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INTRODUCTION GENERALE

Au début du 20°™ siécle, les maladies cardiovasculaires étaient responsables de moins de 10 % des
déces dans le monde. A I’heure actuelle elles sont la premiere cause de mortalité dans le monde. On
estime a 17,3 million, le nombre de décés imputables aux maladies cardiovasculaires soit 30% de la
mortalité mondiale totale [1]. Plus de 80% de la mortalité liée a ces maladies concernent les pays a
revenu faible ou intermédiaire du fait des difficultés d’acces a des soins de qualité des populations et
d’un déficit global en infrastructures médicales modernes.

Sur le plan macroéconomique, ces maladies prélevent un lourd tribut sur les économies de
ces pays. On estime que les cardiopathies, les accidents vasculaires cérébraux et le diabete
réduiraient le produit intérieur brut de ces pays de 1 a 5% car beaucoup de ces malades meurent
jeunes et prématurément dans les années les plus productives de leurs vies [1, 2].

Parmi ces maladies cardiovasculaires, les atteintes des valves cardiaques par le rhumatisme
articulaire aigu (RAA) constituent un des plus grands défis sanitaires auxquels ces pays sont
confrontés. Dans ces pays, la forte prévalence de I'atteinte des valves cardiaques est liée a une
réponse immunitaire inappropriée secondaire a une infection par un streptocoque du groupe A
survenue dans la petite enfance et mal soignée [1, 3, 4]. Dans 90% des cas, I'atteinte se situe au
niveau de la valve mitrale. La valve aortique est atteinte dans 25 a 35% des cas L’atteinte aortique
isolée est rare et elle souvent associée a une atteinte mitrale plus ou moins sévere [4, 5].

Le traitement de ces valvulopathies rhumatismales cardiaques nécessite a terme une
sanction chirurgicale pour réparer ou changer la valve défectueuse. Les techniques de réparation
valvulaire notamment en position mitrale chez I’enfant et I'adulte jeune ont fait la preuve de leur
efficacité avec des résultats satisfaisants a moyen terme [6, 7]. La chirurgie reconstructrice aortique
connait aussi un regain d’intérét ces derniéres années. Malheureusement 'anatomie des lésions
valvulaires ne permet pas toujours une chirurgie réparatrice obligeant a un remplacement valvulaire
par une prothese mécanique ou biologique [8].

Chez I'enfant et I'adulte jeune le remplacement valvulaire pose des problémes non encore
résolus liés a la croissance, a la dégénérescence précoce des prothéses biologiques et aux contraintes
du traitement anticoagulant qu’imposent les prothéses mécaniques [8, 9]. De plus, le colt onéreux
des prothéses valvulaires actuelles constitue un facteur limitant au développement de la chirurgie
cardiaque et a la prise en charge des malades dans les pays pauvres. C’'est pourquoi dans ce contexte
de pays a revenu faible et a forte endémie rhumatismale plus qu’ailleurs la valve idéale serait non
seulement une valve de bonne qualité hémodynamique, durable, ne nécessitant pas de traitement
anticoagulant mais aussi et surtout une valve disponible a moindre co(t. Ainsi I'utilisation du propre
péricarde du malade pour confectionner une valve de remplacement dans le méme temps
opératoire est une alternative intéressante.

Ce travail de recherche s’inscrit donc dans cette quéte d’une valve idéale. Il a pour but :

D’une part, de mettre au point les méthodes de préparation du péricarde traité par
glutharaldéhyde ou gel polysaccharidique et utilisé comme substitut valvulaire.
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D’autre part, de standardiser et évaluer sur un modele expérimental animal les techniques
de reconstruction valvulaire aortique par la néo-valve en péricarde autologue selon la technique de
Goetz [10].

Le projet de recherche a pris forme grace a des rencontres déterminantes qui ont permis sa
mise en ceuvre :

Avec le Dr Emmanuel Lansac qui a déja travaillé dans I'équipe de Mr Carlos Duran, pionniere
dans la reconstruction valvulaire aortique en péricarde autologue et Isabelle Di Centa , chirurgien
vasculaire.

Avec le Pr Anne Pellé et I'équipe du Laboratoire de Bio-Ingénierie des Polymeres
Cardiovasculaires (BPC) de I'Université Paris 13 et appartenant a 'INSERM1148 (ex U698).

Ce manuscrit se présente en trois parties.

La premiére partie est une revue bibliographique permettant de placer le travail dans son
contexte. Elle passe en revue I'anatomie de la valve aortique normale, les pathologies valvulaires
aortiques et leurs méthodes de prise en charge. Nous avons surtout insisté sur le traitement
chirurgical de ces valvulopathies aortiques en montrant les limites du replacement valvulaire par les
différents types de prothéses existantes et les progrés faits ces derniéres années dans I'optimisation
des valves biologiques en I"occurrence.

Dans la deuxieme partie de ce manuscrit, nous détaillerons les travaux expérimentaux
réalisés au cours de la thése. Nous terminerons cette partie par une réflexion sur I'ensemble des
résultats obtenus qui sont confrontés aux stratégies de recherche actuelles avant de conclure sur les
perspectives de ces travaux.

Enfin la troisieme partie est consacrée aux travaux collaboratifs et de vulgarisation
scientifique réalisés dans le cadre de cette thése notamment avec le Dr Lansac sur une approche plus
physiologique de la chirurgie conservatrice de la valve aortique et Aicha Abed dans le domaine du
recouvrement de prothése de renfort pariétal par des hydrogels.
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Chapitre 1. Etude bibliographique
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I. Les pathologies valvulaires aortiques

A. - Anatomie générale du coeur

Le cceur sert de pompe a la circulation sanguine. C'est un muscle creux situé dans le thorax au niveau
du médiastin antérieur délimité par les deux poumons. Il repose sur le diaphragme en bas. Le cceur
est constitué de quatre cavités associées deux a deux : le cceur droit constitué de I'oreillette et du
ventricule droits et le cceur gauche constitué de I'oreillette et du ventricule gauches (Figure 1).

Le coeur est recouvert du péricarde et a une forme pyramidale, triangulaire. La pointe de
cette pyramide est I'apex du cceur, et la base en arriére est représentée par les faces postérieures
des oreillettes.

Figure 1 : Anatomie générale du cceur.
(A) Situation du cceur dans le thorax. (B) Coupe schématique des cavités cardiaques. (D’aprés La Recherche

2009)

B. - Anatomie de la valve aortique

La valve aortique comprend I'anneau aortique et les valvules sigmoides. Elle s’ouvre pendant la
systole et permet le passage de la colonne sanguine du ventricule gauche vers I'aorte. En fait la valve
aortique s’integre dans une unité fonctionnelle et anatomique qu’est la racine aortique. Celle-ci
comprend outre la valve aortique, les sinus de Valsalva, les triangles inter-commissuraux et les
jonctions sino-tubulaire et ventriculo-arterielle.

1) Anatomie descriptive de la valve aortique et de la racine de I'aorte

La racine de I’aorte

La valve aortique s’intégre en fait dans une unité fonctionnelle et anatomique plus complexe qu’est
la racine aortique. C’est la partie proximale de I'aorte qui débute a la jonction entre la chambre de
chasse du ventricule gauche et I'aorte ascendante. Elle se termine a la jonction sino-tubulaire. Elle
comprend les trois sigmoides et I'anneau aortique, les sinus de Valsalva, les triangles inter-
commissuraux et la jonction sino-tubulaire [11] (Figure 2).
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Sinutubular junction

Aortic sinus

Figure 2: Racine de I'aorte sur une coupe transversale du coeur [12].

Les trois valvules ou sigmoides aortiques ont une forme semi-lunaire en nids de pigeon concaves
vers le haut. Elles s’inserent sur I'anneau aortique qui est en fait une structure tridimensionnelle dont
les trois sommets constituent les commissures Ces trois valvules semi-lunaires sont assimilables a
des évaginations de I’endocarde. Elles sont faites de tissu fibreux recouvert d’'une couche de cellules
endotheliales. Au point milieu du bord libre des valvules, on note une accumulation de tissu fibreux
qui forme le nodule d’Arantius qui participe a la coaptation valvulaire. De part et d’autre du nodule
d’Arantius, la lame fibreuse centrale est particulierement mince et forme une zone translucide trés
fréquemment fenestrée pres des commissures, que I'on appelle lunule. C’est au niveau des lunules,
zone d’apposition entre deux sigmoides adjacentes que se fait la coaptation valvulaire [13, 14]
(Figure 3).

Au-dessus du plan d’attache basale de chaque cuspide, il existe des ectasies ou renflement de la
paroi artérielle : le sinus aortique de Valsalva.

La terminologie habituellement utilisée pour désigner la sigmoide et le sinus de Valsalva adjacent
prend en compte I'émergence de chacune des deux artéres coronaires : sigmoide coronaire droite
antérieure, sigmoide coronaire gauche postérieure et sigmoide non coronaire en position droite

Aorta

Annulus

Left Ventricle

250 um

Figure 3 : Anatomie de la racine de I'aorte.

(A et B) sur une vue schématique montrant les jonctions ventriculo-aortique et sino-tubulaire et I'insertion
semi-lunaire des cuspides. (C) feuillets valvulaires en position de fermeture et le fonds des sinus de Valsalva.
(D’apres Krishnamurthya V.K ; J Biomech. 2011).

Les sinus de Valsalva sont donc des renflements de I'aorte en regard de chaque sigmoide. La limite
supérieure de chaque sinus de Valsalva s’étend au-dela du niveau du bord libre des trois sigmoides
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pour former une structure circonférentielle bien visible par voie endo-aortique : la jonction sino-
tubulaire. C’'est une de transition au dessus de laquelle I'aorte reprend une forme cylindrique. A
I’échocardiographie, le diameétre de la jonction sino-tubulaire représente environ 75% du diameétre
maximal des sinus [15]. Cette jonction sino-tubulaire est composée de deux éléments: les
commissures et les crétes. Les crétes sont des arcs de cercle concaves vers le bas joignant une
commissure a l'autre. Les trois commissures sont constituées par l'intersection des sommets
d’insertion des cuspides au niveau de la jonction sino-tubulaire [14].

C’est de la partie haute des sinus de Valsalva, a proximité de la jonction sino-tubulaire, que s’ouvrent
les ostias coronaires droit et gauche [11, 14].

La paroi des sinus est principalement fibro-élastique. A la partie moyenne des sinus de Valsalva
I’épaisseur de la paroi est a peu prés la moitié de I'épaisseur de 'aorte supra-valvulaire et moins du
quart de I'épaisseur de l'aorte a la jonction sino-tubulaire. Il y a au niveau de la jonction sino-
tubulaire, un renforcement de la teneur en fibres élastiques de la paroi aortique. Histologiquement,
la paroi des sinus de Valsalva est caractérisée par une décroissance des fibres élastiques de |'aorte
ascendante vers le myocarde ventriculaire gauche avec une augmentation progressive de la
proportion des fibres collagéne [13, 14].

Entre les sinus de Valsalva, se trouvent les triangles sous commissuraux qui sont limités en haut par
les commissures, latéralement par I'insertion des sigmoides aortiques et vers le bas par le ventricule
gauche au niveau de la base de I"anneau aortique (Figure 4). Ces triangles sous commissuraux
seraient des zone de fragilité, pouvant étre le siege de dilatation anévrysmale. La paroi a ce niveau
est peu épaisse a ce niveau et plus pauvre en fibres collagéne que celle des sinus de Valsalva [13,
16].

De part et d’autre de la commissure située entre la sigmoide non coronaire et la sigmoide coronaire
gauche se trouvent les deux trigones fibreux. Le trigone droit est en continuité avec la partie
membraneuse du septum inter-ventriculaire et ces deux structures forment le corps fibreux central
a travers lequel passe le faisceau atrio-ventriculaire de His. La commissure entre les valves non
coronaire et coronaire droite est donc située au dessus du point de pénétration du faisceau atrio-
ventriculaire (VG) [13, 14, 16].
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Figure 4: Anatomie de la racine aortique.
Caractére tridimensionnel de 'anneau aortique en haut. Les feuillets valvulaires ont été réséqués a droite
révélant leur insertion semi-lunaire et les triangles sous commissuraux (d’aprés E Lansac).

L’attache des cuspides sur la paroi ou anneau aortique ne se fait pas sur un mode annulaire mais
plutdét de fagcon semi-lunaire sur la jonction ventriculo-artérielle. L'implantation semi-lunaire des
cuspides de la valve aortique entraine en effet une différence de niveau trés nette entre la jonction
ventriculo- artérielle anatomique et physiologique. La jonction anatomique faite par la transition du
ventricule et du tronc artériel qu’il supporte prend la forme d’une structure annulaire ou les
structures fibreuses du tronc artériel s’attachent a la structure ventriculaire de support. Cette
structure ventriculaire est en partie musculaire et en partie fibreuse puisqu’il existe une continuité
fibreuse mitro-aortique. La jonction physiologique est par contre délimitée par le mode d’attache
semi-lunaire des valves aortiques. La surface sous ce niveau d’insertion fait partie, en termes de
pression et d’hémodynamique, du ventricule gauche, tandis que la surface d’aval fait partie des sinus
aortiques. L’attache semi-lunaire des valvules aortiques délimite ainsi trois segments de paroi
ventriculaire devenant partie intégrante des sinus aortiques et trois zones triangulaires (ou triangles
sous commissuraux) de paroi artérielle, qui sont incorporés dans la chambre de chasse du ventricule
gauche (Figure 5) [13, 14].
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Figure 5 : Histologie de la valve aortique.
Limites anatomiques de la jonction ventriculo-artérielle.

2) Anatomie fonctionnelle de la valve aortique et de la racine aortique

La valve aortique n’est pas une simple structure passive qui fonctionne comme un clapet qui s’ouvre
sous l'effet de la pression ventriculaire et se ferme sous I'effet diastolique de I'aorte. Plusieurs
structures anatomiques interviennent dans la dynamique du flux aortique : la chambre de chasse du
ventricule gauche, les feuillets valvulaires, I'anneau aortique, les sinus de Valsalva, les commissures,
les triangles sous commissuraux, la jonction sino-tubulaire et I'aorte ascendante d’aval [17, 18].

En systole, la valve aortique est ouverte et ne présente pas d’obstacle a I'’écoulement du sang du
ventricule a l'aorte. En diastole, la valve se ferme sous I'action du reflux sanguin dans les trois sinus
aortiques (de Valsalva) en empéchant la régurgitation dans le ventricule.

