclusions générales 
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Conclusions générales 

 

Malgré les progrès réalisés, en termes de diagnostic, de réanimation et de chirurgie, le 

traitement par remplacement prothétique des HDC à large défect reste source de récidive. 

L’augmentation de la surface du diaphragme, dûe à la croissance de l’enfant, joue un rôle primordial 

dans la genèse des échecs implantaires. En effet, à ce jour, il existe une inadéquation entre la 

croissance biologique du diaphragme et les capacités d’adaptation du biomatériau le plus utilisé pour 

combler l’orifice pathologique. 

Une revue de la littérature montre clairement que l’implant parfait n’est toujours pas 

disponible. Une telle prothèse devrait être biocompatible, résistante à la traction, assez souple pour 

suivre les mouvements physiologiques de la ventilation et de la mobilité de l’enfant, empêcher les 

adhérences sur le versant abdominal mais, par contre, favoriser l’intégration tissulaire au niveau des 

attaches périphériques et, idéalement, conduire au développement d’un tissu biologique néoformé sur 

le versant thoracique. Le but ultime, bien entendu, serait de pouvoir induire une réparation biologique 

capable de restaurer la fonction du diaphragme malformé. 

 

Le ePTFE est actuellement le biomatériau le plus utilisé pour le remplacement 

diaphragmatique dans la HDC. Il présente des propriétés mécaniques indéniables, comme une grande 

résistance à la traction. À n’en pas douter, d’un point de vue « réparation » d’un diaphragme 

incomplet, ce biomatériau permet de combler le défect. 

Néanmoins les capacités d’intégration tissulaire du ePTFE sont modérées et dépendent 

fortement de la micro-texture de sa surface. Or, un certain nombre d’échecs implantaires rencontrés 

dans la HDC sont probablement liés à une infiltration cellulaire limitée dans l’implant. Cette limitation 

est responsable d’une incorporation insuffisante du biomatériau dans les tissus adjacents utilisés pour 

y attacher la prothèse. 

Un deuxième constat pointe du doigt qu’un certain nombre de récidives sont indiscutablement 

imputables à la faible étirabilité du ePTFE. Bien que le produit en question présente des propriétés 
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élastiques qui, à première vue, pourraient paraître intéressantes pour le traitement de la HDC, il faut 

souligner que ces valeurs ne s’appliquent pas dans le contexte in vivo considéré, où les attaches se font 

sur des tissus biologiques via des fils de suture. En effet, le suivi clinique des patients traités montre 

que soit les fixations sur les tissus périphériques cèdent et conduisent à un « lâchage » de la prothèse, 

soit la fixation résiste et mène à des déformations squelettiques. 

 

Ainsi, dans un premier temps, nous avons entrepris, de déterminer le taux de croissance du 

diaphragme biologique sur la période allant du plus jeune âge (moment de la pose de la prothèse) à 

l’adolescence. La connaissance de ce paramètre crucial est essentielle pour l’établissement d’un cahier 

des charges pour un biomatériau optimal. Sur la base de l’analyse de documents radiologiques issus 

d’enfants suivis pour d’autres pathologies, nous avons pu mettre en évidence que la surface d’un 

diaphragme biologique grandit entre quatre et cinq fois sur la période considérée. Pour un produit 

implantaire employé dans l’indication de la HDC, le respect de ce paramètre d’étirabilité représente 

donc une condition sine qua non pour restaurer, sur le long terme, la fonction du diaphragme 

malformé. 

 

Comme la conception d’un biomatériau répondant à ces derniers critères mécaniques 

demandait un certain temps, nous nous sommes penchés sur des moyens de fonctionnalisation du 

matériau couramment employé actuellement : le ePTFE. Cette approche permettrait, d’ores et déjà, 

d’envisager la possibilité de guider la réponse de l’hôte à la surface du biomatériau majoritairement 

utilisé par les chirurgiens. Nous avons opté pour l’utilisation de la polydopamine pour modifier le 

ePTFE. Nos travaux montrent que la simple immersion du matériau dans une solution de 

polydopamine modifie ses propriétés surfaciques. Le ePTFE ainsi traité avec de la polydopamine 

devient plus hydrophile et favorise la colonisation cellulaire. Comme la solution optimale consiste à 

implanter un matériau biface (un côté inhibant, l’autre favorisant les développements cellulaires), nous 

avons mis en œuvre une méthode de fonctionnalisation d’une seule face de la membrane en ePTFE. 

Cette technique de revêtement avec un film de polydopamine constitue une amélioration probante du 

matériau brut. 
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La dernière partie de ce travail de thèse s’intéresse plus spécifiquement aux aspects 

biomécaniques liés au traitement de la HDC à large défect et ouvre la voie sur de nouveaux 

biomatériaux. Pour préciser et quantifier les objectifs à atteindre, en termes de biomécanique, nous 

avons caractérisé (contrainte/déformation maximale) des diaphragmes de porc (modélisation 

comportementale du tissu humain) par tractions uni-axiales et sollicitations en gonflement. Ensuite, 

nous avons entrepris de synthétiser des membranes répondant aux critères établis. Nos 

développements ont abouti à la mise au point d’une membrane bicouche : une couche de PU 

électrofilé sur un substrat de FDA-RTV silicone. Le biomatériau nouvellement développé est doté de 

propriétés mécaniques anisotropes dépendant du diamètre des fibres et de leur organisation spatiale. 

Cette architecture biocompatible offre une résistance mécanique et une élasticité conformes aux 

exigences d’implantation. L’optimisation de la couche fibrillaire permettra de guider l’intégration 

tissulaire du côté thoracique et la couche opposée, en silicone, est censée empêcher les adhérences 

entre la prothèse et les intestins. Le renforcement des sites de fixation (sutures) et les investigations 

biologiques (cultures cellulaires) de ce nouveau produit sont en cours de réalisation. La modification 

chimique du biomatériau est aussi envisagée. 

Le biomatériau bicouche nouvellement développé, qui offre des perspectives prometteuses 

dans le domaine des prothèses pariétales, fait actuellement l’objet d’une Déclaration d’Invention. 
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Abstract: 

 

Objective: To obtain a state of play of the congenital diaphragmatic hernia (CDH) management in 

France and to assess prenatal and postnatal predictors of adverse outcomes.  

Methods: We reviewed the first-year outcome of all cases of CDH diagnoses and reported to the 

French National Register between January 1 and December 31, 2011. 

Results: One hundred fifty-eight cases were included. Of these, 131 (83%) were prenatally diagnosed 

with a mortality rate of 39%, and 47% included termination of pregnancy (TOP) and fetal loss (FL) in 

contrast with the 7% mortality rate of the 27 (17%) postnatally diagnosed (p = 0.002). A cumulative 

effect of the prenatal marker of CDH severity was observed with a significant worse mortality rate 

with one marker (OR 3.38 [1.30–8.83], p = 0.013) and at least two markers (OR 20.64 [5.29–80.62] p 

<0.001). Classical postnatal risk factors of mortality were confirmed as side of hernia (non-left p = 

0.001), preterm (p <0.001), low birth weight (p = 0.002), and size of the defect (p <0.001). Of the 141 

cases of live birth, 93 (67%) survived at hospital discharge, 68 (60%) with prenatal diagnosis, and 25 

(93%) with postnatal diagnosis, with a median time to hospital discharge of 34 days [IQR, 19.25–62]. 

Of these 93 survivors, 71 (76%) were followed up to 1 year. 