Sur le plan fonctionnel et hémodynamique, la racine de I'aorte peut étre divisée en 2 compartiments
séparés par les valvules.

e Un compartiment ventriculaire gauche sous la valve et dépendant du systeme
hémodynamique du ventricule gauche. Ce compartiment comprend la chambre de chasse du
VG, la base de I'anneau aortique, les commissures et les triangles sous commissuraux.

e Un compartiment aortique sus-valvulaire comprenant la jonction sino tubulaire et 'aorte
ascendante. Ce compartiment dépend du systéme hémodynamique aortique (Figure 6).
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Figure 6: Vue echographique de la région valvulaire aortique.
1: zone de I'anneau ; 2: sinus de valsalva ; 3: jonction sinotubulaire ; 4: I’aorte tubulaire.

Durant la diastole, les valves aortiques en position fermée, supportent la colonne sanguine a une
pression élevée, progressivement décroissante. Comme la pression ventriculaire s’éléve et excede
bientot la pression aortique, la valve s’ouvre. En fait les mécanismes d’ouverture-fermeture de la
valve et les modifications anatomiques de la racine de I'aorte sont plus complexes [13, 19].

C’est Thubrikar et al qui les premiers ont montré sur une étude expérimentale chez le chien que les
diameétres au niveau de la jonction sino-tubulaire (compartiment aortique sus valvulaire) et les bases
des cuspides (compartiment ventriculaire) changeaient continuellement au cours du cycle cardiaque
[20]. Plus récemment Lansac et al ont permis de mieux préciser, sur étude expérimentale chez le
mouton utilisant la sono-micrométrie en 3D, les modifications géométriques de la racine aortique et
I’anatomie fonctionnelle des mouvements de la valve aortique au cours du cycle cardiaque [21].

L'augmentation des diametres de la racine aortique débute au niveau de la base de I'anneau et des
commissures puis s’étend au compartiment aortique de la racine. L’expansion aortique est maximale
pendant le premier tiers de I'éjection ventriculaire. De forme conique en fin de diastole, la racine de
I'aorte devient cylindrique en systole, la dilatation de la racine effagant progressivement la forme
trifoliée des sinus de Valsalva] (Figure7) [19].
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Figure 7 : Cross section de la racine de I'aorte en fin de diastole(a) et pendant I’expansion systolique (b).
B : base de I'anneau aortique ; .C : commissures ; SoV : sinus de Valsalva ; STJ : jonction sino-tubulaire.

Méme a trés haute pression systolique, les feuillets valvulaires ne s’écrasent pas contre la paroi des
sinus, ce qui permet d’optimiser I'éjection tout en favorisant leur fermeture subséquente. En effet,
durant I’éjection aortique, des lames liquidiennes pénéetrent dans le sinus de Valsalva pour y former
des vortex qui contribuent au maintien de la forme triangulaire de I'orifice aortique en position
ouverte. Cette position intermédiaire des cuspides en systole facilite leur fermeture rapide en fin de
celle-ci avec une coaptation presque immédiate dés que la pression ventriculaire chute. Environ 4%
du sang éjecté régurgite a travers une valve avec des sinus de Valsalva normaux, tandis que la
régurgitation atteint 23% a travers une valve sans sinus de Valsalva. De plus I'espace qu’ils ménagent
lors de I'éjection ventriculaire permet d’éviter I'obstruction des ostia coronaires par les feuillets
valvulaires. C’est pourquoi cette configuration devrait étre mieux prise en compte dans la chirurgie
conservatrice de la racine de 'aorte utilisant I'inclusion de la valve aortique dans un tube synthétique
rigide sans néo sinus. Des cas de détérioration valvulaire précoce ont été rapportés [14, 22].

L'ouverture de la valve aortique est donc une ouverture dynamique puisqu’elle se fait contre un
gradient de pression négatif entre le ventricule gauche et I'aorte. Quand la pression du ventricule
gauche excéde la pression aortique la valve s’ouvre rapidement atteignant son ouverture maximale
au bout de 16,9+/- 5,4 msec bien avant le flux éjectionnel. Cette ouverture est maximale au premier
tiers de I'éjection systolique [19]. Laniado et al [23] ont montré sur étude écho-cardiographique que
I’'ouverture maximale de la valve précéde d’environ 43 msec le pic du flux éjectionnel et les cuspides
aortiques entament leur mouvement de fermeture des que le flux s’accélére.

L’étude de I'anatomie de la racine de I'aorte a bénéficié des progres de I'imagerie médicale moderne
notamment l'imagerie par résonnance magnétique nucléaire (IRM). Grace aux techniques de
modélisation utilisant des racines aortiques humaines explantées, la dynamique et la géométrie des
valves ainsi que les mensurations des différentes composantes de la racine de I'aorte ont été
précisées.

La répartition des stress sur les différentes structures de la racine de I'aorte (feuillets valvulaires,
sinus de Valsalva et aorte ascendante) a été évaluée. Au niveau des feuillets valvulaires et sur une
valve tricuspide, le stress est plus élevé sur la cuspide non coronaire et plus faible sur la cuspide
coronaire gauche respectivement a 700 et 400 kPa. Pour chaque cuspide le pic de stress est au
niveau du corps du feuillet valvulaire. La distribution du stress au niveau des feuillets valvulaires est
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en fait inversement proportionnelle a I'épaisseur de la zone considérée. Au niveau du corps et de la
zone de coaptation, la paroi est fine s’épaississant vers le bord libre avec une épaisseur maximale au
niveau du nodule d’Arantius. Lorsque la valve est fermée la coaptation des trois cuspides augmente
I’épaisseur de la zone de coaptation de chaque cuspide permettant de minimiser le stress [24, 25].

Lorsque la valve est bicuspidie, il y a une redistribution anormale du stress au niveau des feuillets
valvulaires notamment au niveau du raphé lorsqu’il existe (Figure 8) [26 20].
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Figure 8 : Forces mécaniques au niveau de la valve.
(A) Distribution du stress au niveau des feuillets valvulaires pendant le cycle cardiaque sur valve
bicuspide(BAV) et tricuspide(TAV). (B) Distribution du stress circonférentielle (a et c) et longitudinale (b et d).

Les différences de distribution du stress au niveau des sinus de Valsalva sont moins marquées que
pour les sigmoides valvulaires. Pour une pression aortique maximale, les valeurs moyennes des
niveaux de stress sont 118,112 et 111 kPa pour respectivement les sinus de Valsalva droit, non
coronaire et gauche.

Pour chaque sinus, la distribution du stress sur un plan circonférentielle est plus élevée au niveau de
la jonction sino-tubulaire.

Dans un plan longitudinal le niveau de stress le plus élevé se trouve au niveau des régions autour des
commissures (Figure 8) [24].

C. -Pathologies de la valve aortique et de la racine de I’aorte

L'atteinte des valves aortiques par les différents mécanismes pathogéniques se manifestent a terme
par une insuffisance valvulaire et ou des lésions sténotiques.

A. La bicuspidie aortique

La bicuspidie aortique est la plus fréquente des cardiopathies congénitales, concernant 0,5 a 2% de la
population selon les études. Elle est également la cause la plus fréquente de valvulopathies aortiques
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chez les sujets de moins de 65 ans, avec une prédominance masculine dans les pays développés [27-
29]. La bicuspidie aortique provient d’'une anomalie de formation de la valve aortique au cours de
I’embryogenese, résultant de la fusion de deux sigmoides adjacentes en une sigmoide aberrante
(Figure 9).

La bicuspidie aortique appartient a un spectre de malformations congénitales de la valve aortique,
avec un continuum phénotypique, incluant les valves unicuspides (forme sévére), bicuspides,
tricuspides, et rarement quadricuspides [29, 30].

La physiopathologie et les mécanismes de développement de cette anomalie valvulaire sont encore
mal compris. Deux hypotheses prédominent :

- une cause hémodynamique , une anomalie du flux sanguin a travers la valve aortique au cours de la
valvulogénése aboutirait a un défaut de séparation des sigmoides,

- une cause génétique, plus vraisemblable, pouvant expliquer la présentation phénotypique trés
variable, allant de la forme séveére détectée in utero a des formes asymptomatiques, et les Iésions
associées. Aucune anomalie des genes codant pour les protéines de la matrice n’a pour l'instant été
identifiée, mais il est probable que plusieurs mécanismes soient en cause, expliquant la diversité
phénotypique [28, 29].

Valve aortique
-~

3 valvules semi-lunaires

Figure 9 : Vue schématique valve aortique normale et bicuspide.
(D’apreés http://www. cmapspublic.ihmc.us).
Cette malformation, souvent considérée comme bénigne peut se compliquer de dysfonction

valvulaire entrainant : Une sténose, par usure prématurée des valves aboutissant a I'ulcération de
leurs bords libres, I'incorporation de thrombi plaquettaires et |'épaississement du tissu valvulaire
avec des dépots calciques, une fuite, par prolapsus valvulaire, rétraction par fibrose ou dilatation de
la jonction sino-tubulaire. La plupart des sujets ayant une valve aortique bicuspide développent une
sténose ou une fuite aortique apres 40 ans. Ces complications valvulaires nécessitent a terme une
prise en charge chirurgicale. La fuite aortique isolée semble survenir préférentiellement chez les
sujets jeunes, tandis que la sténose devient plus fréquente avec I'age [27, 28].

La deuxieme complication majeure de la bicuspidie aortique est I'endocardite infectieuse, qui
surviendrait dans 10 a 30% des cas, ce qui représenterait 25% de I'ensemble des endocardites. Les
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Iésions d’endocardite sont elles-mémes responsables de fuite aortique par perforation valvulaire [27,
28].

Dans un travail rapporté par Sabet et al. portant sur plus de 3200 cas de la littérature dont 931
provenant de la Mayo Clinic, 18% des insuffisances aortiques pures aigues ou chroniques opérées
concernent des bicuspidies aortiques [31].

Sur le plan anatomique la valve bicuspide est constituée plus souvent par une valve postérieure et
une valve antérieure plus large. Au milieu de la valve antérieure, une aire surélevée part de I'anneau
aortique et se termine prés du bord libre de la valve. Elle est appelée raphé médian (Figure 9°). Les
orifices coronariens sont situés de chaque coté de ce raphé. Dans de rares cas, la bicuspidie est d’un
type différent avec deux hémi-valves, droite et gauche et une fente antéro-postérieure.

La bicuspidie aortique releve en fait d’un processus malformatif plus complexe intéressant toute la
racine de l'aorte. Il s’agit de dystrophie de la racine de I'aorte liée a une dégénérescence importante
des fibres élastiques de la média similaire a celle observée dans le syndrome de Marfan mais avec
une différence dans la distribution des lésions histologiques. Celles-ci sont circonférentielles dans la
maladie de Marfan alors qu’elles prédominent sur la convexité de I'aorte dans la bicuspidie aortique
[32].

B. Les valvulopathies aortiques rhumatismales

L'atteinte des valves cardiaques est liée a une réponse immunitaire, inappropriée en réponse a une
infection streptococcique du groupe A [4]. Il s’agit le plus souvent d’angines streptococciques mal
soignées dans la petite enfance. Les lésions valvulaires évoluent a bas bruit vers des séquelles
cicatricielles fibreuses qui épaississent et rigidifient les feuillets valvulaires avec surtout une fusion
des commissures.

Sur le plan clinique I'insuffisance aortique rhumatismale isolée est rare. |l s’agit le plus souvent d’'une
maladie aortique associant une fuite aortique et une sténose souvent peu serrée. L'architecture
tricuspide est préservée mais les trois commissures et les parties adjacentes des sigmoides sont
symphysées. La valve a un aspect de « gicleur » conique (cone-shaped valve) dont les parois sont
d’abord fibreuses , fortement épaissies. La calcification se développe avec le temps pouvant réaliser
une atteinte calcaire massive. A terme le seul traitement efficace de ces valvulopathies aortiques
rhumatismales reste chirurgical par plastie ou remplacement valvulaire prothétique.

emey

L'augmentation du niveau de vie des populations, I'introduction des antibiotiques apres la 2
guerre mondiale et I'acces a des soins de qualité, ont permis une baisse conséquente de I'incidence
des cardiopathies valvulaires rhumatismales dans les pays développés. Dans les pays a revenu faible
ou intermédiaire, ces cardiopathies valvulaires d’origine rhumatismale restent un réel probléme de
santé publique en raison d’une forte endémicité rhumatismale. Ces atteintes valvulaires cardiaques
touchent particulierement dans ces pays les populations jeunes parmi les couches sociales les plus
démunies. Ces valvulopathies rhumatismales toucheraient entre 15 a 20 millions de personnes dans
le monde et seraient responsables de 200 000 a 250 000 déces prématurés chaque année [4, 33].

La prévalence de ces cardiopathies rhumatismales varie de 15 a 30/1000 dans une population
d’enfants dgés de 5 a 16 ans. Environ 75% des patients atteints de valvulopathies rhumatismales
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meurent avant d’atteindre I'dage de 26 ans du fait des difficultés d’accés a des soins appropriés
notamment la prise en charge chirurgicale [2, 34-36].

En extrapolant le taux de prévalence de ces cardiopathies a I'ensemble de la population du
continent  africain d’environ un milliard de personnes, les auteurs d’étude menée a
Kampala(Ouganda) ont pu estimer a environ 15 millions le nombre de patients souffrant de
valvulopathies rhumatismales dans le continent avec 400.000 nouveaux cas par an et surtout une
indication de traitement chirurgical chez 100.000 patients par an [34] [30]. La prise en charge
chirurgicale de ces malades est un réel défi pour ces pays en raison du faible niveau d’équipement
des structures sanitaires et du co(t élevé de ce type de chirurgie [1, 7].

C. Lesvalvulopathies aortiques dégénératives

Il s’agit de pathologies valvulaires qui touchent des sujets agés de 70 ans et plus. Elles se manifestent
par des lésions de calcifications sténosantes de la valve aortique décrite sous le nom de maladie de
Monckeberg. Les lésions sténotiques se caractérisent par I'épaississement calcifiant des feuillets
valvulaires sans symphyse commissurale, la valve conservant ses trois sigmoides indépendantes. Les
calcifications siégent sur le versant aortique de la valve souvent associées a des lésions calcifiées de
la paroi aortique pouvant rendre compliqué le geste chirurgical [32] (Figurel0). C'est la premiere
valvulopathie chirurgicale dans les pays développés [37, 38].

Figure 10: Vue opératoire d’un rétrécissement aortique calcifié.
Calcifications importantes sur le versant aortique de la valve (D’aprés Melly L; Forum Med Suisse 2009)

D. Autres atteintes valvulaires

Les autres causes d’atteinte valvulaire aortique sont représentées principalement par les
endocardites infectieuses et les dystrophies de I'aorte ascendante. L’atteinte valvulaire se manifeste
dans ce dernier cas par une fuite aortique liée a une dysplasie du tissu valvulaire et ou a une
dilatation de I'aorte initiale. La dilatation de I'aorte se développe au niveau des sinus de Valsalva
entrainant une dilatation de I'anneau valvulaire et un effacement de la zone de la jonction sino-
tubulaire [38, 39].
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D. Prise en charge chirurgicale des pathologies valvulaires aortiques

En fonction de I’état anatomique local, différentes stratégies peuvent étre utilisées. Lorsque I'état de
la valve le permet, une réparation ou valvuloplastie est effectuée. Lorsque ce n’est pas le cas, comme
pour les valves calcifiées ou sténosées, un remplacement valvulaire doit étre effectué.

3) - Chirurgie réparatrice de la valve aortique

Depuis une dizaine d’années il y a un regain d’intérét dans la chirurgie réparatrice dans l'insuffisance
valvulaire aortique isolée et dans les dystrophies de la racine de l'aorte. Les procédures de
réparation valvulaire obéissent a une analyse précise du mécanisme Ilésionnel. Plusieurs
classifications ont été proposées comme pour la classification Iésionnelle de Carpentier dans la
chirurgie réparatrice mitrale. La classification proposée par El Khoury prend en compte I'anneau
aortique, le tissu valvulaire et la jonction sino-tubulaire [40](Tableau 1).

Tableau 1. Classification des Iésions valvulaires aortiques selon El Khoury [40].

Type | valves normales, anneau fonctionnel dilaté

la dilatation de la jonction sino-tubulaire

Ib dilatation de la jonction sino-tubulaire et des sinus de Valsalva,

Ic dilatation isolée de I'anneau fonctionnel,

Id perforation valvulaire et dilatation de I'anneau fonctionnel.
Typel ll prolapsus valvulaire.

Type lll rétraction ou épaississement valvulaire.

En fonction des lésions, différentes procédures de réparation sont possibles allant de I'annuloplastie
a la remise en tension d’une cuspide prolabée [40-42].

Dans les anévrysmes dystrophiques de la racine de I'aorte, I'insuffisance valvulaire est liée a une
dilatation des sinus de Valsalva et de I'anneau aortique avec un effacement de la jonction sino-
tubulaire. Les techniques de réparation qui permettent de conserver la valve aortique native, doivent
aussi s’atteler a rétablir une anatomie fonctionnelle adéquate de la racine de I'aorte. Lansac et al
ont ainsi proposé dans la chirurgie de conservation de la valve aortique dans les dystrophies de la
racine, d’associer un remodeling a une annuloplastie afin de stabiliser la taille de I'anneau aortique
en sous valvulaire (Figure 11) [41, 43].
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Figure 11 : Chirurgie conservatrice dans les dystrophies de la racine aortique.
(A) Remodeling + annuloplastie ; (B) Types d’anneaux utilisés [43].

4) - Remplacement valvulaire

La premiere prothése utilisée en pratique clinique fut la prothese a bille de Hufnagel en 1952. Il
utilisa avec succes sa valve chez un patient atteint d’insuffisance aortique majeure en I'implantant
dans I'aorte thoracique descendante. Depuis cette date et avec I'avenement de la circulation extra
corporelle, des progres importants ont été faits dans le design, la biocompatibilité et les
performances hémodynamiques des valves de remplacement cardiaques. Si bien que I’histoire des
prothéses valvulaires cardiaques résument a elle seule I'histoire de la chirurgie cardiaque ces
cinquante dernieres années avec un raffinement et une amélioration constante des modeéles et des
techniques [38, 44].

a) - Matériaux de remplacement

Les matériaux de substitut valvulaire peuvent étre divisés en deux grands groupes : les prothéses
mécaniques et les bioprotheses d’origine humaine ou animale.

a) Les prothéses mécaniques

Ces prothéses sont classées selon leur mécanisme de fonctionnement. De nombreux modeles ont été
imaginés, utilisés, évalués. Nous ne mentionnerons ici que les modeéles utilisés actuellement en
pratique clinique : il s’agit de prothéses a bille, a disque pivotant ou a double aillettes (

Figure 12).

A Ball-Cage Prostheses

iz ; C » A
(Starr Edvwards] Tilting Disc Prostheses Bi-Leaflet Prosthesis

(St Jude)

el

Silastic ball Metal ball Hall-Kaster Bjork Shiley

Figure 12 : Modeéles de prothéses mécaniques. (A) prothéses a bille, (B) prothéses a disque pivotant, (C)
prothéses a double aillettes (D’apreés htip://www.echoincontext.com).

26



e Les prothéses a bille

La plus connue est la prothése de Starr-Edwards. Elle est apparue en 1960 et a été implantée chez de
nombreux patients dans le monde. Le modele aortique fut directement inspiré du premier modele
mitral des années 60 et comprenait 4 barreaux nus et une bille en silicone. La collerette fut ensuite
améliorée par I'introduction d’une éponge en silicone entourée dacron pour favoriser sa fixation lors
de la suture et la colonisation tissulaire. Pour prévenir les risques de complications thrombo-
emboliques liées au contact direct des surfaces métalliques avec le flux sanguin, des séries furent
fabriquées avec un habillage complet de la valve avec du Téflon entrainant une diminution du
rapport orifice-bille. La diminution trop importante du rapport orifice-bille aboutit a de mauvaises
performances hémodynamiques, surtout nettes dans les petits anneaux. Le modele aortique (1260) a
I'origine d’importants gradients de pression transvalvulaires dans les petits anneaux a été
pratiguement abandonné. Le modele a barreaux nus et a bille de silastic est encore utilisé par
certaines équipes surtout dans les pays émergents avec des résultats satisfaisants chez des sujets
jeunes porteurs de cardiopathies valvulaires rhumatismales [45, 46]. Les premiers cas de maladie de
la bille furent rapportés en 1965 liée au mode de préparation de la bille en silastic. Cette maladie
était liée a une absorption anormalement élevée de lipides par la bille (jusqu’a 15 % de son poids
initial). La bille augmentant de volume, se déformait avec les traumatismes répétés et finissait par se
fracturer partiellement ou totalement entrainant une insuffisance aortique majeure et une embolie
périphérique [38, 45].

e Les protheses a disque pivotant

Par rapport aux prothéses a bille, elles ont apporté un sensible progrés sur le plan hémodynamique
car le disque pivotant permet un écoulement axial et laminaire du flux sanguin. La valve de Bjork-
Shiley est trés représentative de ce groupe de valves. Elle est composée d’un anneau en Stellite et
d’un disque en polyoxyméthyléne ou polyformaldéhyde commercialisé par Dupont de Nemours sous
le nom de Derlin©. Les défauts du Derlin© le feront remplacer par le carbone pyrolytique. Le disque
pivote entre les deux parties axiales des arceaux avec une ouverture a 60 ° délimitant une grande et
une petite ouverture. Le flux prédominant largement sur la grande ouverture, le lavage du petit
orifice se fait moins bien avec des risques thrombo-emboliques élevés. Dans le but d’améliorer le flux
traversant le petit orifice différentes modifications ont été apportées successivement a l'angle
d’ouverture du disque et a sa géométrie (modele convexo-concave) sans apporter des améliorations
évidentes.

Plusieurs milliers de valves de Bjork-Shiley furent implantées dans le monde durant les huit années
qui suivirent son introduction sur le marché. Les résultats a long terme mirent en évidence des
problémes graves comme I'hémolyse chronique, le risque élevé de thrombose aigue en position
mitrale et surtout les cas de fracture des arceaux qui entrainérent son retrait définitif du marché en
1986 [44, 45]. La seule prothése a disque pivotant qui est réellement utilisée actuellement est la
valve Medtronic-Hall. Lors de l'insertion de cette valve en position aortique, la grande ouverture de
la valve doit étre dirigée vers le sinus de Valsalva non coronaire [44, 45].

e Prothéses a double ailettes ou « bi-leaflet »
Ce sont les modeles les plus implantés actuellement. Le chef de file de ce groupe de valve est la valve
de Saint Jude qui a été mise au point en 1977. Les matériaux utilisés dans sa fabrication sont le
graphite et le carbone pyrolytique imprégné de tungsténe pour la rendre radio-opaque. Elle
comporte deux hémi-valves semi-circulaires maintenues par un systeme de pivot et s’ouvrant a 85°
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assurant un flux central peu turbulent. Le systeme de pivot est fixé sur la face interne de la prothese
permettant un mouvement dans deux plans de I'espace et un lavage quasi permanent de la prothese
par le flux sanguin. Les possibilités remarquables d’ouverture des deux hémi-valves lui conferent
ainsi un bas profil, peu encombrant avec un gradient trans-valvulaire faible. En position aortique la
meilleure hémodynamique est obtenue en orientant I'axe d’ouverture des deux hémi-valves de
facon perpendiculaire au septum inter-ventriculaire [44, 45]. Des améliorations ont été apportées sur
les variantes actuelles (modéle Régent de Saint Jude Médical) par diminution de la largeur de la
collerette de fixation dans le but d’augmenter le diamétre interne ou utile sans augmenter le
diameétre externe. Ces améliorations permettent d’insérer une prothése de méme numéro avec une
surface utile supérieure, ce qui est tres appréciable dans les petits diamétres notamment en position
aortique. Cette valve a été évaluée et comparée aux autres protheses. C’est la prothese mécanique la
plus utilisée dans le monde. Les résultats satisfaisants de séries avec des cohortes importantes ont
été rapportés avec des délais de suivi de 25 ans [45, 47].

Limites et principales complications des prothéses mécaniques

Les valves mécaniques nécessitent un traitement anticoagulant a vie pour minimiser les risques de
complications thrombo-emboliques liées au contact du sang avec un corps étranger non biologique.
En période post opératoire immédiate, il y a une activation des deux voies endogene et exogene de
la coagulation avec production excessive de thrombine. Cette activité excessive est génératrice a la
fois d’hypercoagulabilté et de consommation de facteurs de coagulation pouvant entrainer des
accidents thrombo-emboliques ou hémorragiques durant cette période [48, 49]. La conduite du
traitement anti-coagulant repose sur I'héparine durant cette période et ce en pratique jusqu’a
I’ablation des drains thoraciques et I'obtention d’une anticoagulation efficace des anti-vitamines K
(AVK). A distance de I'intervention chirurgicale, le traitement anticoagulant repose sur les AVK. Quel
que soit le type de prothése mécanique, le traitement anticoagulant s'impose, méme chez des
populations a faible risque : sujet jeune, remplacement valvulaire aortique, rythme sinusal. En
I"absence de traitement anticoagulant conventionnel, le risque de d’accident thrombo-embolique est
multiplié par un facteur 5,6 chez les patients ne recevant aucun traitement et par un facteur 4,8 chez
les patients ne recevant qu’un traitement antiagrégant plaquettaire [48, 49]. Les taux d’accidents
thrombo-emboliques chez les porteurs de prothése valvulaire varient selon les séries entre 0 et 4%
par an aprés un remplacement valvulaire aortique et entre 0,5 et 7,5 % par an, aprés un
remplacement valvulaire mitral [48-50]. Ces accidents thrombo-emboliques se traduisent sur le plan
clinique par une thrombose de la prothése qui peut s’installer a bas bruit ou étre occlusive et se
manifester de fagon aigue sous la forme d’une insuffisance cardiaque congestive ou d’'une mort
subite [49], par des accidents thrombo-emboliques périphériques [49] (1,4 % + 0,2% par an pour les
protheses mécaniques en position aortique) [51]

b) Les valves biologiques

Elles regroupent un ensemble de substituts valvulaires préparés a partir de tissus biologiques. Il
s’agit de bio-prothéses provenant de tissus hétérologues (hétérogreffes), homologues (homogreffes)
ou autologues (autogreffes pulmonaire ou péricardique).

Le principal avantage de ces bio-prothéses est lié au fait qu’elles ne nécessitent pas de traitement
anticoagulant en raison de leur faible thrombogénicité. Elles ont par contre une durée de vie limitée
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a cause d’une dégénérescence des tissus dont le délai d’apparition varie en fonction du matériau bio-
prothétique et du terrain.

e Les homogreffes

Les homogreffes sont des valves cardiaques humaines prélevées soit sur cadavre, soit sur les coeurs
explantés pour transplantation cardiaque, soit sur les greffons cardiaques non utilisables pour une
transplantation. C’'est Donald Ross et Barratt-Boyes qui furent les premiers en 1962 a implanter une
homogreffe aortique en position orthotopique. Ces homogreffes étaient apparues comme une
alternative intéressante car ne nécessitant pas de traitement anticoagulant avec des performances
hémodynamiques et une durabilité supérieures aux premieres générations d’hétérogreffes [52, 53].
Ces homogreffes ont en plus une excellente résistance a l'infection. Les greffons sont ensuite
stérilisés dans une solution associant plusieurs antibiotiques puis conservés. La conservation des
homogreffes utilise deux méthodes : la conservation a 4°C pour les homogreffes dites fraiches qui
doivent étre impérativement utilisées dans les 8 semaines qui suivent le prélévement pour avoir des
éléments cellulaires viables [54, 55] et la cryocongélation qui permet de maintenir I'intégrité
fonctionnelle et structurelle des tissus plus longtemps grace a la conservation dans de I'azote liquide
a -196°. Différents procédés sont utilisés pour minimiser les effets déléteres de la cryopreservation
comme |'utilisation de cryoprotecteurs tels le Dimethyl Sulfoxide (DMSQ) [54-56].

Deux techniques chirurgicales sont utilisées pour I'implantation d’'une homogreffe aortique :

e La technique de I'homogreffe libre en position sous coronaire : La paroi aortique de
I’'homogreffe est découpée au niveau des sinus de Valsalva pour créer une échancrure en
laissant une bandelette de 5 mm environ au fond de chaque sinus pour permettre
I'implantation. Dans la variante technique décrite par Ross (1957), la totalité de la paroi du
sinus de Valsalva non coronaire est laissée en place. L'autre variante technique est celle
décrite par Barratt-Boyes dans laquelle 3 hémi-surjets permettent de suturer I'anneau de
I’'homogreffe a I'anneau aortique natif. La paroi des sinus de Valsalva de I'homogreffe
échancrée est suturée a la paroi du receveur par des surjets simples de fil monobrin en
prenant soin de rester a distance des ostia coronaires [52, 57] (Figure 13).
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Figure 13: techniques d’implantation homogreffe valvulaire aortique en position sous coronaire.
(A) : homogreffe en entier, B: Homogreffe découpée, C: Implantation Homogreffe et D : resultat final.
(D’apreés my.clevelandclinic.org et mmcts.oxfordjournals.org; 2009. T Carrel).

e La technique dite « mini root». Toute la racine de l'aorte native est remplacée par
I’'homogreffe. Le principe de cette technique est identique a celui de I'opération de Bentall.
La suture proximale de 'homogreffe sur I'anneau aortique natif est suivie de I'implantation
des ostias coronaires qui correspondent topographiquement aux orifices coronaires de
I’'homogreffe qui a été préalablement bien orientée. L’anastomose distale est faite par un
surjet simple de fil monobrin [38, 57] (Figure 14).