Conclusion: Despite advances in management of CDH, mortality remains high, related to prenatal 

evaluation. Postnatal evaluation, marked by persistent pulmonary hypertension, remains difficult to 

predict, and management remains a major challenge. 

 

Background: 

Congenital diaphragmatic hernia (CDH) is a severe congenital anomaly (MIM 142340) [1,2] 

related to a developmental defect of the diaphragm that occurs in approximately 1 in 3,000 live births 

[3]. In 2015, The EUROCAT Working Group published a total prevalence of 2.3 per 10,000 births [4]. 

Although advances in neonatal intensive care have improved the prognosis, mortality remains high, 

around 30–40% [2,5] and up to 50% in population-based studies [6], and  is related to severe lung 

hypoplasia and persistent pulmonary hypertension. The prognosis is even worse for patients with 

chromosomal abnormalities or associated organ malformation [7,8]. Moreover, it is difficult to predict 

the outcome accurately for isolated CDH. Prenatal evaluation with observed/expected lung-over-head 

ratio (o/e LHR), liver position, and total lung volume measured by magnetic resonance have been 

shown to correlate with neonatal morbidity and mortality [9–11]. Nevertheless, postnatal evaluation 

remains unclear [12–14], marked by the preponderant role of persistent pulmonary hypertension, 

which remains difficult to predict prenatally.  

A prospective, population-based survey was initiated in 2007 to collect data on all CDH diagnosed in 

France, coordinated by the National Reference Center for CDH, located at the Marseille University 

Hospital.  
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The primary objective of this study was to obtain a state of play of the CDH management in France by 

reporting the one-year outcome for all diagnosed CDH included in the French register in 2011, and the 

secondary objective was to assess prenatal and postnatal predictors of adverse outcomes. 

 

Methods: 

The French National survey included the 34 centers that care for CDH. Data collected included 

general characteristics of the prenatal care, neonatal management, and medical follow-up for 

survivors. All data were recorded by each center through a web-based questionnaire accessible by a 

password. The present study concerned the first-year outcome of all cases of CDH diagnosed and 

reported to the registry between January 1 and December 31, 2011. Extracted data from these cases 

were anonymized, and this study received the approval of the Ethical Committee of the French Society 

of Anesthesia and Intensive Care (Comité d’éthique pour la recherche en AnesthésieRéanimation, 

IRB 00010254  2016  062). 

 

Prenatal management and prenatal evaluation 

For each prenatal diagnosis, in utero information on pregnancies was collected, including the term of 

diagnosis; the lung-over-head ratio (LHR), computed by multiplying the two longest perpendicular 

diameters of the contralateral lung at the level of the four-chamber view of the heart and dividing this 

by the head circumference [15,16]; and the observed/expected LHR (o/e LHR), irrespective of the 

gestational age. If there was more than one LHR or o/e LHR, the lower ratio was analyzed. Position of 

the liver (up in thorax or down in abdomen) and total observed/expected lung volume (o/e TLV) 

measured by magnetic resonance imaging (MRI) [17,18] were also recorded. Prenatal markers of 

CDH severity were defined as a CDH with lowest LHR ≤1, liver up, lowest o/e LHR ≤25%, and o/e 

TLV reported ≤25%. The presence of at least one of these markers or prenatal intervention as 

temporary percutaneous fetoscopic endoluminal tracheal occlusion (FETO) [19] defined severe 

prenatal CDH. Isolated CDH was defined as a CDH without chromosomal abnormalities or ultrasound 

anomaly, in opposition with non-isolated CDH, showing at least one other anomaly (classified as such 

anomalies as cardiac malformations, pulmonary malformations, omphalocele, hepatopulmonary 

fusion, esophageal atresia, fetal acrania, anomalies of the vertebral column, hydrops fetalis with 

polymalformative syndrome; or minor anomalies such as ocular malformation, foot malposition, 

bowel malrotation, and congenital malformations of the kidney and the urinary tract). 

 

Postnatal evaluation 

For all live births, hospital of birth, delivery mode, term, birth weight, and Apgar score, need for 

oxygen therapy at 28 days, high-frequency oscillation ventilation (HFOV) or extracorporeal 

membrane oxygenation (ECMO), presence of pulmonary hypertension at 48 hours (defined by 

pulmonary artery systolic pressure above 40 mm Hg), and surgical management were collected. An 
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operative report indicated a classification of the defect size into four types (A–D) according to the 

CDH Study Group [20]. 

 

Outcome 

For all survivors, age and outcome at hospital discharge were obtained. Cardio-respiratory, nutritional, 

and neurologic status were also collected at 6 months and 1 year, according to a standardized protocol 

established by the members of the Center for Rare Disease [21] and the CDH EURO Consortium [22]. 

Oral disorder was defined by gastroesophageal reflux disease and/or swallowing disorders. Nutritional 

support included enteral feeding by gastric probe or gastrostomy. Assessment of neurological outcome 

was made using items from an Amiel-Tison neurological evaluation [23]. Neurological status was 

defined as normal, developmental delay, or cerebral palsy, according to Hagberg. 

Statistical analyses 

All descriptive data were presented as percentage or median and interquartile range. Statistical 

analyses were performed using PASW Statistics 17.0. A p value <0.005 was considered statistically 

significant. 

 

Results: 

In 2011, from the French National CDH registry, a total of 158 cases of CDH were included from 26 

centers. Of these cases, 131 were prenatally diagnosed (83%) and 27 postnatally (17%).  

Out of the 131 prenatal diagnoses, 114 resulted in a live birth (87%), 14 cases resulted in termination 

of pregnancy (TOP, 11%), two cases in a fetal loss (FL, 2%), and 1 unknown outcome. Among 114 

live births, no outcome was documented for two, and the mortality rate at discharge was 39% 

(44/112), or 47% (60/128) if including TOP and fetal loss. In total, 53 of the 68 infants alive at 

hospital discharge were followed up to 1 year (78%), two patients were lost to follow-up before 6 

months and 12 before 1 year. One patient died between 6 months and 1 year. 

Out of the 27 postnatal diagnoses, the mortality rate at discharge was 7% (2/27). In total, 18 of the 25 

infants alive at hospital discharge were followed up to 1 year (72%), 6 cases were lost to follow-up 

before 6 months and one before 1 year (Figure 1).  

 

Prenatal management and prenatal evaluation 

Prenatal diagnosis was performed in 131 cases. The median gestational age at diagnosis was 24 GW 

[Interquartile range, 22–32]. Four (3%) cases were diagnosed in the first trimester, 94 (72%) and 33 

(25%), respectively, in the second and the third trimester. The CDH was left-sided in 114 (87%) cases, 

right-sided in 15 (11%), and bilateral in two cases. 

Karyotypes were performed prenatally in 101 cases. Three (3%) chromosomal abnormalities were 

identified (one trisomy 18 and 2 deletions: 21q22.3 deletion and 8p23.1 deletion). Moreover, 3 de 
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novo balanced translocations were identified (t [5;13], t [6;21] and t [1;18]). An additional 

chromosome anomaly was identified on a postnatal analysis (8p23.1 deletion).  

Other ultrasound anomalies were detected prenatally for 18 (14%) cases. Postnatal explorations found 

other malformations in five cases. 

In total, 105 (80%) were isolated CDH and 26 (20%) were non-isolated CDH. The mortality rate at 

discharge was 34% for isolated CDH versus 61% for non-isolated-CDH (p = 0.033), and 40% versus 

69% including TOP and FL (p = 0.007). 