C

A W B

Figure 14 : Différentes étapes de I'implantation de ’lhomogreffe en mini-root (A, B, C, D)
(D’aprés mmcts.oxfordjournals.org; 2009. T Carrel)

Les principaux écueils des homogreffes valvulaires aortiques sont leur faible disponibilité liée aux
difficultés d’obtention de valves en nombre suffisant, de tailles différentes et une technique
d’implantation plus difficile et plus exigeante que les autres valves biologiques stentées. Toute
imperfection technique est source d’insuffisance aortique et donc d’une détérioration plus rapide.

Par ailleurs, les résultats des études récentes laissent a penser qu’elles aient finalement une
durabilité a peine supérieure aux hétérogreffes de 2°™° génération. De plus c’est une procédure plus
longue et plus difficile qu’un remplacement valvulaire aortique classique par une hétérogreffe avec

eme
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des difficultés opératoires biens supérieures lors de la réintervention en raison des calcifications
importantes du culot aortique [38, 58].

e Les hétérogreffes

Ce sont des protheses fabriquées a partir de valves aortiques prélevés chez I'animal ou de valves
aortiques réalisées a partir de péricarde xénogénique. Elles nécessitent une procédure de
préparation destinée a enlever les cellules et 'ensemble des structures nucléées tout en préservant
la matrice extracellulaire. La forme de ces valves et le diamétre est donné par I'armature métallique
ou stent (Figure 15Figure 16).

Mode de préparation des hétérogreffes

Différentes méthodes de préparation des tissus sont utilisées: traitements physique, chimique et/ou
enzymatique.

Les méthodes physiques comprennent les Iésions cellulaires liées au grand froid et I’agitation
mécanique. On en rapproche les méthodes de sonication qui utilisent les ultrasons qui entrainent
une rupture des membranes cellulaires. Cette méthode ne permet pas une décellularisation
complete. Ainsi la sonication doit étre associée a d’autres méthodes chimiques permettant une

décellularisation compléte et une élimination de débris cellulaires. Cette technique est délétere sur
I'organisation de l'architecture des tissus et entraine des lésions importantes de la matrice

extracellulaire [59, 60].

Dans les procédures enzymatiques, le mécanisme d’action est la lyse cellulaire ou la
solubilisation des composants de la cellule. La trypsine est I'enzyme la plus utilisée. Elle permet de
cliver le peptide de sa liaison C avec I'arginine et la lysine permettant ainsi de séparer la cellule de
la matrice extra cellulaire. Les procédures chimiques utilisent des agents alcalins et acides, des
détergents en solution hypertonique ou hypotonique [61-63].

En pratique, différentes méthodes sont associées dans les procédures de décellularisation
des tissus biologiques hétérologues en utilisant d’abord des moyens ioniques ou physiques qui
permettent une lyse de la membrane cellulaire. Les détergents sont ensuite utilisés pour solubiliser
les différents composants intra cellulaires. Pour compléter la procédure, les tissus doivent étre
débarrassés des débris cellulaires et des produits chimiques résiduels afin de minimiser I'intensité de
la réponse des tissus hotes[59]. L'efficacité de la procédure de décellularisation ainsi que I'intégrité
de matrice extra cellulaire peuvent en définitive étre évaluées par différents examens histologiques.

Les tissus sont ensuite traités et fixés avec du glutaraldéhyde. Celui-ci permet d’effectuer une
désinfection de la valve, de prévenir la dégradation enzymatique en réticulant les protéines de la
matrice extracellulaire, réduisant ainsi également I'antigénicité des tissus [58]. L'avantage de ce
procédé est de présenter une tenue mécanique meilleure et, en ce qui concerne les valves, une
anatomie proche de la valve native, permettant ainsi un flux et des contraintes mécaniques plus
physiologiques [64]
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Medtronic Medtronic St Jude Sorin Edwards
Mosaic Freestyle Toronto SPV Pericarbon Prima Plus
(porcine) (porcine) (porcine)  (péricarde bovin) (porcine)

Figure 15 : Principaux modéles d’hétérogreffes stentées et non stentées.

Les hétérogreffes a partir de valve xénogénique

Elles sont fabriquées le plus souvent a partir de valves aortiques de porc. Chez le porc la sigmoide
coronaire droite repose sur le septum musculaire. La valve est donc prélevée avec une couche de
muscle adhérant a la sigmoide droite. Lors de la préparation de bioprothése cette partie musculaire
doit étre éliminée au maximum mais laisse une relative raideur responsable d’'un gradient de
pression trans-valvulaire.

Stent

Polyester

Anneau
de suture

Figure 16 : Schéma de montage d’une valve biologique en coupe transversale.
Le stent est recouvert de polyester pour favoriser la migration cellulaire et I'intégration tissulaire. Un anneau
en polyester est cousu a la base pour faciliter la suture.

La valve est ensuite montée sur un support plastique ou métallique en Elgiloy, alliage de cobalt et de
chrome aussi flexible que possible pour minimiser le stress au niveau des commissures, de la base et
du bord libre des cuspides lors de la phase de fermeture. L’anneau de suture est composé de silicone

32



recouvert d’un tissu de polytétrafluoroéthylene (PTFE) tricoté qui habille également le cadre
métallique (Figure 16) [44, 58].

Les premiers modeles de Carpentier-Edwards standard (CE-S) ont été commercialisés en 1975. Ce
sont les bio-prothéses dites de premiere génération. Elles sont traitées et fixées sous pression par du
glutaraldéhyde (0,625% v/v). Actuellement les bioprothéses porcines les plus utilisées sont celles
dites de 2°™° génération notamment la valve de Hancock Il el |a valve de Carpentier-Edwards supra-
annulaire (CE-SAV).

La valve de Hancock Il a été commercialisée en 1982 avec comme amélioration, un effacement de la
cuspide musculaire, une fixation des tissus a basse pression et un traitement anti-minéralisation par
le Sodium Dodécyl Sulfate. Elle donne de meilleures résultats surtout en terme de durabilité par
rapport au modéles antérieurs avec une absence de dégénérescence tissulaire primaire apres 12 ans
pour 100% des malades agés de plus de 65 ans en position aortique [58, 65, 66].

La valve de Carpentier-Edwards supra-annulaire (CE-SAV) introduite en 1981 également fixée a basse
pression avec une diminution de la hauteur des montants du stent et une modification du design de
I’anneau de suture afin de permettre un positionnement supra-annulaire lors de I'implantation. Cet
artifice permet le choix d’une prothese de calibre supérieur, augmentant d’autant la surface
orificielle fonctionnelle [67].

Parmi les autres bioprotheses porcines utilisées, on peut citer, la valve Mosaic de Medtronic, la valve
Biocor commercialisée au Brésil et la valve Epic des laboratoires Saint jJude Médical [58].

Les hétérogreffes péricardiques

Le péricarde est un tissu biologique tres utilisé comme biomatériau en ingénierie tissulaire
notamment dans la fabrication de valves cardiaques et de patch vasculaire. Le péricarde est un en
sac de tissu conjonctif entourant le coeur. Il se compose de 2 feuillets : Un feuillet viscéral adhérent
plus étroitement au cceur et un feuillet pariétal. Les 2 feuillets délimitent la cavité péricardique
(Figure 17).

Laorte

— L& peéricarde

—— Le massif
yentriculaire

Figure 17 : Vue schématique du sac péricardique ouvert laissant entrevoir le massif cardiaque

Sur le plan histologique, le péricarde est composé d’un simple épithélium et du tissu conjonctif. Ce
dernier est riche en collagene notamment le collagene de type I. Il contient également des
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glycoproteines, des glycosaminoglycanes (GAGS) et des cellules conjonctives. L’organisation du
collagene n’est pas homogéne. D’un endroit a I'autre du péricarde I'architecture peut ainsi étre
fibrillaire ou plus stratifiée en faisceaux de fibres. Cette organisation détermine les propriétés
mécaniques du tissu péricardique. C'est pourquoi la qualité des échantillons de péricarde prélevés
peut varier en fonction du site de prélevement [68]. Le péricarde utilisé dans la confection des bio-
prothéses utilisées en pratique clinique sont d’origine animale. Il s’agit donc de tissus xénogéniques
d’origine bovine ou équine qui nécessitent comme vu précédemment un prétraitement avant
implantation[58]. Ces bioprothéses sont essentiellement fabriquées a partir de péricarde de veau.

La premiére bioprothése péricardique implantée est celle de lonescu-Shiley en 1976. Les
cusps en péricarde de veau sont fixés sur un support métallique en titane rigide recouvert de Dacron.
Le péricarde est passé autour des montants verticaux et cousu sur le versant externe des picots [44,
58] (Figure 18). Le principal avantage des nouvelles valves fabriquées a partir de piéces de péricarde
de veau est leur meilleure performance hémodynamique par rapport aux premiéres générations de
bioprotheses porcines. Elles avaient en effet en position aortique des gradients trans-prothétiques
extrémement bas (gradient moyen autour de 4mmHg). Malgré un bon profil hémodynamique, ces
valves furent retirées du marché a cause d’une fragilité excessive du péricarde au niveau surtout des
zones de suture aboutissant a des déchirures aux endroits de fortes contraintes. Les résultats a
distance font apparaitre un taux de ré-opération d’environ 15 a 20% dés la cinquieme année
[58].

Fabrication du Stent
[ ]

Figure 18 : Différentes étapes de la fabrication d’une bioprothése.
(A) fabrication du stent recouvert de Dacron, (B) mise en place de I’'anneau de suture et du tissu prothétique,
(C) aspect définitif d’'une bioprothése (D’aprés http://www.medtronic.com).

Depuis 1980 la valve péricardique de Carpentier est commercialisée. Le support est en Elgiloy pour
une meilleure flexibilité et le péricarde est cousu a I'intérieur et dans I'épaisseur des montants pour
éviter les phénomenes d’usure du tissu péricardique le long du support métallique. Ce procédé de
montage du tissu péricardique sur le stent trés original pour la valve Périmount de Carpentier permet
aussi de diminuer les contraintes mécaniques dans les zones commissurales.

2. Techniques de pose de la valve

Classiquement le remplacement valvulaire s’effectue a coeur ouvert sous circulation extra-corporelle.
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a) Chirurgie conventionnelle de la valve aortique a coeur ouvert

Voies d’abord. La sternotomie médiane longitudinale reste la voie d’abord la plus utilisée. L’acces
sur le cceur est le plus direct, la canulation plus aisée. Aprés ouverture verticale et suspension
éventuelle du péricarde, le coeur est exploré pour définir la stratégie opératoire. Il existe des
techniques dites « mini-invasives » qui utilisent des ministernotomies. Le sternum est sectionné
partiellement en J ou en L [38, 39, 69].

La circulation extracorporelle (CEC). Elle est conduite sous héparinisation générale pour éviter la
formation de caillots au contact du sang avec les canules. L’héparine est injectée par I'anesthésiste
sur le cathéter veineux central a la dose initiale de 300 Ul/kg chez I'adulte. Lefficacité de
I"anticoagulation obtenue est vérifiée sur 'ACT (Activated Cloting Time) et est supérieure a 400
secondes. La CEC est installée entre l'aorte ascendante et l'oreillette droite par une seule canule
veineuse atrio-cave. La canulation aortique est effectuée un peu au-dessous du tronc artériel
brachiocéphalique a la face antérieure de lI'aorte ascendante. La canule veineuse atrio-cave est
introduite au travers d’une bourse effectuée sur la paroi latérale de I'oreillette droite juste a la base
de I'auricule droite et descendue de facon atraumatique jusque dans la veine cave inférieure apres
franchissement de la valvule d’Eustachi. Une double canulation des veines caves avec mise en place
de lacs est parfois justifiée notamment en cas de chirurgie mitrale associée ou de geste associé sur
les cavités droites (Figure 19).

Figure 19 : Circulation extra-corporelle.
(A) schéma du sens de circulation et de I'emplacement des canules; (B): console de CEC en pleine
procédure.

Apres clampage de I'aorte, le coeur est arrété et protégé grace a une solution hyperpotassique dite
cardioplégie renouvelée toutes 20 minutes. Au total, la quantité de potassium injectée est comprise
en moyenne entre 1,3 et 1,8 g. les réinjections suivantes s’effectuent sur 2 minutes toujours au débit
coronaire théorique, la dose de potassium étant diminuée de moitié. Les réinjections apres
aortotomie sont réalisées par perfusion directe intracoronaire aprées canulation sélective des ostia.
En plus de la cardioplégie, les cavités gauches doivent étre déchargées pour une meilleure
protection du muscle cardiaque. En fin d’intervention I’héparine est neutralisée par I'injection
intraveineuse de sulfate de protamine dose par dose.

Le remplacement de la valve aortique. Par une aortotomie antérieure transversale a 1,5 cm au
dessus de l'ostium coronaire droit, se prolongeant a gauche vers l'artere pulmonaire, la valve

35



aortique est réséquée in toto. La résection est amorcée en regard de la commissure séparant la
sigmoide coronaire gauche de la droite [38, 69].

Apres résection de la valve native, le diamétre de I'anneau aortique est mesuré. La prothese doit
venir au contact de I'anneau sans forcer et le choix du type de prothése dépend de nombreux
critéres liés au malade, a la maladie et a la disponibilité du substitut valvulaire [70].