Outcome based on prenatal markers of CDH severity (LHR, o/e LHR, intrathoracic position of liver, 

and o/e TLV) and severe prenatal CDH are summarized in Table 1. For 12 (9%) cases, percutaneous 

temporary fetoscopic endoluminal tracheal occlusion (FETO) was done (8 non-survivors, 3 survivors, 

and 1 missing data). 

Concerning the 14 terminations of pregnancy (11% of prenatal diagnosis), the decision was based on 

an anticipated poor prognosis in view of prenatal markers of CDH severity (8), the presence of 

chromosomal and/or major congenital anomaly (4), isolated parental demand (1), and unspecified (1). 

No autopsy was performed in two fetal losses. 

 

Neonatal care 

General neonatal characteristics of the 141 live births are summarized in Table 2, including cardio-

respiratory status and surgical management. Overall median gestational age (weeks) was 38 [36–40] 

(39 [37–40] in survivors and 37 [33–39] in non-survivors [p <0.001]). Median birth weight (g) was 

2908 [2555–3312], 3000 [2640–3420] in survivors and 2629 [1810–3140] in non-survivors (p 0.002). 

Concerning the 46 deaths (44 prenatal diagnosis and two postnatal diagnosis), 28 (61%) occurred in 

the first week (21 (46%) in 0–2 days, non-operated), 10 (22%) in 7–28 days, and 8 (17%) after 28 

days. 

 

One-year outcome 

Of these 141 live births cases, 93 (67%) survived at hospital discharge, 68 (60%) from prenatal 

diagnosis and 25 (93%) from postnatal diagnosis, with a median time to hospital discharge of 34 days 

[IQR, 19.25–62] and 73 days [IQR, 52–82] for cases requiring patch repair. 

After hospital discharge, of the 93 infants alive at hospital discharge, 71 (76%) were followed up to 1 

year, 8 cases were lost to follow-up before 6 months, and 14 before 1 year. For these cases, cardio-

respiratory, nutritional, and neurologic status at hospital discharge, 6 months, and 1 year were 

summarized in Table 3 (including oxygen therapy dependence, chronic pulmonary hypertension, oral 

aversion, weight at 6 months and 1 year, nutritional support, and neurological status). One additional 

death was noted in the database at 8 months (Figure 1), due to a cardiac arrest at home secondary to 

bowel obstruction and severe pulmonary hypertension; autopsy found a recurrence of the hernia. 
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Discussion: 

To date, this is one of the most complete population-based registries conducted of CDH in a single 

year nationwide, with continuity between the prenatal period until one year of life. This study 

confirms the severity of prenatal diagnosis of CDH, with a mortality rate of 39% (47% including TOP 

and FL) in contrast to postnatal diagnosis CDH (7%) (p = 0.002) and confirms the poor outcome of 

non-isolated CDH with a mortality rate of 60% (p = 0.036). Our homogeneous series shows a 

mortality rate substantially equivalent to that of the data already published (30–40%) [4,24], with 

similar risk factors to other CDH cohorts, whereas we included prenatal data and TOP cases. 

The true mortality of CDH proposed by Stege [6], including TOP and FL, should be the right 

evaluation of CDH mortality. However, policy about TOP varies from countries, and many factors are 

involved in the decision to terminate. Recently, some authors [24] report high numbers of TOP for 

non-isolated CDH (73.9%) and 37.5% for isolated CDH. The apparent poor prognosis of non-isolated 

CDH in our study could be a consequence of a low TOP rate (11% of prenatal diagnosis). Prenatal 

markers for TOP in our cohort were poorer than those that carried to term. 

According to prenatal evaluation, the presence of prenatal markers of CDH severity was associated 

with a significantly worse mortality rate, testifying to a good assessment of the degree of pulmonary 

hypoplasia. Moreover, this study has shown a cumulative effect of these prenatal markers with a 

significantly worse mortality rate. The odds of mortality in cases with one marker are three times that 

of cases with no markers. With at least two markers, the odds of mortality are 20 times greater. In this 

last subgroup, only three survivors benefited from prenatal interventions such as FETO. However, to 

date, according to the Cochrane study [25], there is currently insufficient evidence to recommend in 

utero intervention for fetuses with CDH as a part of routine clinical practice. It should be strongly 

recommended to perform FETO only in research protocol as suggested by Deprest [26], and our 

hopeful data are not sufficient to actually recommend a spreader use. 

Moreover, our comprehensive follow up confirms the previously reported risk factors of mortality 

from CDH, including right-side, premature birth, and low birth weight. Recently, postnatal evaluation 

with a clinical scoring system was introduced by the CDH Study Group [13] (based on five items: 

Apgar score, low birth weight, major cardiac anomaly, chromosomal anomaly, and severe pulmonary 

hypertension on first echocardiogram). These items remain pertinent in our study, with few 

limitations.  

The 5-min Apgar score was difficult to interpret (with cases requiring mechanical ventilation before 5-

min and unable to obtain this score). However, a good 5-min Apgar score (≥7) is correlated with a 

good outcome. Birth weight is more pertinent, with only one postnatal diagnosis with low birth weight 

(<1500 g) surviving and no survivors with a prenatal diagnosis and weighing less than 2000 g. 

Prognosis of CDH with major cardiac anomaly or chromosomal abnormality is poor. Finally, the most 

important item should be the presence of severe pulmonary hypertension on first echocardiogram. The 
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pulmonary hypertension evaluation in our population-based database was noted at 48 hours of life, 

whereas the majority of deaths occurred prematurely (46% in the first 48 hours). 

The physiopathology of pulmonary hypertension was recently described [27]; it is marked by altered 

vasoreactivity, pulmonary artery remodeling, and hypoplastic pulmonary vascular bed. Despite the 

current large therapeutic arsenal (including gentle ventilation and permissive hypercapnia concepts, 

prostaglandin E1 to keep open or reopen a patent ductus arteriosus, inhaled nitric oxide, Sildenafil, 

Bosentan, Prostacyclins, Milrinone, and, as a last resort, ECMO [28]), there is no consensus for 

introduction of any of these. Furthermore, prospective randomized trials are necessary to standardize 

the use of these treatments, effective on reversible components but not in refractory pulmonary 

hypertension, to avoid futile and invasive treatments in specific situations. Monitoring brain-type 

natriuretic levels [29] or oxygenation index [30] could be useful prognostic tools. 

Another postnatal evaluation analyzed by the CDH Study Group was the size of the defect 

(classification A, B, C, and D) and the subsequent need of patch repair [31,32]. With this 

classification, we reported a 97% (33/34) survival rate with defect A or B and 60% (19/32) with defect 

C or D (p <0.001). In groups A or B, no patch repair was reported, and in group C or D, 23/32 

required patch repair. These results confirm the usefulness of this classification. 

Right-side hernia as a risk factor of poor outcome is sometimes controversial in many studies [33,34]. 

In our work, the outcome of right-side CDH remains poor: 11 non-survivors and 4 survivors (non-left 

p = 0.001). 

We are able to report one year follow up for 76% (71/93) of living children at hospital discharge. The 

lost to follow-up occurs mainly between discharge and 6 months for postnatal diagnosis and between 6 

months and 1 year for prenatal diagnosis. These results are consistent with the literature [35–38]. 