Il existe différentes techniques de suture des prothéses sur I'anneau aortique natif par des points
séparés ou par un surjet. Les points séparés peuvent étre des points simples ou des points en U
appuyés ou non sur feutre [38, 39, 69].

b) Chirurgie de la valve aortique par voie transcutanée transcatheter ou TAVI

Elle consiste a implanter une valve par voie transcutanée a l'aide d’un cathéter monté jusqu’au
niveau du coeur. C'est en 2002 que Cribier rapporta la premiére implantation de valve aortique par
voie percutanée chez ’lhomme pour traiter un rétrécissement aortique calcifié. Une décennie plus
tard, les progres réalisés ont permis d’affiner la technique. Cette technique est devenue le traitement
de choix pour des patients symptomatiques, jugés inopérables en raison de leurs comorbidités et
représente une alternative acceptable pour des patients opérables mais avec un risque chirurgical
élevé [71].

e  Matériaux disponibles

Figure 20 : Valves transcathéter.
(A) et (B) Valves en péricarde bovin Edwards Sapien. (C) Valve porcine Medtronic Corevalve. (D’aprés
www.edwards.com et Medtronic-corevalve.jpg)

Il existe actuellement trois prothéses sur le marché : la bioprothese Medtronic CoreValve auto-
expansible (Metronic Inc., Irvine, USA) (Figure 20 C) employée principalement par voie transfémorale
et composée d’un stent en nitinol de 5 cm de longueur a valve péricardique tricuspide porcine ; la
bioprothése JenaValve, elle aussi auto-expansible (Jena Valve Technology, GmbH, Munich, ) utilisée
essentiellement par voie trans-apicale ; la bioprothése Edwards Sapien a ballonnet gonflable
(Edwards Livescience, Irvine, USA) (Figure 20 A et B) constituée d’un stent en acier inoxydable a valve
péricardique tricuspide bovine et qui peut aussi bien étre utilisée par voie fémorale que trans-
apicale.



e Technique d'implantation

La valve aortique native qui est laissée sur place et ses feuillets valvulaires sont plaqués contre la
paroi aortique. La procédure se fait sous anesthésie locale. La valve est une valve biologique porcine
ou en péricarde , montée sur une structure métallique en cobalt ou nitinol. La fixation de la
bioprothése repose sur la dilatation et la compression des feuillets valvulaires (Figure 21).

A Inserting Sapien Artificial Heart Valve

RetroFlex 3 Delivery System
Balloon-expandable valve technology

32
4

L —

Figure 21 : Technique d’implantation de la valve Edwards Sapien.
(A) La valve sertie dans le ballon de largage ;(B) Trajet et positionnement de la valve. (D’aprés Michael
MacRae, ASME.org).

L'étude Partner a permis de comparer les résultats de la procédure aux autres moyens de traitement.
Les résultats de la cohorte B de I’étude Partner c'est-a-dire 179 patients inopérables chirurgicalement
ont été comparés aux résultats d’'un échantillon de malades comparable soumis a un traitement
médical standard. La mortalité a 30 jours est 6,4 % pour le groupe TAVI. A un an cette mortalité est
de 30,7% pour le groupe TAVI et 50,7% pour le groupe avec seulement un traitement médical
standard. La survenue d’accident vasculaire cérébral a un an est de 10,6% pour le groupe TAVI et
4 5% pour le groupe avec traitement médical standard [72, 73]. De plus les probléemes d’acces
vasculaires difficiles et les complications liées aux fuites post procédures restent non résolus [74].

E. - Critéres de choix d’'une valve de remplacement.

Il'y a 3 principaux criteres de choix d’'une prothese de remplacement qui sont les performances
hémodynamiques, la thrombogénicité et la durabilité escomptée. Les autres critéres sont la
disponibilité dans les différentes tailles et la facilité d’implantation chirurgicale.

D’une fagon générale le choix d’'un matériau de substitut valvulaire aortique oppose les deux grands
groupes de prothéses et tissus existants : les prothéses mécaniques et les bio-protheses.

Beaucoup de progrés ont été faits dans le design et le choix des biomatériaux utilisés dans la
fabrication des protheses actuelles. Ainsi les performances hémodynamiques des modeles actuels de
bioprothéses porcines ont été significativement améliorées. Les premieres générations de
bioprotheses porcines avaient des gradients trans-valvulaires élevés du fait de stents encombrants et
de I'existence chez le porc d’une cuspide musculaire (coronaire droite) s’ouvrant incomplétement.
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En fait le critere hémodynamique n’est un élément de comparaison entre les différents modeéles de
prothéses que lorsque I'anneau aortique natif est de petit diametre c'est-a-dire inférieur ou égal a
21mm. Dans ce cas le choix d’une valve de remplacement doit prendre en compte le profil
hémodynamique de la prothése. Pour les protheses valvulaires aortiques, notamment les valves a
double ailettes de Saint Jude, il peut exister une différence importante entre le gradient moyen
calculé par cathétérisme et celui mesuré au Doppler [45, 75]. Le gradient moyen mesuré au Doppler
est habituellement plus élevé en raison du phénomene de restitution de pression. La pression en
amont de la valve constitue une énergie accumulée dite potentielle. Au niveau de la valve, la
pression se transforme en énergie cinétique, et la vitesse augmente pouvant atteindre localement
des niveaux élevés. En aval de la valve, I'énergie cinétique est reconvertie en pression et la vitesse
diminue. Ce phénomeéne dit de restitution de pression explique que la pression est plus élevée a
distance, en aval de la valve qu’au niveau de la valve elle-méme. La mesure du gradient de pression
par cathétérisme est réalisée légérement a distance, en aval de |'orifice et retrouve donc une valeur
moins élevée que la mesure Doppler qui repose sur le calcul de la vitesse au niveau de la valve elle-
méme [45, 76].

Lorsque les gradients trans-valvulaires restent anormalement élevés en post opératoire apres un
remplacement de la valve aortique par une prothese il faut craindre un « mismatch » patient-
prothése. Ce concept a été introduit par Rahimtoola en 1978 et survient lorsque la prothese de
remplacement est trop petite par rapport a la surface corporelle du patient [77]. Ce mismatch est
considéré comme sévere au repos lorsque la surface effective de I'orifice aortique indexée a la
surface corporelle est inférieure a 0,65cm2 /m2. Il est surtout un mauvais facteur pronostique post
opératoire notamment chez les patients a mauvaise fonction ventriculaire gauche [44, 78].

Finalement les deux criteres majeurs qui opposent prothéses mécaniques et bioprothéses sont la
thrombogénicité des premiéres qui imposent un traitement anticoagulant au long cours et la
durabilité limitée des bioprothéses source de ré-interventions chirurgicales.

F. . Les limites actuelles de la chirurgie de remplacement valvulaire
aortique

Chez le sujet agé et I'adulte, le remplacement valvulaire aortique et le choix du matériau de
remplacement sont bien codifié. Le remplacement valvulaire aortique donne des résultats
globalement satisfaisants en termes de survie et de qualité de vie des opérés grace aux progres faits
dans le raffinement des techniques chirurgicales et I'amélioration des performances des prothéses.

Chez I'enfant et I'adulte jeune la chirurgie de remplacement valvulaire aortique pose des problémes
non résolus de choix de substitut valvulaire. Il n’existe pas a I'heure actuelle de prothese valvulaire
idéale surtout chez I'enfant. Celle-ci devrait étre une valve durable, disponible dans toutes les tailles
(petites notamment) avec un excellent profil hémodynamique, préservant le potentiel de croissance
de I'anneau natif en corrélation avec la croissance somatique de I'enfant et ne nécessitant pas
traitement anticoagulant au long cours [79].

La réparation valvulaire est le traitement de choix des atteintes valvulaires chez I'enfant. Lorsque
celle-ci échoue, ou lorsque les lésions valvulaires n’autorisent pas une réparation, le remplacement
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de la valve devient inévitable. Les principales indications de ce remplacement de la valve aortique
sont les valvulopathies rhumatismales sévéres ou les cardiopathies congénitales. Les valves
mécaniques compromettent le potentiel de croissance de I'anneau, nécessitent un traitement
anticoagulant contraignant a cet age pouvant étre a 'origine de complications hémorragiques et
thrombo-emboliques majeures. L'utilisation des substituts valvulaires tissulaires (les hétérogreffes
comme les homogreffes) entraine une dégénérescence précoce de la valve de remplacement. De
plus ces bioprotheses compromettent aussi les possibilités de croissance de I'anneau natif et offrent
un choix limité dans les petites tailles, ce qui restreint leur utilisation chez le petit enfant [8, 80].

L'intervention de Ross qui utilise I'autogreffe pulmonaire comme substitut de remplacement
valvulaire aortique est I'intervention de choix chez le nourrisson et I'enfant. Ces indications ont été
élargies par certaines équipes a l'adulte jeune. L'autogreffe pulmonaire a des performances
hémodynamiques excellentes, une bonne durabilité et ne nécessite pas de traitement anticoagulant.
Elle permet aussi de préserver les possibilités de croissance de I'anneau natif. Il s’agit d’une
technique chirurgicale lourde et techniquement difficile pouvant étre responsable de complications
post opératoires précoces a type d’hémorragies, de fuite valvulaire ou de troubles de la conduction.
De plus elle transforme une atteinte a I'origine mono-valvulaire aortique a un probleme bi-valvulaire
aorto-pulmonaire [8, 81] (Figure 22). A distance de l'intervention, le pourcentage de malades
indemnes d’une dysfonction de I'autogreffe qui se manifeste essentiellement par une insuffisance
valvulaire sévere post opératoire, varie entre entre 75 et 100% en fonction des délais de survie.
Elkins et al ont estimé que dans 93% des cas apres intervention de Ross, I'autogreffe pulmonaire ou
la néo-valve aortique est indemne de remplacement pour insuffisance valvulaire sévere a 12 ans
[81]. Cette insuffisance valvulaire post opératoire de I'autogreffe est une des principales causes de
ré-opération dans l'intervention de Ross. Elle est due a une dilatation secondaire de I'autogreffe
pulmonaire [81]. La reconstruction de la voie de sortie du ventricule droit se fait idéalement par une
homogreffe valvulaire pulmonaire ou aortique. La disponibilité insuffisante des homogreffes
valvulaires a conduit a utiliser différents types de conduits ou de tubes bio-prothetiques qui ont une
moins bonne durabilité que les homogreffes.

Figure 22 : Différentes étapes de l'intervention de Ross.
(A) l'autogreffe pulmonaire est suturée au niveau de la racine de I'aorte, (B) utilisation d’'une homogreffe
pour reconstruire la voie de sortie du VD, (C) aspect final.

Avec le recul, plusieurs études ont montré les bons résultats de I'intervention de Ross en termes de
survie et de risque de ré-opération. Dans la série de Al Halees et al portant sur 136 enfants ayant
bénéficié d’une intervention de Ross entre 1990 et 2000, le taux de survie actuarielle était de 94% et
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93% des patients étaient indemnes d’événements indésirables liés a la procédure. Tekkenberg et al
ont rapporté des résultats presque similaires a 12ans. De plus, différents travaux ont permis de
confirmé que le potentiel de croissance de I'autogreffe et de I'anneau natif était préservé dans
I'intervention de Ross [81, 82].

Alsoufi et al ont comparé le devenir de 346 enfants agés qui avaient bénéficié d’'un remplacement
valvulaire aortique. Il s’agissait de 215 interventions de Ross et 131 remplacements valvulaires par
prothéses mécaniques a double ailettes. L'analyse comparée des risques avait montré que 16 ans
aprés lintervention chirurgicale, 20% des étaient décédés sans ré opération, 25% avaient été
réopérés pour un deuxieme remplacent valvulaire et 55% avaient survécu sans ré opération. La
mortalité opératoire était de 2,3% pour les interventions de Ross et de 6,1% lorsqu’on utilisait une
valve mécanique. Plus le malade est jeune, plus il est de petite taille, plus la prothese est de petit
calibre et plus la mortalité opératoire est élevée. La mortalité opératoire pour les patients qui ont
moins de 5 ans d’age était de 50% apres remplacement valvulaire par valves mécaniques et 4%
seulement apres intervention de Ross. De plus, le taux de survie aprés intervention de Ross reste
stable dans le temps sans mortalité tardive dans cette étude contrastant avec les 19 déces tardifs
additionnels d’origine cardiaque dans le groupe des valves mécaniques. La plupart de ces décés
tardifs sont des morts subites posant ainsi le délicat probleme des contraintes du traitement
anticoagulant dont le contréle est difficile chez I'enfant et I'adulte jeune [83]. L’utilisation des
prothéses mécaniques dans le remplacement valvulaire aortique chez I'enfant se fait aussi au prix
d’un taux élevé d’élargissement de I'anneau natif qui permet de gagner une ou deux tailles de valve
[84]. A distance de l'intervention, la croissance somatique de I'enfant et le fait que ces protheses
compromettent la croissance de I'anneau entrainent une altération progressive de la fonction du
ventricule gauche liée au mis-match patient-prothese [77, 78]. La tolérance de ce mismatch est
corrélée a la sévérité de I'hypertrophie du ventricule gauche [85].

G. VII Optimisation du traitement des valves biologiques

L’optimisation de la durabilité des valves biologiques passent par la connaissance de la pathogénie de
la dégénérescence du feuillet valvulaire.

A - Pathogénie de la dégénérescence primaire des tissus valvulaires

La détérioration structurelle des hétérogreffes valvulaires reste un probleme non résolu qui
compromet la durabilité et 'utilisation de ces valves de remplacement surtout chez certains groupes
de patients comme les enfants. Depuis les premieres générations de bioprothéses il y’a une
qguarantaine d’années, des progres importants ont été faits pour améliorer leur design et leurs
performances hémodynamiques. C’est pourquoi le principal élément de comparaison des
bioprotheses est leur durabilité c'est-a-dire leur capacité a résister a la détérioration structurelle.
Plus de 30% des bioprotheses nécessitent un remplacement valvulaire 10 al5 ans apres leur
implantation. Ces ré-interventions sont d’autant plus précoces qu’il s’agit de patients jeunes et de
prothése biologique en position mitral [58, 86].

La principale manifestation de la détérioration primaire des bioprothéses valvulaires est la
calcification des feuillets valvulaire plus ou moins associée a des lésions de déchirure surtout au
niveau des zones de jonction commissurale a forte pression. Le mécanisme de cette calcification
apparait donc mixte : chimique et mécanique par lésions de stress. Ainsi, les bioprothéses sont plus
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durables en position aortique que mitrale a cause des niveaux de pression de fermeture des valves
plus élevées en position mitrale [60, 87].

Les calcifications les plus précoces intéressent les régions commissurales des cuspides et s’associent
a une sévere détérioration de la matrice de collagene. Lorsque cette dégénérescence se fait sur un
mode de calcifications, elle se produit de facon progressive et peut étre suivie par des controles
échocardiographiques réguliers. Dans quelques cas elle peut se manifester par une rupture brutale
d’un feuillet valvulaire et nécessiter une prise en charge chirurgicale urgente [9, 88].

Les examens histopathologiques des tissus valvulaires explantés chez des patients et
I’expérimentation animale ont permis de mieux comprendre la pathogénie de la détérioration des
tissus valvulaires.