Although we observed an improvement in cardio-respiratory parameters (decrease of oxygen 

dependence and pulmonary hypertension), oral disorder and required nutritional support are persistent, 

probably to optimize weight gain. Increase of neurological abnormalities was detected; this morbidity, 

known to affect the quality of life in CDH survivors [39], seems higher when a patch repair has been 

required. 

 

Conclusions: 

Our comprehensive follow up from prenatal period (included TOP cases) to one year outcomes 

validate most of less exhaustive previous analysis. Despite advances in the management of CDH, 

mortality remains high, related to severe lung hypoplasia and pulmonary hypertension, especially in 

prenatal diagnosis of CDH, with a 39% mortality rate (46% including TOP and FL) versus 7% for 

postnatal diagnosis CDH, and poor outcomes for non-isolated CDH and severe prenatal CDH. 

Morbidity evolved; in the foreground initially, pulmonary hypertension diminished between 6 months 

and one year. However, gastrointestinal difficulties (including oral disorder and nutritional support) 
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persist (with an optimization goal of weight gain), and neurological abnormalities could develop, 

predominately in several forms requiring patch repair, justifying long-term follow-up. 

Prenatal evaluation based on ultrasound (for LHR, o/e LHR, liver position, and eventual anomalies), 

karyotype +/– microarray, and MRI (for o/e TLV) seems effective to predict the outcome, potentially 

correlated with the degree of pulmonary hypoplasia. 

Postnatal evolution marked by persistent pulmonary hypertension remains difficult to predict, and its 

management remains the major challenge. Further work is required not only to develop prenatal 

markers to predict persistent pulmonary hypertension reliably, which could help caregivers in 

counseling patients and families, but also to guide postnatal management of CDH, with possibly 

aggressive and costly therapeutic measures, which would not be without risks. 
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Figure 1. Overall outcome of all cases in the French congenital diaphragmatic hernia database in 2011 
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Table 1. Outcome based on prenatal markers of CDH severity 

 n (%) TOP FL Survivors Non-survivors OR p value 

LHR  

≤1 

1–1.3 

>1.3 

 

26 (25) 

25 (24) 

54 (51) 

 

7 

0 

5 

 

1 

1 

0 

 

3 

14 

38 

 

14 

8 

11 

 

16.12 [3.91–66.43] 

1.91 [0.66–5.92] 

1 [Ref.] 

 

<0.001 

0.225 

o/e LHR  

≤25% 

25–45% 

>45%  

Liver position 

up 

down  

o/e TLV  

≤25% 

>25% 

 

1 pm 

At least 2 pm 

No pm 

 

15 (15) 

53 (52) 

34 (33) 

 

48 (42) 

67 (58) 

 

19 (44) 

24 (56) 

 

29 (22) 

29 (22) 

73 (56) 

 

3 

6 

3 

 

6 

8 

 

3 

1 

 

1 

7 

6 

 

1 

1 

0 

 

1 

1 

 

0 

2 

 

0 

1 

1 

 

0 

26 

27 

 

14 

45 

 

3 

18 

 

14 

3* 

51 

 

10 

18 

4 

 

25 

12 

 

12 

3 

 

13 

17 

14 

 

NA 

4.67 [1.39–15.67] 

1 [Ref.] 

 

6.70 [2.69–16.69] 

1 [Ref.] 

 

24 [4.13–139.38] 

1 [Ref.] 

 

3.38 [1.30–8.83] 

20.64 [5.29–80.62] 

1 [Ref.] 

 

NA 

0.013 

 

 

<0.001 

 

 

<0.001 

 

 

0.013 

<0.001 

 
 

TOP, termination of pregnancy; FL, fetal loss; LHR, lung-over-head ratio; o/e LHR, observed/expected, whatever gestational age lung-
over-head ratio; o/e TLV, observed/expected total lung volume; pm, prenatal marker of CDH severity 

The OR is predicting the odds of death from non-survivors 

*Cases requiring prenatal intervention such as temporary percutaneous fetoscopic endoluminal tracheal occlusion (FETO) 
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Table 2. General characteristics of live-birth CDH included in French database in 2011 

General characteristics             n (%) Survivors Non-survivors p value 

Gender 

 

Side of hernia 

 

Diagnosis 

 

Hospital of birth 

 

Gestational age 

 

Delivery mode 

 

5-min Apgar score 

 

 

CR status 

 

 

 

 

 

 

 

 

Surgical management 

 

 male 

female 

left 

non-left 

prenatal 

postnatal 

inborn 

outborn 

<37 GW 

≥37 GW 

caesarean 

vaginal delivery 

≥7 

<7 or no Apgar 

 

O2 at 28d. 

no O2 

PPHN at 48h. 

no PPHN 

HFOV 

no HFOV 

ECMO 

no ECMO 

 

surgery done 

no surgery 

surgery <48h 

>48H 

patch repair 

no patch 

defect C/D 

defect A/B 

70 (51) 

67(49) 

111 (88) 

16 (12) 

112 (81) 

27 (19) 

106 (80) 

27 (20) 

38 (27) 

101 (73) 

50 (37) 

84 (63) 

22 (19) 

92 (81) 

 

31 (33) 

62 (67) 

63 (55) 

51 (45) 

66 (56) 

52 (44) 

7 (6) 

109 (94) 

 

114 (82) 

25 (18) 

56 (63) 

33 (37) 

28 (31) 

62 (69) 

32 (48) 

34 (52) 

50 

42 

78 

4 

68 

25 

69 

21 

16 

77 

26 

63 

21 

55 

 

23 

60 

35 

45 

34 

47 

4 

77 

 

93 

0 

51 

20 

18 

55 

19 

33 

20 

25 

33 

12 

44 

2 

37 

6 

22 

24 

24 

21 

1 

37 

 

8 

2 

28 

6 

32 

5 

3 

32 

 

21 

25 

5 

13 

10 

7 

13 

1 

0.276 

 

0.001 

 

0.002 

 

0.208 

 

<0.001 

 

0.006 

 

0.001 

 

 

0.002 

 

<0.001 

 

<0.001 

 

0.429 

 

 

<0.001 

 

0.001 

 

0.006 

 

<0.001 

Born in hosp, birth in a tertiary perinatal center; GW, gestational weeks; CR status, cardio-respiratory status; O2 at 28d., oxygen 

dependency at 28 days; PPHN at 48h., persistent pulmonary hypertension at 48 hours; HFOV, cases requiring high-frequency oscillation 

ventilation; ECMO, cases requiring extracorporeal membrane oxygenation 

 
 

Table 3. Evaluation at hospital discharge, 6 months, and 1 year (cases requiring patch repair reported 

in brackets) 

Total n = 71  

(Patch repair n = 15) 

At hospital discharge 

(Patch repair) 

At 6 months 

(Patch repair) 

 At 1 year 

(Patch repair) 

Oxygen therapy 

 

PH (or treatment) 

 

Median weight (g) [IQR] 

 

Oral disorder 

 

Nutritional support 

 

Abnormal neurological status 

15*; 2 NIV  

(9*; 0 NIV) 

11  

(6) 

NA 

(NA) 

13  

(5) 

11 

 (8) 

4  

(1) 

4; 1 NIV 

(2; 0 NIV) 

6  

(3) 

6700 [6010-7390] 

(5928 [5050-7118]) 

12  

(7) 

8 

 (6) 

6  

(4) 

0  

(0) 

0 

 (0)  

9050 [8000-9560] 

(8150 [7657-9160]) 

8  

(4) 

9 

 (5) 

8 

 (4) 
 PH, pulmonary hypertension; NIV, non-invasive ventilation 
 *Oxygen dependency at 28 days  
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Abstract 

Diaphragm repair after congenital diaphragmatic hernia is associated with hernia recurrence mostly 

due to prosthesis failure. Expanded polytetrafluoroethylene (e-PTFE), a synthetic non-degradable 

biomaterial, is currently used for the repair of diaphragmatic defects. The drawback of e-PTFE is its 

poor wettability that leads to bonding problems for coatings that could favor implant integration. 

However polydopamine (PDA) can be deposited as well on organic and on inorganic substrates. 

Therefore, we assessed the biological responses of a clinically used e-PTFE biomaterial treated with 

PDA in two different manners: one impregnated with PDA and one coated with a PDA film at one 

side. Mechanical properties of the raw e-PTFE, the PDA soaked biomaterial and the PDA coated 

surface were characterized by AFM. Behaviors of primary dermal human fibroblasts and Wharton’s 

jelly stem cells were investigated by electron microscopy. Findings reveal that the mechanical 

properties at the microscopic scale are not modified by the PDA treatments. Cells spread onto both 

PDA functionalized substrates. Nevertheless observations disclose numerous focal contacts of the 

cultured cells evidencing cell attachment and cytoplasmic projections particularly with the nanoscale 

PDA coating. Results clearly suggest that PDA in general but above all the PDA coating enhance 

cellular colonization of the implant material. 

 

Introduction 

The diaphragm that forms a physical barrier between the thoracic and the abdominal cavities is also 

the major muscle of respiration. Congenital diaphragmatic hernia (CDH) is a malformation of that 

partition. Its incidence is around 1 in 2500 births.[1] CDH requires surgical treatment aimed to close 

the diaphragmatic defect. It is well known that cell adhesion and proliferation onto and/or within 

biomaterials depend on the surface characteristics as, for instance, chemistry, wettability and 

topography. Thus surface features of implant materials play main roles in guiding cellular response, 

behavior and organization.[2] To mimic the biological and biomechanical features of the native 

diaphragm, the biomaterial should favor muscle cell ingrowth and target the formation of functional 

muscle tissue.[3] 

The ideal biomaterial for use in diaphragm repair has not been defined yet but should be 

biocompatible, durable and elastic. Nevertheless it is quite difficult to find a biomaterial that fits with 

all these requirements. Thus, although not elastic, patches of expanded polytetrafluoroethylene (e-

PTFE), a synthetic non-degradable biomaterial, are currently used for the repair of diaphragmatic 

defects.[3] 

Although the chemical and mechanical properties of polytetrafluoroethylene (PTFE) are of high 

interest in medical applications, including arterial grafts and reconstructive facial surgery, the polymer 

produced by polymerization of tetrafluoroethylene (known by trademarks such as Teflon and Gore-

Tex) is inert to most chemicals.[4] For this reason PTFE is used to make non-stick cooking pans. The 
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chemical stability of PTFE is related to the strength of the fluorine-carbon bond. When stretched, 

PTFE forms a strong porous material called expanded PTFE (e-PTFE).[5] 

The poor wettability of PTFE leads to bonding problems in general for coatings. Techniques that 

provide reactive chemical functionalities are needed to enable the conjugation of bioactive molecules 

to its surface, thus encouraging biocompatibility and promoting the binding of coatings. The gas 

plasma surface modification, for instance, has been used to benefit from the bulk properties of 

PTFE.[3] 

Polydopamine (PDA) was used for the first time in 2007 for the coating of surfaces. The undeniable 

advantage of PDA is that it can be deposited as well on all organic and on inorganic substrates. The 

chemical structure of PDA, that incorporates many functional groups such as catechols, quinones, 

semi quinones and amines is of utmost importance for post-functionalization as a PDA undercoat can 

serve as a starting layer for further covalent modification.[6] 

In the present study, we assessed the biological responses on a clinically used e-PTFE biomaterial 

treated with PDA in two different manners, providing two different implant materials. The treatment 

with PDA of a biomaterial by using a dopamine solution in the presence of dissolved oxygen as an 

oxidant is a surface chemistry process that allows numerous secondary functionalization methods. 

Despite its evident interest in the medical field, the dipping of a porous implant material like e-PTFE 

in a PDA solution leads to a biomaterial sheet with equal properties on each side. Thus we used a 

deposition technique (Langmuir-Schaeffer technique) that allows to solely modify one side of the 

porous e-PTFE material.[7] This last aspect is of high concern in the case of CDH implants, where the 

expected host responses have to be different for each side: the biomaterial facing the abdominal cavity 

should not favor tissue adhesions, thus avoiding bowel occlusion. 

Here we investigated the behaviors of primary dermal human fibroblasts and Wharton’s jelly stem 

cells on the raw biomaterial, on e-PTFE soaked in a PDA solution and on e-PTFE coated with a PDA 

film by correlating three different observation techniques: i.e., scanning electron microscopy (SEM), 

transmission electron microscopy (TEM) and atomic force microscopy (AFM). 

 

Materials and Methods 

 

Polydopamine functionalization of the e-PTFE material: 

 

Polydopamine films at the air/water interface 

Such films will be denoted as PDA A/W films in the following. 

Dopamine hydrochloride was purchased from Sigma-Aldrich. Dopamine hydrochloride at 2 mg.mL-1 

was dissolved in Tris buffer at 50 mM, pH = 8.5 with oxygen as the oxidant. Tris(hydroxymethyl) 

aminomethane was obtained from Euromedex (Souffelweyersheim, France). All the solutions were 

prepared from doubly distilled water (Milli Qplus system,  = 18.2 M.cm). Note that dopamine was 
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dissolved in the Tris buffer just before the film deposition experiment at either the air/water or at the 

solid/liquid interface. 

The solutions were left unstirred for 3 hours of reaction which is the optimal reaction time.[7]  Indeed, 

due to the evaporation of water and the fact that the PDA A/W sticks on the side of the glass, high 

shear forces appear and lead to the formation of cracks which are detrimental to the film stability at 

long reaction times. The phenomenon of crack formation is observed in situ with a Leica DM 4000M 

microscope in the reflection mode under bright field illumination. The films were then transferred 

from the A/W interface on the e-PTFE with the Langmuir-Schaeffer technique at a displacement speed 

of the substrate toward the film of 0.01 cm.s-1 and a in the upward direction with a speed of 0.02 cm.s-

1. The substrate is hold horizontally which allows the deposition of the PDA film on only one of its 

sides. The contact time of the substrate with the PDA film deposited at the air/water interface was of 

one minute before removal of the substrate in the vertical direction. The films were then rinsed 

thoroughly with pure water and dried under a stream of nitrogen. The substrates used for this study 

were 1 mm thick squares of 1 cm2 of expanded polytetrafluoroethylene (e-PTFE) prosthesis 

(Dualmesh® W.L. Gore and Associates, Flagstaff, AZ). 

 

Polydopamine deposition at the solid/liquid interface 

Such films will be denoted as PDA S/L films in the following. 

Dopamine hydrochloride at 2 mg.mL-1 was dissolved in Tris buffer at 50 mM, pH = 8.5 with oxygen 

as the oxidant. The samples of e-PTFE were dipped in the dopamine solutions for 3 hours. They were 

then rinsed thoroughly with pure water and dried under a stream of nitrogen. By this way, both sides 

of the substrate are coated with PDA.  