Le processus de minéralisation des feuillets valvulaires est initié a I'intérieur des cellules interstitielles
dévitalisées par le glutaraldéhyde (GA). Le GA entraine une disparition du mésothélium et une
altération des cellules interstitielles. Les cellules dévitalisées deviennent incapables de maintenir de
faible teneur en calcium intra cellulaire en présence de fortes concentrations extra cellulaires de
calcium libre. Ainsi la formation de cristaux d’hydroxyapatite de calcium phosphate débute au niveau
des cellules de soutien dévitalisées. Les ions phosphore nécessaires a la formation des premiers
noyaux minéralisés calcium phosphate proviennent du phosphore organique présent dans les
membranes cellulaires du fait de I'action des phosphatases alcalines [60, 89, 90].

Des expériences chez le rat ont permis de montrer que ce processus de minéralisation des tissus est
précoce car il débute seulement 48 heures apres implantation sous cutanée [90].

Les biomatériaux tissulaires homologues ou hétérologues nécessitent un prétraitement qui permet
d’atténuer leur antigénicité, de les stériliser et de les protéger contre la dégradation enzymatique. Le
GA est le moyen de traitement des tissus bioprothétiques le plus utilisé. Il s’agit d’un dialdéhyde
aliphatique capable de se lier aux groupes aminés libres des composants tissulaires, le collagene
notamment. La formation de liaisons covalentes entre les fibres de collagene (effet tannant) permet
non seulement de stabiliser la matrice extracellulaire et de la préserver d’une possible dégradation
enzymatique mais aussi d’améliorer ses capacités mécaniques [64].

Le mécanisme de calcification dystrophique fait intervenir une réaction entre le calcium
extracellulaire et les ions phosphore des membranes cellulaires. Normalement la concentration du
calcium extracellulaire plasmatique est de 1mg / mL et lorsque la cellule est saine avec un bon
fonctionnement de la pompe a Ca++, la concentration du calcium cytoplasmique est 1000 a 10000
fois moins élevée. Ces mécanismes physiologiques qui permettent de maintenir de faible teneur en
calcium intracellulaire en présence de fortes concentrations en calcium libre sont altérés avec la
dévitalisation des cellules traitées au glutaraldéhyde. Les ions phosphores nécessaires a la formation
des premiers noyaux minéralisés proviennent du phosphore organique des membranes cellulaires et
des autres structures intercellulaires grace a I'action enzymatique des phosphatases alcalines. Ainsi
les premiers cristaux d’hydroxyapatite de calcium phosphate grossissent par coalescence pour
devenir de véritables nodules qui finissent par épaissir et rigidifier les feuillets valvulaires (Figure 23)
[89-91]
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Figure 23 : Processus de minéralisation a travers la membrane cellulaire de cellules dévitalisées.
(D’apreés http://www.answers.com/topic/cell-membrane).

Le processus de minéralisation des tissus intéressent également les protéines de la matrice
extracellulaire. Le collagéne et I'élastine peuvent servir de sites de formation de noyaux minéralisés
de calcium phosphate indépendamment des structures cellulaires. Les moyens de prétraitement des
tissus comme le glutaraldéhyde et le formaldéhyde sont des facteurs favorisant la calcification de la
matrice extracellulaire parce qu’ils ont une certaine toxicité et ne permettent de fixer uniformément
tous les éléments constitutifs de cette matrice [89, 92].

D’une maniére générale la calcification des structures vasculaires avait été considérée
comme un processus pathologique passif, dégénératif et non régulé. Des études ont permis de
montrer qu’il s’agit d’'un processus qui est régulé comme c’est le cas pour la fabrication de noyaux
minéralisés par le tissu osseux. La différence c’est que pour de nombreux tissus et organes les
mécanismes inhibant la calcification prédominent et permettent a I'état normal d’éviter une
minéralisation inappropriée. On peut ainsi comprendre que des tissus comme le sang circulant et les
structures vasculaires ne se calcifient pas spontanément bien qu’ils soient sursaturés en calcium et
phosphate. La minéralisation pathologique des structures vasculaires ou des tissus valvulaires résulte
donc de dysfonctionnements de ces mécanismes régulateurs [93, 94].

Un des premiers agents inhibiteurs de la minéralisation des tissus vasculaires est la matrice Gla
protein (MGP) qui est un 10-kDa protéine contenant le 5 gamma-carboxyglutamic acid (GLA) et qui
fortement présent au niveau des tissus cartilagineux et des muscles lisses. Sur des souris mutantes
sans MGP (MGP- /-), la mort survient a 2 mois de vie dans un tableau d’insuffisance cardiaque et de
rupture vasculaire lié a des calcifications extensives des arteres élastiques et musculaires. Les souris
présentaient en outre des calcifications anormales au niveau du cartilage et une ostéopenie [95]. La
MGP agirait comme un chélateur du calcium pour inhiber la formation de cristaux minéralisés. MGP
serait également impliquée dans la clearance des complexes calcium-phosphate. De plus elle se
lierait a I'élastine de la matrice extracellulaire masquant ainsi les sites de minéralisation. MGP est un
inhibiteur majeur de la calcification pathologique des tissus vasculaires et cartilagineux [94].

La fetuine et I'osteopontine sont également des agents inhibiteurs importants. La fetuine est une a
2-HS- glycoproteine ubiquitaire avec des concentrations élevées au niveau du sang. Elle jouerait plus
de 50% de I’activité inhibitrice au niveau du sang. La fetuine circule dans le sang dans les complexes
MGP calcium phosphate suggérant un role actif dans les mécanismes de clearance des noyaux
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minéralisés. L’augmentation du risque de mortalité cardio-vasculaire observée chez les dialysés
rénaux seraient liée a une baisse significative des concentrations sanguines de fetuine. Le déficit en
fétuine contribuerait ainsi au mécanisme de calcification vasculaire accélérée observée dans la phase
terminale de l'insuffisance rénale [94]. L'osteopontine (OPN) est une phosphoproteine acide qui se
lie au calcium avec une grande affinité pour I’hydroxyapatite. L'OPN est retrouvée normalement au
niveau des tissus minéralisés comme I'os, les dents mais aussi au niveau des foyers de calcification
dystrophiques. Elle intervient en fait dans le mécanisme de minéralisation en inhibant la croissance
des cristaux d’apatite par le biais de avB3 integrin qui stimule I'action des ostéoclastes [93].
L'implantation sous cutanée de valves aortiques porcines prétraitées au glutaraldéhyde chez une
population de souris en mutation OPN- /- versus souris non mutantes OPN+ /+ a permis de montrer
des niveaux de calcification 5 a 10 fois supérieurs pour les souris OPN-/- . Chez les souris OPN+/+, la
calcification des implants apparait au bout de 14 jours avec une régression secondaire a 30 jours.
Cette régression s’Taccompagne d’une accumulation d’'OPN et d’anhydrase carbonique Il exprimant la
présence de dérivés de cellules monocytaires comprenant des macrophages, des cellules géantes
phagocytaires avec une acidification des implants. L'OPN agit donc comme un facteur inhibant la
minéralisation des tissus vasculaires en agissant non seulement sur la croissance des cristaux
minéralisés mais aussi en activant leur régression [96, 97].

Différents travaux ont émis I'hypothése que la réaction inflammatoire et la réponse
immunologique joueraient également un role dans le processus de minéralisation des tissus
bioprothetiques. Des anticorps dirigés contre des composants tissulaires valvulaires ont été
retrouvés chez des patients qui présentaient une détérioration structurelle de bio-prothese.
L'examen histologique de ces tissus valvulaires explantés révélant souvent la présence d’infiltrats
inflammatoires avec des cellules mononucléées. Aussi la calcification accélérée des bioprotheses
chez I'enfant serait en partie liée a ces mécanismes immuno-allergiques. Des observations cliniques
ont montré qu’une corticothérapie prolongée ralentirait la calcification des bioprothéses valvulaires
chez les patients jeunes corroborant ainsi I’hypothese d’une participation des mécanismes
immunologiques et inflammatoires dans la dégénérescence des implants tissulaires valvulaires. En
fait la preuve formelle d’une relation causale entre ces mécanismes inflammatoires et ou
immunologiques et la dégénérescence des tissus valvulaires n’a été formellement établie. Les
anticorps retrouvés sur bioprothéeses valvulaires explantées ne seraient que le reflet d’une réponse
secondaire aux agressions des tissus et non la cause de dégénérescence. Et la présence de cellules
inflammatoires mononucléées ne témoigne pas nécessairement d’un mécanisme de rejet de
I'implant valvulaire [60, 98].

Des études récentes ont montré que I'hypercholestérolémie favorisait la calcification des
bioprotheses cardiaques. L'augmentation du taux sérum cholestérol serait un facteur d’activation du
processus de calcification des tissus bioprothétiques valvulaires [99]. Il y aurait une corrélation entre
I'augmentation du sérum lipides et I'évolutivité des lésions calcifiées dans I'athérosclérose, la
maladie coronarienne et le rétrécissement aortique calcifié [100] . Pohle et al ont montré récemment
que l'évolution des lésions calcifiées dans la maladie coronarienne et le rétrécissement aortique
calcifié est plus rapide chez les patients qui ont un taux sérique de LDL supérieur a 130 mg/DI [101].
A contrario les taux sériques de HDL sont inversement corrélés a |’évolution de la maladie coronaire.
HDL sont responsables de I’extraction du cholestérol libre des vaisseaux sanguins et de leur transport
au foie. Elles ont des propriétés anti oxydantes et anti inflammatoires en inhibant la réponse induite
par les cytokines au niveau des cellules endothéliales [102]. De plus, I'activité phosphatase alcaline
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est significativement réduite au niveau des cellules vasculaires traitées avec HDL suggérant un
blocage du processus de différentiation ostéoblastique des cellules vasculaires en cellules
ostéoprogénitrices [103]. Au niveau des valves aortiques, ce sont les cellules interstitielles qui
peuvent modifier leur phénotype en fonction des circonstances. Ces cellules interstitielles présentent
des caractéristiques morphologiques et fonctionnelles de fibroblastes, de cellules musculaires lisses
et des myofibroblastes (Figure 24) [104].
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Figure 24 : Sous types de cellules interstitielles valvulaires (VICs) [104].

Les lésions dégénératives observées dans le rétrécissement aortique calcifié ressemblent a
celles de I'athérosclérose. Les premieres |ésions sclérosantes des feuillets valvulaires aortiques sont
liées a une infiltration et une oxydation des lipoproteines comme dans I'athérosclérose. La
composante calcifiée qui est une des caractéristiques de la maladie dégénérative de la valve aortique
est aussi présente dans la plaque athéromateuse. Les similitudes dans les mécanismes
physiopathologiques, notamment les réles de I'inflammation et des dyslipidémies dans la survenue
et I’évolution de ces maladies ont suggéré l'utilisation des inhibiteurs de la 3-hydroxy-3-méthyl-
glutamyl coenzyme A réductase (statines) dans le traitement du rétrécissement aortique calcifié. Les

statines ralentiraient I’évolution des calcifications des feuillets valvulaires aortiques. Cette action des
statines n’est pas directement liée a la réduction du niveau de cholestérol sérique. Elle est surtout
possible car les statines ont de nombreux autres effets qui peuvent interagir avec les fonctions
cellulaires : augmentation de la production de NO par les cellules endothéliales, diminution de la
réaction inflammatoire et de la sécrétion de métalloproteines et d’osteopontine par les
macrophages, stabilisation de la plaque athéromateuse. Au final, il y a une diminution du processus
d’ossification comme c’est le cas au niveau des arteres coronaires. A I’heure actuelle, il n’y a pas de
travaux qui aient apporté la preuve de lefficacité des statines dans la prévention de la
dégénérescence des bioprotheses valvulaires [99, 105].

De nombreuses stratégies ont été développées dans le but d’améliorer la durabilité des
bioprotheses a partir des connaissances actuelles sur les mécanismes pathogéniques qui
déterminent leur dégénérescence.
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Les modes de calcification des bioprothéses péricardiques et porcines prétraitées au GA ont
beaucoup de similitudes. Pour les bioprotheses porcines, les premiers noyaux minéralisés se forment
au niveau de la fibrosa et de la spongiosa. Cette minéralisation débutante prédomine au niveau de la
spongiosa qui n’existe pas dans le péricarde bovin. L’architecture plus compacte et abondante de la
matrice de collagéne au niveau de la fibrosa servirait de contrainte a la croissance des noyaux
minéralisés. Le péricarde bovin qui a une architecture collagene moins compacte se calcifie
globalement autant que les valves porcines. Les similitudes dans les mécanismes pathogéniques de la
minéralisation des prothéses valvulaires porcines et péricardiques peuvent suggérer que les
différentes stratégies pharmacologiques développées ces derniéres années pour améliorer la
durabilité des bioprothéses peuvent étre utilisées efficacement pour les deux types de tissus. Les
différents modes de traitement anti calcifiant n"ont pas toujours la méme efficacité pour les deux
types de tissus bioprothetiques. Les différences dans les caractéristiques de charge du surfactant des
tissus altérés et dans la réabsorption et le métabolisme des molécules provenant du sang participant
au processus de minéralisation [58, 60].

B - Les méthodes de prévention de la calcification des tissus

Les moyens de traitements des tissus bioprothetiques pour optimiser la durabilité et les propriétés
mécaniques comprennent les techniques de fixation de la matrice extra-cellulaire, et les différentes
méthodes de prévention de la minéralisation des tissus valvulaires.

Les mécanismes pathogéniques de la calcification des tissus bioprothetiques valvulaires prétraités au
GA sont en fait complexes.

La recherche d’une méthode efficace de prévention de la calcification des tissus a permis d’explorer
trois principales stratégies :

e La thérapie systémique avec I'utilisation d’agents anti-calcification par voie générale.
e |'utilisation de drogues délivrées localement au niveau des tissus

e Les méthodes de prétraitement des tissus qui permettent d’agir sur les composants
tissulaires susceptibles d’intervenir dans le processus de minéralisation.

Le modele le plus utilisé pour tester I'efficacité des différents traitements anticalcifiants est I'implant
sous cutané chez I'animal. Des méthodes de traitement anti minéralisation testées concluantes par
ce modele sous cutané peuvent se révéler inefficaces lorsqu’elles sont utilisées sur des tissus
valvulaires de remplacement. En plus de ['efficacité anticalcification les méthodes nouvelles de
traitement des tissus ne doivent pas avoir des effets indésirables qui peuvent compromettre la
qualité des tissus ou une toxicité systémique.

Les différentes drogues utilisées par voie générale pour traiter les troubles du métabolisme osseux
comme les chélateurs du calcium (diphosphonates, 1biphosphonates) sont aussi efficaces dans la
prévention de la calcification des tissus bioprothetiques utilisés en implants sous cutanés chez le rat.
Ces différentes drogues interviennent dans le métabolisme phosphocalcique et les mécanismes
physiologiques de formation de l'os. C’est pourquoi leur utilisation par voie générale entraine
également chez I'animal une inhibition de la fabrication de I'os et un retard de croissance [60, 106].
Pour pallier a cet inconvénient I'utilisation locale de ces drogues avait été préconisée grace a un
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systeme d’implant qui permet une délivrance de la substance anti-minéralisation a la demande. Ces
méthodes sont utilisées avec succés mais seulement dans un modele animal avec I'utilisation par
exemple du 1 bisphosphonates dans des polymeres non dégradables comme le polydimethylsiloxane
(silicone) [107].