 

Cellular evaluation 

 

Cell cultures 

Three different prosthetic conditions and one glass-control were studied: non-treated e-PTFE, e-PTFE 

coated with a PDA film and e-PTFE soaked in a PDA solution. The pretreated substrates were 

autoclave-sterilized for cell culture. 

Primary dermal human fibroblasts were harvested from freshly obtained human preputial connective 

tissue. The method used is the explant culture: small fragments of connective tissue (about 2 mm3) 

were placed in a plastic flask with 2 mL DMEM with 20% FBS, 1% non-essential amino acids and 1% 

Penicillin/Streptomycin, in the tissue culture incubator. Growth media was primarily changed after 4-5 

days, and then 2-3 times a week until confluence. 

For the seeding, primary human fibroblasts were used between passages 2 and 4. They were detached 

from the culture flask by treatment with trypsin/EDTA and seeded onto the pretreated prosthetic 

specimens at a concentration of 1.104 cells/well. They were cultured in DMEM, supplemented with 
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10% FBS, 1% non-essential amino acids and 1% Penicillin/Streptomycin, at 37°C in a 5% CO2, 95% 

air, and humidified atmosphere. DMEM was changed every 48 h and the culture was stopped after 6 

days using primary fixation with 4% glutaraldehyde and 1% paraformaldehyde. 

Wharton’s jelly stem cells (WJ-SC) were enzymatically isolated from fresh human umbilical cords 

obtained after full-term births. WJ-SC were amplified at a density of 3.103 cells/cm2 in α-MEM culture 

medium supplemented with 10% decomplemented FBS, 1% Penicillin/Streptomycin/Amphotericin B 

and 1% Glutamax® (v/v, Gibco) and maintained in a humidified atmosphere of 5% CO2 at 37°C with 

a medium change every two days. 

WJ-SC were used at the 3rd passage and seeded onto the prepared prosthetic specimens at a 

concentration of 104 cells/cm2. Cells were maintained in α-MEM supplemented with 10% 

decomplemented FBS, 1% Penicillin/Streptomycin/Amphotericin B and 1% Glutamax®. The culture 

was stopped after 2 days using primary fixation with 4 % glutaraldehyde and 1 % paraformaldehyde. 

Cellular experiments were approved ethically and methodologically by the local Research Institution 

(Registration number DC-2015-2364). Informed signed consent was obtained from the patient. 

 

Electron microscopy 

 

Sample processing 

PTFE Gore-Tex® samples after cell culture were fixed in a 4 % glutaraldehyde and 1 % 

paraformaldehyde buffered in sodium cacodylate 0.1 M at pH = 7.4. After 3 washes of 10 min in the 

same buffer, the samples were post-fixed with 1 % osmic acid in 0.1 M sodium cacodylate solution for 

45 min. These chemicals were purchased from Euromedex (Souffelweyersheim, France). Then, the 

samples were dehydrated in graded series of ethanol of 10 min each. In order to increase the resin 

impregnation and because it presents a lower viscosity than Epon resin, we used Spurr resin (Sigma 

Aldrich, Saint Quentin Fallavier, France). The composition of Spurr mix used (adapted for this 

sample) was the following: 5.90 g of NSA (Nonenyl Succinic anhydride), 4.10 g of ERL4221 

(cycloaliphatic epoxide resin), 1.59 g of DER 736 (Diglycidyl ether of polypropyleneglycol) and 0.1 g 

DMAE (Dimethylaminoethanol) as accelerator.  

The Gore Tex® samples were transferred successively in 1 vol Spurr resin/2 vol absolute ethanol for 

30 min, 1 vol Spurr resin/1 vol absolute ethanol for 1 h, and finally in 100 % Spurr resin for 2 h. After 

transfer overnight in 100 % Spurr resin, the Gore Tex® samples were embedded in freshly prepared 

resin and polymerized for 48 h at 60 °C. 

To be able to perform ultra-thin sections, we reduced the size of the Gore Tex® samples as much as 

possible and then re-embedded the trimmed specimens using the above mentioned resin. Ultra-thin 

sections were performed by using an automatic ultra-microtome Reichert Jung Ultracut E (Leica 

Microsystems, Nanterre, France) equipped with a diamond knife. Ultrathin sections were gently 
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heated at 45 °C during 3 min by putting the diamond knife on a warm plate (Lab-Line Instruments 

Inc., Ill, USA) to eliminate possible folds. 

Ultra-thin sections were collected on 100 mesh carbon-coated formvar-covered TEM grids and stained 

in a 5 % uranyl acetate solution (Euromedex, Souffelweyersheim, France) for 20 min. After rinsing in 

50 % ethanol grids were double-stained in a 4 % lead citrate solution for 10 min (Euromedex, 

Souffelweyersheim, France). 

 

Electron microscopy 

Transmission electron microscopy was performed by using a Philips EM 208 instrument (FEI 

Company, Eindhoven, The Netherlands) operating with an accelerating voltage of the electrons of 70 

kV. Micrographs were recorded on Kodak SO163 films and scanned with an Epson Perfection scan 

V500 PRO (Epson France, Levallois-Perret, France). 

Scanning electron microscopy was performed on samples that were fixed during 4 h in the same 

aldehyde solution employed for the TEM preparations and then post-fixed with osmium tetroxide for 1 

h. The fixed specimens were dehydrated in a graded ethanol series, critical point dried and gold-

palladium coated. Observations were carried out by using a Hitachi TM-1000 (Hitachi, Tokyo, Japan) 

tabletop scanning electron microscope and a Quanta-250 (FEI Company, Eindhoven, The 

Netherlands) environmental scanning electron microscope (ESEM). 

 

Atomic Force microscopy 

AFM experiments were realized by using a Bioscope Catalyst apparatus (Bruker Nano Surfaces 

Division, Santa Barbara, CA USA). 

For imaging it was operated in the ScanAsyst mode, an exclusive imaging mode based on Peak Force 

Tapping technology that automatically optimizes imaging parameters. A silicon nitride cantilever with 

a spring constant of 0.7 N.m-1 was used for imaging. 

Stiffness measurements were performed at many different areas at room temperature. The MIRO 

(Microscope Image Registration and Overlay) software was used to select the areas of interest and 

target discrete points for “Point and Shoot” force measurements. Specimens were indented with 

borosilicate beads, 10 µm in diameter, mounted on silicon nitride AFM probes (Novascan 

Technologies, Ames, IA USA) having a nominal spring constant value of 0.06 N/m. The cantilever 

spring constant is determined with the thermal fluctuation method.[8] Experiments were carried out at 

constant approach and withdrawal velocities. To characterize the micro-scale stiffness of the CDMs, 

the recorded force curves were processed manually using the commercial NanoScope Analysis 

software (Bruker Corporation, Santa Barbara, CA USA), which offers a full suite of force curve 

analysis tools. The Young moduli of the surfaces were obtained by fitting the Hertz law [9] to the 

approach curve from the contact point up to a point corresponding to an indentation not exceeding a 

few percent of the radius of the colloidal probe. 
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Statistical Analysis 

Data analysis was performed using the Kruskal-Wallis one-way analysis of variance on ranks by 

means of the computer software package SigmaStat (SPSS Inc., Chicago, IL. USA). 

 

Results 

The observations by SEM of the crude e-PTFE biomaterial (Figure 1A), the PDA impregnated 

biomaterial (Figure 1B) and the PDA coated e-PTFE surface (Figure 1C) revealed quite different 

surface features. The raw implant material exhibited a highly fibrillar texture that generates a 

micrometric porosity (Figure 1A). The solution-treated biomaterial kept the fibrillar surface structure 

of the e-PTFE, but one can note a thickening of the individual fibers (Figure 1B). In contrast, the 

implant material coated with PDA by the Langmuir-Schaeffer technique showed a rather flat surface 

(Figure 1C). At higher magnification, it appeared that the PDA coating is of granular nature (Figure 

1D). The cracks of the thin PDA layer disclosed the fibrils of underlying e-PTFE. The white spots on 

the PDA treated samples (Figures 1B,C) correspond to PDA aggregates. Both the soaked and the 

coated e-PTFE were also visualized by AFM by using a very gentle imaging mode where the tip-

sample interactions are continuously controlled. AFM clearly showed that in the soaked biomaterial 

the individual fibrils at the surface of the e-PTFE are decorated with tiny PDA particles measuring 

between 35 and 60 nm (Figure 2A), whereas the surface of the coated e-PTFE is covered by a film of 

similarly sized PDA grains (Figure 2B). TEM observation of a cross-cut of the PDA coating deposited 

by the Langmuir-Schaeffer method revealed that the biomaterial is covered by a 80 nm thick PDA film 

(Figure 2C).  

 

 

 

Figure 1A. SEM micrograph of the porous e-PTFE biomaterial. Scale bar = 5 µm. 
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Figure 1B. SEM micrograph of the e-PTFE material impregnated with a polydopamine solution. Scale 

bar = 2 µm. 

 

Figure 1C. SEM micrograph of the polydopamine covered implant material. Cracks show the e-PTFE 

substrate. Scale bar = 5 µm. 

 

 

Figure 1D. High magnification SEM micrograph revealing the granular aspect of the polydopamine 

layer deposited by the Langmuir-Schaeffer method. Scale bar = 0.5 µm. 
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Figure 2A. AFM height image of the biomaterial impregnated with a polydopamine (PDA) solution. 

Although coated by tiny PDA granules, the fibers of the e-PTFE material are still recognizable. Side of 

the square = 5 µm. 

 

 

Figure 2B. AFM height image of the biomaterial coated with a polydopamine (PDA) film. The PDA 

layer shows a granular texture. Side of the square = 3 µm. 
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Figure 2C. TEM micrograph showing a polydopamine film lining the biomaterial’s surface. Scale bar 

= 500 nm. 

 

The mechanical properties of the raw e-PTFE (Figures 3A,B), the PDA soaked biomaterial (Figure 

3C) and the PDA coated e-PTFE surface (Figure 3D) were measured by AFM. Due to the distribution 

of nodes within the fibrillar PTFE network (Figure 3A), the histogram of the Young moduli of the raw 

PTFE material measured by AFM suggested a bimodal distribution of the stiffness (Figure 3B). 

Similar results were obtained for PTFE soaked in a PDA solution (Figure 3C) as well as for PTFE 

coated with a PDA film (Figure 3D). This bimodal distribution of the respective histograms are 

mirroring the heterogeneity of the biomaterial. According to the Kruskal-Wallis one way analysis on 

ranks, there were no statistically differences (p = 0.484) between the Young moduli of the three 

surfaces; i. e. raw PTFE, PDA impregnated PTFE and PDA coated PTFE. 

 

 

Figure 3A. SEM micrograph showing the fibrillary structure of the e-PTFE material. One can note the 

distribution of nodes (stars) within the PTFE network. Scale bar = 5 µm. 

 500 nm 
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Figure 3B. Histogram of the Young moduli of the e-PTFE raw material measured with AFM (n = 20). 

It suggests a bimodal distribution of the stiffness mirroring the heterogeneity of the material. 

 

 

Figure 3C. Histogram of the Young moduli of e-PTFE soaked in a polydopamine solution measured 

by AFM (n = 14). It suggests a bimodal distribution of the stiffness mirroring the heterogeneity of the 

biomaterial. 
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Figure 3D. Histogram of the Young moduli of e-PTFE coated with a polydopamine film measured by 

AFM (n = 33). It suggests a bimodal distribution of the stiffness mirroring the heterogeneity of the 

biomaterial. 

 

The cellular behavior of primary fibroblasts and WJ-SC on the PDA impregnated biomaterial were 

assessed by transmission electron microscopy and environmental scanning electron microscopy. TEM 

observations revealed that fibroblasts exhibiting typical elliptical nuclei were lining the e-PTFE 

substrate (Figure 4A). The abundant endoplasmic reticulum emphasized their active state (Figure 4B). 

ESEM observation carried out on stem cells cultured onto the PDA soaked PTFE confirmed the cell 

spreading at the biomaterial’s surface (Figure 4C). 

 

Figure 4A. TEM micrograph from primary fibroblasts cultured onto e-PTFE soaked in a 

polydopamine solution. Scale bar = 2 µm. 
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Figure 4B. TEM micrograph showing a primary fibroblast lining e-PTFE soaked in a polydopamine 

solution. Scale bar = 1 µm. 

 

Figure 4C. ESEM micrograph showing a Wharton’s jelly stem cell spread onto polydopamine soaked 

e-PTFE. Scale bar = 10 µm. 

 

The cellular behavior of primary fibroblasts and WJ-SC was also investigated, by using the same 

techniques, on the PDA coated biomaterial. These observations revealed a very close contact between 

the fibroblast layer and the PDA film (Figures 5A,B). Moreover, AFM imaging disclosed collagen 

fibers synthetized by the fibroblasts onto the underlying PDA substrate (Figure 5B, insert). The 

numerous focal contacts exhibited by the cultured cells emphasized cell attachment to the nanoscale 

PDA coating (Figure 5C). When cells were put onto e-PTFE which was imperfectly covered by a PDA 

layer, one can note that cells grew preferentially over the PDA coated areas and, more interestingly, 

send cytoplasmic projections toward the PDA coating (Figure 5D). 
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Figure 5A. TEM micrograph showing the growth of primary fibroblasts at the surface of e-PTFE 

coated with a polydopamine film. Scale bar = 2 µm. 

 

 

Figure 5B. TEM micrograph exhibiting the close contact of primary fibroblasts cultured onto the 

polydopamine (PDA) coated biomaterial. Scale bar = 2 µm. 5B-Insert. AFM height image showing 

two collagen fibers synthetized by primary fibroblasts cultured onto PDA coated e-PTFE. The 

underlying PDA layer exhibits its characteristic granular texture. Side of the square = 1 µm. 
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Figure 5C. TEM micrograph showing several focal contacts (Arrows) by which fibroblasts attach to 

the underlying polydopamine film. Scale bar = 1 µm. 

 

 

Figure 5D. ESEM micrograph showing a Wharton’s jelly stem cell spread onto polydopamine (PDA) 

coated e-PTFE. One can note that cytoplasmic projections (Arrow) are oriented toward the PDA 

coated area (Star). Scale bar = 50 µm. 