Plusieurs stratégies ont été mises au point dans le but de contrecarrer les différentes étapes du
processus de minéralisation. |l s’agit :

e de méthodes inhibant la formation des cristaux minéralisés

e de techniques d’extraction ou de modification de composants susceptibles de se calcifier

e d’artifices pour améliorer I'utilisation du glutharaldéhyde (GA) ou d'utilisation de moyens
alternatifs au GA [60].

Aussi des méthodes combinées utilisant les effets synergiques de différents traitements
anticalcifiants ont été testées notamment dans de le cadre de la prévention de la calcification des
feuillets et de la paroi aortique. Cette stratégie parait bénéfique lorsqu’il s’agit de bioprothéses
aortiques stentless qui nécessite un amarrage de la valve sur la paroi aortique [108].

b) - Les inhibiteurs de la formation de ’'Hydroxyapatite.

La réduction des cristaux minéralisés par utilisation d’agents chélateurs du calcium ou par réduction
de I'activité enzymatique des phosphatases alcalines.

% ) Les bisphosphonates

Ethane-1-hydroxy-1, 1 bisphosphonate sont utilisés en pratique clinique humaine pour traiter la
calcification pathologique et I’hypercalcémie des syndromes paranéoplasiques. Les biphosphonates
inhibent la calcification pathologique en empéchant la croissance des cristaux minéralisés tout en
stabilisant I'os. lls peuvent ainsi étre utilisés par voie orale pour traiter |’ostéoporose [60, 109].

% ) Les métaux trivalents

Les métaux trivalents comme le fer et I'aluminium en se liant au phosphate peuvent inhiber la
formation du complexe calcium phosphate. L’ion fer Fe et I'ion trivalent aluminium Al inhibent la
phosphatase alcaline qui joue un role important dans la fabrication de I'os. Le chlorure d’aluminium
permet de prévenir la calcification de I’élastine [60, 108].

% ) Les inhibiteurs de la diffusion du calcium

- L’Ethylenediaminetetraacetic acid (EDTA)

Il est utilisé comme adjuvant au glutharaldéhyde. Il s’agit d’'un agent oxydant qui, en se liant aux ions
calcium, permet de les extraire des cristaux d’hydroxyapatite tout en préservant l'intégrité des
différents composants de la matrice extracellulaire ce qui n‘est pas le cas de nombreux agents
détergents qui ont une action délétere sur la fibre collagene [110]. C’est un chélateur du calcium qui
était utilisé dans les intoxications par les métaux lourds comme le zinc ou le cuivre. L’extraction des
jons calcium réduit la taille des cristaux minéralisés. De plus I'activité des métalloproteinases de la
matrice, qui est zinc et calcium dépendante, est inhibée et I'intégrité du tissu interstitiel préservée
[111]. U'EDTA a également des propriétés anti oxydantes utiles dans le maintien de la balance
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calcique et de l'intégrité de la membrane cellulaire [112, 113]. Les chélateurs du calcium de fagon
plus générale en permettant I'extraction du calcium de la plaque athéromateuse et le blocage des
enzymes protéolytiques ont été utilisés comme traitement adjuvant dans ['artériopathie
périphérique et la maladie coronarienne [111, 114].

Le N,N,N’,N’- Tetrakis-2-pyridyl-methyl-ethylenediamine (TPEN) est aussi un chélateur de métaux
bivalents comme le Ca++ et proche de 'EDTA mais en plus, il est liposoluble et peut étre utilisé a
moindre dose [115].

Il existe de nombreuses autres molécules aminoacides ou de composés aminés qui agissent sur les
groupes aldéhyde libres. On peut citer :

v" L’acide 2- a- amino-oleique (AOA) qui est déja utilisé comme traitement anti calcifiant pour les
bioprotheses porcines prétraitées au GA.

v' Lutilisation de l'acide L-glutamique réduit les groupes aldéhyde libres et ralentit ainsi la
calcification du péricarde bovin prétraité au GA.

v" Lutilisation de la glycine avec des résultats initiaux encourageants qui nécessitent d’étre
confirmés par des études ultérieures [60].

c¢) - L’extraction ou la modification des éléments calcifiables

% ) Les chélateurs du calcium : I’éthanol

L'utilisation de solutions alcooliques notamment I'éthanol a différentes concentrations a montré son
efficacité de ces agents dans la prévention de la calcification des tissus valvulaires. L'éthanol permet
d’extraire le cholestérol et les phospholipides contenus dans les membranes cellulaires qui apres
dégradation enzymatique par les phosphatases alcalines fournissent les ions phosphore intervenant
dans la formation des cristaux minéralisés [91, 116].

% ) optimisation des procédés de préparation du tissu

Dans le cas des tissus hétérologues, de nombreux travaux ont essayé d’optimiser I'étape de
decellularisation.

Courtman et al ont proposé I'utilisation d’un détergent nonionique comme le Triton X-100
associé a un procédé d’extraction enzymatique. Apres ce traitement, la matrice acellulaire est
composée de collagéne, d’élastine et de glycosaminoglycanes(GAGS). L'évaluation microscopique
apres procédure a montré I'intégrité de I'ultrastructure de la matrice extra cellulaire et la disparition
des composants cellulaires [117]. Récemment, Mendoza-Novelo et al ont comparé trois procédés
de décellularisation : le tridecyl alcohol ethoxylate (ATE), le RAS (réversible alkaline swelling) et le
Triton X-100. Les résultats histologiques ont montré une réduction significative des antigénes
cellulaires pour les trois procédés de decellularisation attestant de leur efficacité. Malheureusement
le contenu de la matrice extra cellulaire en glycosaminoglycanes(GAGS) diminue  aussi
significativement. La concentration en GAGS étant de 88.6 +0.2%, 62.7+1.1%, 61.6+0.6%
respectivement pour le traitement RAS, I’ATE et le TritonX -100. Ces GAGS jouent, un réle important
dans I'hydratation et le maintien des propriétés mécaniques de la matrice extracellulaire [118]. A
contrario I'utilisation de protocoles utilisant un tampon hypotonique, le SDS, et des inhibiteurs de
protéases et nucléases permet de sauvegarder I'intégrité des GAGS et des protéines de la matrice
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comme le collagene [119, 120]. De plus les GAGS jouent un role important dans les mécanismes de
transmission des signaux cellulaires. La diminution de leur teneur dans les tissus entraine une
altération des capacités de la réponse et de réparation tissulaire [121, 122]. Liao et al ont évalué et
comparé les effets de trois méthodes de décellularistion utilisant du SDS, de la Trypsine et du Triton
X-100 sur les propriétés mécaniques et structurelles de valves aortiques d’origine porcine. La
décellularisation entrainait une fracture du réseau de collagéne avec une variation de la densité et du
maillage de la matrice extra cellulaire. Les feuillets valvulaires traités par le SDS dans cette étude
gardent une matrice dense a petites mailles qui peut étre un terrain favorable a la recolonisation
cellulaire [123].

Des études ont montré a contrario que la décellularisation de péricarde bovin avec le SDS
entrainait des |ésions irréversibles de la matrice extra cellulaire avec une diminution significative de
la résistance mécanique comparativement au tissu non traité. Les détergents ioniques entrainent
donc des effets délétéres sur le tissu péricardique. C’'est pourquoi les détergents non ioniques sont
les plus indiqués dans le choix d’'un protocole de décellularisation des tissus péricardiques.
L'utilisation de ces détergents non ioniques comme |"alkylphenol ethoxylates a quand méme
quelques effets toxiques ou oestrogéne like [124-126].

En fonction de la procédure utilisée et de ses objectifs, les effets de la décellularisation sont plus ou
moins délétéres pour l'architecture et l'intégrité des tissus. Les procédés de décellularisation se
différencient essentiellement par les altérations de la matrice extra-cellulaire qu’ils peuvent
entrainer [127]. C’est pour pourquoi le choix d’'une méthode de décellularisation efficiente doit
dépendre du type de tissu cible et des objectifs du traitement.

Idéalement également, la procédure doit débarrasser le tissu cible des débits et donc des
différents antigenes cellulaires afin de réduire la réponse immunitaire humorale et cellulaire de
I’'hote [128] sans compromettre les propriétés mécaniques ni la qualité des autres structures
tissulaires. L’élimination des cellules ne supprime pas totalement I'expression des antigenes
xénogeniques [129-131]. C’'est pourquoi les protocoles de décellularisation se tournent de plus en
plus vers des protocoles utilisant des techniques d’extraction de genes [132, 133]. Badylak et al ont
montré qu’il est possible de réduire la réponse immunitaire liée a la présence d’antigenes de
membrane cellulaire comme I'oligosaccharide beta-Gal grace a une décellularisation spécifique [134].
Griffiths et al, en utilisant une approche immuno-proteomique pour étudier la capacité du péricarde
bovin a reproduire une réponse humorale ont réussi a identifier trente et une protéines antigéniques
putatives. Certaines d’entre elles comme I'albumine, les chaines A et beta de I'hémoglobine ont été
identifiées comme des xénoantigenes [135]. Ariganello et al, ont montré que le péricarde bovin
décellularisé induit moins de différentiation des monocytes en macrophages comparativement aux
surfaces de polydimethylsiloxane ou de polystyrene [136, 137]. Néanmoins les effets de la réponse
immunitaire de I’hote vis-a-vis de I'implant péricardique acellulaire ne sont pas entierement élucidés.
Une meilleure connaissance de ce phénoméne est nécessaire pour développer de nouvelles
techniques de traitement des tissus péricardiques et améliorer ainsi la biocompatibilité des
biomatériaux [59, 134].

L'utilisation de tissu autologue permet d’éviter les écueils liés a la décellularisation. Ainsi la
préservation de I'architecture du tissu péricardique avec des cellules viables favorise une
recolonisation cellulaire superficielle de I'autogreffe, ce qui augmenterait sa durabilité.
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A I’heure actuellg, il n’y a pas une méthode de décellularisation optimale et cela pour tous les
types de tissus. Cependant en fonction du tissu cible et du site d’implantation du biomatériau, il est
possible d’utiliser une méthode adaptée permettant de réaliser une décellularisation efficace tout en
préservant les caractéristiques fonctionnelles des tissus.

Un traitement supplémentaire est nécessaire aprés décellularisation pour stabiliser les
propriétés mécaniques et biologiques de la matrice extracellulaire des tissus qui subit des
modifications importantes avec un risque important d’'une rapide résorption enzymatique apres
implantation. Sans prétraitement environ 60 % de la masse extra cellulaire subit une dégradation et
une résorption entre un et trois mois apres greffe in vivo [59, 134].

La matrice extracellulaire est un mélange complexe de protéines, essentiellement des
glycoprotéines et des protéoglycanes. Ces protéines ont de nombreuses fonctions : elles servent de
support et de sites d’attache pour les récepteurs de surface des cellules, de réservoirs pour
différents facteurs humoraux qui interviennent dans I'angiogenése, la prolifération et la migration
cellulaire, I'inflammation, la réponse immunitaire et la cicatrisation [121, 138]. La matrice extra
cellulaire n’est pas une structure statique, elle est en équilibre dynamique avec les cellules et tissus
dont elle est un composant indispensable. Elle est composée entre autres de collagéne de type | qui
représente plus de 90% du poids sec de la matrice extracellulaire. Il s’agit essentiellement de
collagene de type |. La fibronectine est le deuxieme composant de la matrice en terme quantitatif et
joue un role important dans I'adhésion cellulaire, la laminine qui participe a la formation et au
maintien des structures vasculaires et les glycosaminoglycanes (GAGS) qui se lient aux facteurs de
croissance et aux cytokines, jouent un réle important dans I’hydratation et les propriétés visco-
élastiques de la matrice extracellulaire [138].

Les méthodes de prétraitement des implants tissulaires hétérologues ou homologues
permettent non seulement d’atténuer I'antigénicité mais aussi de stabiliser la matrice extracellulaire
en la préservant de la dégradation enzymatique. Plusieurs méthodes de prétraitement des tissus ont
été mises au point. Les méthodes par réticulation ou fixation des tissus et les méthodes de
recouvrement valvulaire.

Les méthodes de traitement par réticulation des tissus visent a former des liaisons covalentes entre
les chaines de polypeptides de la matrice extra cellulaire afin de réduire non seulement I’antigénicité
du tissu péricardique mais également sa biodégradabilité en améliorant la résistance tissulaire a la
dégradation enzymatique.

Le glutharaldehyde (GA) est le moyen de traitement des tissus bio prothétiques le plus utilisé.
Il a été introduit dans le traitement des tissus pour la premiére fois par Carpentier et al. Il s’agit d'un
dialdéhyde aliphatique capable de se lier aux groupes aminés libres des composants tissulaires, le
collagéne notamment. En favorisant la formation de liaisons covalentes entre les fibres de collagene
(effet tannant) le GA permet non seulement de stabiliser la matrice extra cellulaire en la préservant
d’une possible dégradation enzymatique mais aussi d’améliorer ses capacités mécaniques [64, 91,
139]. Le GA est le traitement de référence des tissus en dépit de ces effets déléteres notamment le
réle qu’il jouerait dans le processus de dégénérescence des tissus biologiques valvulaires par le biais
de la dévitalisation des cellules interstitielles. La calcification est le principal mode de
dégénérescence des tissus bioprotheses prétraités au GA. De plus, du fait de sa cytotoxicité le GA
entrave les mécanismes de régénération cellulaire, d’adhésion et de recolonisation des implants
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tissulaires par les cellules hotes [60]. Le GA ne permet pas de fixer uniformément tous les
composants de la matrice extracellulaire. Les GAGS qui ne disposent pas de groupe aminé
fonctionnel ne peuvent pas étre fixés par le GA. La disparition des GAGS de la matrice extracellulaire
des feuillets valvulaires participeraient a I'accélération du mécanisme de dégénérescence des
bioprotheses. Au vu de leur réle dans la rétention d’eau au niveau de matrice, la fixation élective des
GAGS pourraient contribuer a améliorer la durabilité et les qualités biomécaniques des implants
tissulaires valvulaires [92, 122].