 

Discussion 

At the majority of referral centers, a prosthesis of ePTFE continues to be favored for the surgical 

repair of congenital diaphragmatic hernia.[1] Also collective experience has demonstrated that CDH 

outcome is dependent on patient factors, as hernia side and presence of associated anomalies,[10] it also 

appears that the biological host response is of utmost importance. Indeed, the rapid growth that takes 

place during infancy and continuous movements due to breathing lead to traction and eventual 
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detachment of the prosthesis.[11] Hence the tissular integration of the implanted patch is desirable. The 

periphery of the biomaterial is probably the best path of cellular and capillary ingrowth. Undoubtedly 

pores facilitate the ingrowth of host-derived cells into the implant. This is the reason behind the 

porosity of the e-PTFE (Figure 1A). For instance, it has been demonstrated that the endothelial 

coverage of PTFE surfaces can be modified simply by changing the porosity of the graft.[12] 

Cellularization of a biomaterial that separates the two large body cavities is not trivial, as many 

biomaterials used for tissue engineering applications lack cell-adhesiveness.[13] For this reason, PTFE 

has to be chemically activated and subsequently modified by grafting specific peptides. 

Here we reported two functionalization strategies of the e-PTFE material using PDA. The first method 

consisted in an impregnation of the biomaterial with PDA. SEM observations revealed that this 

treatment led to a thickening of the individual PTFE threads, thus causing a decrease of the porosity 

(Figure 1B). A second functionalization technique consisted in the deposition of a thin PDA film at 

only one side only of the biomaterial sheet (Figure 1C). AFM observations showed that both PDA 

functionalizations consisted in the coalescence of nano-sized particles (Figures 1D, 2A,B). When the 

biomaterial was immersed in a PDA solution, it appeared that the fibrils of the porous PTFE 

architecture were decorated with PDA grains (Figure 2A). On the other hand, the coverage of the 

implant material with a PDA film, by using the Langmuir-Schaeffer method, disclosed a more or less 

uniform granular coating (Figures 1D, 2B). The ultrathin PDA layer, measuring less than 100 nm in 

thickness, fitted plane to the irregular surface (Figure 2C). It was so thin that the total quantity of 

active material is kept to a minimum. The possibility to cover solely one side of the implant with a 

PDA nanolayer is surgically spoken of the highest importance, since adhesions have been associated 

with CDH repair with prosthetic patches. The Langmuir-Schaeffer technique offers the prospect of 

producing implants with sides having different surface properties. Moreover, almost any sheetlike 

biomaterial could be treated by this way. 

As mechanical properties of a substrate are able to influence single and collective cell behaviors,[14] it 

seemed relevant to investigate the potential changes of the Young moduli inherent to both 

functionalization methods. SEM micrographs showed that the e-PTFE surface consisted of PTFE 

strands that intersect, thus forming denser areas (Figure 3A). Therefore, the biomaterial surface is 

actually divided in two different fields, i.e. scattered threads or compact nodes. The Colloidal probe 

AFM technique confirmed this observations. Histogram of the Young moduli of the PTFE raw 

material measured with AFM suggests a bimodal distribution of the stiffness manifesting the described 

heterogeneity of the material (Figure 3B). Colloidal probe AFM analyses carried out on the e-PTFE 

soaked in the PDA solution also revealed a bimodal distribution of the stiffness, similar to that of the 

raw biomaterial (Figure 3C). Nevertheless, a very slight increase of the stiffness value can be 

mentioned. But, surprisingly the deposition of an ultrathin PDA film, although hiding the architecture 

of the PTFE construct, does not alter the bimodal distribution of the stiffness (Figure 3D). 

Accordingly, one can expect that cellular responses will not be impacted by mechanical factors. 
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In the present study we investigated by TEM and ESEM, the behavior of primary fibroblasts and WJ-

SC grown onto raw e-PTFE, PDA soaked biomaterial and PDA-coated implant surfaces. Ultrathin 

sectioning of the porous e-PTFE with the cellular material on its surface was a challenge, since the 

implanted material remains very soft compared to the embedding resin.[15] Indeed some authors 

performed TEM analysis on PTFE vascular grafts in animals, but they never presented intact 

interfaces between PTFE and biological material.[16] Even more recent reports emphasize the difficulty 

to show complete undamaged interfaces between the biomaterial and the surrounding biological 

tissues.[17] It seems also noteworthy to mention that the ESEM technique limits potential artefacts that 

are likely to appear after dehydration and metal coating of biologic specimens. 

Thorough analyses of intact interfaces between e-PTFE impregnated with PDA and fibroblasts 

revealed a close lining of the biomaterial by a cell layer (Figures 4A,B). ESEM observations in 

environmental conditions and without metal coating, disclosed a satisfying spread of cells onto PDA 

soaked e-PTFE (Figure 4C). TEM micrographs from fibroblasts grown onto the PDA ultrathin film 

showed similar results (Figures 5A,B). AFM investigations disclosed the synthesis of collagen fibers 

with typical banding at the PDA-covered biomaterial (Figure 5B-insert). However, when cells were 

seeded on the PDA coating, much more focal contacts were evident (Figure 5C). It must be pointed 

out that, in the case of PDA-coating defaults, cells growed preferentially onto the PDA covered areas 

and tended to spread toward the PDA nanolayer (Figure 5D). 

 

Conclusion 

Our results strongly suggested that the PDA functionalization is a smart method to simply modify the 

surface of biomaterials. Furthermore the PDA nano-sized coating we described in this study offers an 

easy way to produce two-sided patches for CDH repair. Observed cellular behaviors emphasized the 

interest of the method to optimize surgical implantation and maximize long-term graft function. 
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Anne SCHNEIDER 

Caractérisation et optimisation de 

biomatériaux pour le traitement de la 

Hernie Diaphragmatique Congénitale 

à large défect 

 

 

Résumé 

Les prothèses diaphragmatiques en ePTFE utilisées dans la hernie diaphragmatique congénitale à large 

défect ont une faible étirabilité, ce qui entrainera des récidives herniaires au cours de la croissance de 

l’enfant. En effet, l’analyse en imagerie montre que la surface du diaphragme grandit de 4-5 fois 

jusqu’à l’adolescence. De plus, les mesures de rigidité des surfaces de prothèses explantés, montrent 

l’influence des contraintes mécaniques appliquées sur la structure des matrices extracellulaires 

néoformées. Afin de favoriser l’intégration tissulaire du ePTFE, nous avons testé un moyen de 

fonctionnaliser le ePTFE avec la polydopamine sur une seule face. Le revêtement nanoscopique 

favorise la colonisation cellulaire. Enfin, ce travail de thèse présente une méthode originale de 

réalisation d’une nouvelle membrane bicouche avec des propriétés mécaniques conformes aux 

exigences chirurgicales. Ce biomatériau innovant et prometteur fait actuellement l’objet d’une 

Déclaration d’invention. 

Mots-clés : Hernie diaphragmatique ; biomatériau ; microscopie électronique ; AFM ; 

fonctionnalisation. 

 

Résumé en anglais 

Electron microscopy assessments of ePTFE prosthesis explants for diaphragmatic congenital hernia 

repair strongly suggest that the tissue responses are directly related to the surface microstructure of the 

biomaterial. AFM measurements (Young moduli) emphasize the influence of the mechanical stress 

applied to the implant on the mechanical properties of the newly formed extracellular matrices. In 

order to guide the host responses, we undertook to functionalize with polydopamine the ePTFE 

biomaterial. Electron microscopy investigations reveal the interest of that surface treatment regarding 

cell colonization of implant. To optimize that approach, we developed an original method aimed to 

coat only one face of the biomaterial. After determination of the growth rate of the diaphragm from 

birth to adolescence, we explored the possibility to design a new double-faced mesh able to follow 

body growth. From this point of view, the initial prototypes are promising and under patent 

application. 

Keywords : Diaphragmatic hernia ; biomaterials ; electronic microscopy ; AFM ; functionalization.  