Grace a une meilleure connaissance des mécanismes pathogéniques de la dégénérescence
structurelle des tissus valvulaires et notamment du réle des modes de traitement comme le GA dans
leur déterminisme, la recherche s’est orientée ces dernieres années vers la mise au point de
nouvelles méthodes alternatives non aldéhyde. Ces traitements alternatifs sont le Genipin ou les
composés d’Epoxy. Ces méthodes alternatives utilisent les résidus d’hydroxylysine de différentes
chaines polypeptidiques ou des groupes aminés de lysine par des réticulations oligo ou
monomériques. Le Genipin, obtenu a partir des fruits de Gardenia jasminoides Ellis, donne de
meilleurs résultats que le glutharaldéhyde (GA) si on prend en compte la cytotoxicité, la réponse
inflammatoire, la capacité a prévenir les calcifications et la préservation des propriétés mécaniques
des tissus [140-142]. Les composés a base d’époxy introduits par Noishiki et al, ont montré une
toxicité moindre et un effet anti calcification supérieur au GA [143, 144].

D’autres traitements utilisent les carbodiimides, le glycerol, I'acyl azide, le cyanimide et la
photo-oxydation [142, 145, 146].

Les carbodiimides permet d’établir des liaisons covalentes de type amide au niveau des
chaines polypeptidiques de la matrice extracellulaire. Les carbodiimides interviennent par activation
de I'acide carboxylique des résidus d’aspartate et de glutamate pour obtenir des groupes d’O-
acylisourea. Les résidus d’hydroxyline ou les groupes aminés libres de la lysine produisent une
réaction nucléophile qui permet la réticulation. Il faut noter qu’en ajoutant N-hydroxysuccinimides
aux carbodiimides on peut augmenter considérablement le nombre de liaisons formées. L’utilisation
des carbodiimides permet de conserver la stabilité de la matrice extracellulaire en préservant les
tissus riche en collagene comme le péricarde contre la dégradation enzymatique [146, 147].

Le traitement par les procédés de photo-oxydation permet de conserver une bonne stabilité
chimique et enzymatique des tissus ainsi que I'intégrité de leurs propriétés biomécaniques. Le penta-
golloyl est un polyphenol qui permet de fixer et de stabiliser le collagene. Il préserve ainsi la matrice
extracellulaire de la dégradation enzymatique, favorise la colonisation du greffon par les cellules
hotes et le remodelage tissulaire. Une étude in vivo a permis de montrer que du péricarde porcin
traité avec ce procédé était préservé des calcifications aprés 6 semaines d’implantation en sous
cutané chez le rat [148, 149].

Le reuterin, qui est un composé antifongique et antibactérien provenant du Lactobacillus
reuteri, a fait 'objet d’'une étude comme moyen de traitement des tissus. C’'est un aldéhyde avec
trois sites carbonés qui réagit comme le formaldéhyde avec les groupes aminés libres. Le reuterin
utilisé comme méthode de traitement du péricarde donne des résultats comparables a ceux obtenus
avec le glutharaldéhyde (GA) en terme de résistance a la dégradation enzymatique, de température
de dénaturation et de teneur en groupes aminés libres donc de cytotoxicité [150].
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L’étude sur I'acide tannant comme moyen de pré traitement des tissus a montré qu’il peut
fixer les protéines de la matrice extracellulaire en établissant des ponts d’hydrogéne grace a ces
groupes hydroxylés. Il possede un effet anti inflammatoire et anti calcification sur les tissus
valvulaires prértraité par le GA et surtout il permet de fixer I'élastine des feuillets valvulaires et de la
paroi aortique [151, 152].

Le proanthocyanidine, un agent fixateur naturel avec des groupes de polyphénol est capable
de créer des liaisons hydrogene stable et de favoriser la synthése de molécule de collagene
constituant ainsi une matrice non biodégradable. Le péricarde traité par proanthocyanidine est
dénué de cytotoxicité, résiste a la dégradation enzymatique, favorise la prolifération et la
colonisation cellulaire [153].

Les phytates ont été proposés comme moyen de traitement anticalcifiant. Les résultats
encourageant obtenus devront étre confirmés par des études ultérieures [154][144]. D’autres agents
de traitement des tissus de type amide ont été explorés comme diphénylphosphorylazide et
I’éthyldimethylaminopropyl carbodiimide. Selon Jorge-Herrero et al, ces deux moyens de traitement
chimiques des tissus ne sont de bonnes alternatives au GA parce que moins efficaces sur la
prévention de la minéralisation des tissus et la dégradation enzymatique [155].

Cependant ces différentes méthodes ont été évaluées in vitro et comparativement au GA. Des études
ultérieures devront comparer ces différentes méthodes en prenant en compte la conservation des
propriétés des tissus, la cytotoxicité et les autres effets délétéres de ces traitements.

Une autre approche, toujours aprés une étape de décellularisation, consiste a recouvrir les
tissus valvulaires par revétement pour favoriser la recolonisation cellulaire par les cellules de I'héte.

Le traitement du péricarde bovin peut étre traité par l'utilisation de film multicouche de
polyelectrolyte ou de fibronectine [156, 157]. Le revétement par gels de biopolymeres comme le
chitosan ou la fibroine de soie a fait I'objet d’études. Nogueira et al ont montré que ces méthodes
sont surtout intéressantes par leur faible cytotoxicité. Néanmoins il faut noter que le chitosan ne
favorise pas la ré-endothélialisation et que la fibroine de soie favorise la minéralisation des tissus in
vivo [158]. Le greffage de peptide d’adhésion a également été proposé pour favoriser la
rendothélialisation. Dong et al ont suggéré de traiter le péricarde bovin avec I'acide acétique associé
aux polypeptides RDG. L’acide acétique augmente la porosité du tissu péricardique alors que les
polypeptides RDG améliorent la prolifération et I'adhésion cellulaire [159]. Les polypeptides RDG
peuvent étre identifiés dans la fibronectine, la vitronectine et les protéines des membranes
cellulaires. Leur mode d’action fait intervenir les intégrines qui interagissent avec les récepteurs de
I’adhésion cellulaire [159, 160]. Une autre stratégie consiste a greffer de I"héparine sur le tissu
décellularisé et traité au GA. Cette stratégie fait appel a la propriété anticoagulante de I’'héparine et a
sa capacité a interagir avec les facteurs de croissance pour améliorer la colonisation cellulaire et
prévenir indirectement la calcification [161, 162].

Une derniére possibilité consiste a recouvrir le tissu décellularisé par un film polymeére. Par
exemple, Galvao Barros et al ont recouvert le péricarde bovin de poly (vinylpyrrolidone-co-acrolein)
(PVPAC-BP) et montré que ce matériau pouvait favoriser la colonisation cellulaire avec des cellules
mésenchymateuses. Il faut néanmoins reconnaitre qu’il s’agit essentiellement d’études in vitro, ce
qui en fait une limite, méme si elles restent intéressantes dans leur concept. Des études in vivo sur
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un modele animal de référence comme le mouton dans des conditions plus physiologiques
permettront de tirer des conclusions sur ces différentes méthodes de traitement des tissus [163].
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Il. LES HYDROGELS

Il existe différentes facons de classer les hydrogels en fonction de leur origine, de leur constitution,
de leur type de réticulation et du type de solvantutilisé. Nous nous placerons ici uniquement dans le
cadre de gels en milieu aqueux ou hydrogels.

A. Définition d’'un hydrogel

Les hydrogels sont des réseaux tridimensionnels constitués de polymeres dans lesquels sont présents
des domaines ou des groupes hydrophiles hydratés dans un environnement aqueux. lls sont capables
de gonfler et retenir une grande quantité d’eau et possedent un haut degré de flexibilité comparable
aux tissus vivants.

Ces hydrogels peuvent étre classés en fonction de leur origine, de leur composition et de la nature
des liens et agents de pontages mis en ceuvre dans le réseau.

1) Classification en fonction de la nature des liens

Dans ce cas, les hydrogels se divisent en deux grandes familles : les gels physiques (liaisons faibles)
et les gels chimiques (liaisons covalentes).

a) Les hydrogels physiques

Les gels physiques sont des gels dans lesquels les chaines macromoléculaires sont réticulées entre
elles par I'intermédiaire d’interactions ioniques, de liaisons hydrogénes ou encore d’interactions
hydrophobes (liaisons faibles) (

Figure 25). lIs peuvent se former de maniére spontanée sous I'influence de paramétres extérieurs (pH,
ions, température...). Par exemple I'alginate et le chitosan peuvent former des hydrogels physiques
par interactions ioniques [164].

L'inconvénient principal de ces hydrogels est le manque de stabilité mécanique au vu de la
réversibilité des liaisons de réticulation mises en place, lls peuvent donc étre convertis en solutions
polymériques par chauffage (gélatine, agar).

b) Les hydrogels chimiques

Les gels chimiques sont réticulés de maniere covalente par diverses réactions irréversibles (Figure 25)
[165]

La seule maniere de détruire ces gels est de détruire leur réseau [165].
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Figure 25: Hydrogels de type chimique. Ces hydrogels peuvent étre simples (a gauche) ou trés complexes (a
droite) visant a mimer par exemple une matrice extracellulaire [166, 167].

Il'y’a une grande diversité des méthodes de réticulation et des réactions permettant la formation de
ce type de liaisons. Notons parmi celles-ci la polymérisation radicalaire, I'irradiation a haute énergie
(rayons UV ou gamma) [168, 169], I'utilisation d’enzymes [170] et les réactions chimiques.

Parmi ces réactions chimiques, certaines réactions font intervenir un agent réticulant tel que
le glutaraldéhyde, I'oxychlorure de phosphore (POCI3), les polyépoxydes ou les isocyanates [171].
Ces agents réticulant sont toxiques [172]. D’autres agents réticulant biocompatibles ont été utilisé
pour former des hydrogels. Par exemple le sodium triméthaphosphate (STMP), agent réticulant non
toxique, biocompatible, qui est largement utilisé pour préparer des hydrogels a base de
polysaccharides. Le STMP est une molécule cyclique qui peut devenir linéaire en milieu alcalin. Il
forme des liaisons phosphodiester entre les chaines du polysaccharide et permet I'obtention d’un
hydrogel réticulé [173]. L'industrie alimentaire l'utilise également pour réticuler I'amidon ou le
pullulane (Figure 26) [173-175].
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Figure 26: Représentation schématique du pullulane réticulé par le STMP [176]

2) C(Classification de par la nature du polymere

A I'heure actuelle, les hydrogels font I'objet de nombreux travaux de recherche fondamentale mais
également de recherche appliquée, en particulier dans les domaines biomédical et
biopharmaceutique [167]. Les hydrogels sont tres utilisés dans le domaine des biomatériaux depuis
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le travail de Wichterle et Lim en 1960 sur un hydrogel réticulé de type hydroxyethyl methacrylate
(HEMA) [177].

Les polymeres utilisés sont d’origine synthétique ou naturelle. Les hydrogels synthétiques
tels les polymeres d’acides polyhydroxylés (PLA et PLGA), d’alcool polyvinylique (PVA) présentent
I'intérét de pouvoir étre produits en grande quantité. Néanmoins, les conditions de synthese, qui se
déroulent parfois en présence de solvant doivent répondre a des critéres de biocompatibilité pour un
usage médical. Une telle exigence est également applicable aux hydrogels a base de composés
naturels. Dans le cadre de ce travail, nous nous focaliserons sur les gels naturels a base de
polysaccharides et synthétisés en milieu aqueux.

Il existe dans la nature de nombreuses variétés de polysaccharides répertoriées. Du fait de
leur abondance naturelle, ils sont souvent peu colteux. Ces polysaccharides peuvent étre d'origine
végétale (amidon et cellulose), issus des algues (alginates, agar), des levures (pullulane), ou encore
étre d'origine animale (héparine) ou microbienne (dextranes, xanthanes). lls ont I'avantages d’étre
biodégradable et biocompatible pour la plupart.

Les polysaccharides forment un groupe hétérogéne de polymere de composition multiple et
variée, et de longueurs différentes. Ce sont des hydrates de carbone ayant pour formule générale (-
[Cx(H20)y)In ), construits a partir de résidus monosacharadiques (oses) liés entre eux par des liaisons
dites glycosidiques. Les polysaccharides possédent de nombreux groupements réactifs (hydroxyle,
acide carboxylique, amine), ce qui permet d’envisager de nombreuses réactions de modification
chimique, pour des applications notamment dans le domaine biomédical.

Dans ce travail, nous avons utilisé le dextrane et le pullulane, qui sont des exopolysaccharides
neutres excrétés a I'extérieur de la cellule et constitués d’un seul type de monomere saccharadique
(homopolysaccharides) ainsi qu’un polysaccharide sulfaté : I’héparine (Figure 27).

Le dextrane peut étre obtenu par fermentation du saccharose par de nombreuses bactéries
comme l‘acetobacter, le streptocoque et surtout le leuconostoc. La souche la plus communément
utilisée est Leuconostoc mesenteroides NRRL B- 512F. C’est est un polyglucoside linéaire de D-glucose
lies en 156 de longueur variable sur lequel sont greffées quelques unités glucoses de maniere
aléatoire en 13 (environ 5%) (Figure 27). Son poids moléculaire varie entre 10 kDa et 200 kDa. Il est
dégradé par des enzymes appelées dextranases produites par certains microorganismes (Penicillium,
Lactobacillus...) et non présentes dans I'organisme humain. Il est soluble et stable dans I’eau et dans
d’autres solvants tels que I'éthylene glycol et le glycérol. Il est insoluble dans les mono-alcools
comme le méthanol et I'éthanol. Ces propriétés sont utilisées lors de la synthése des hydrogels.
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Figure 27: structure du dextrane, du pullulane et de I’héparine.
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Le dextrane est neutre et biocompatible, il est ainsi utilisé dans lI'industrie alimentaire
comme épaississant mais a également de nombreuses applications biomédicales notamment en tant
que substitut du plasma sanguin [178, 179]. La stabilité de la liaison glucidique ainsi que la présence
de trois groupements réactifs par unité de glucose permettent au dextrane d’étre facilement
substitué par diverses fonctions chimiques [180, 181] [182, 183]. Les dérivés du dextrane sont
capables de moduler les activités cellulaires. Ainsi, ils sont capables d’inhiber la croissance des
cellules musculaires lisses de rat in vitro de facon analogue et méme supérieure a I’héparine a forte
concentration [184] et favoriser la croissance des cellules endothéliales [185]. Ces capacités ont été
utilisées dans le domaine de la réparation comme un agent cicatrisant [186-189] et comme un
systeme d’imprégnation d’une prothese vasculaire [190] pour offrir une alternative aux polymeéres
d’origine animale (collagene, ...).

Le pullulane est synthétisé par la levure Aureobasidium pullulans[191] et comporte des a-D-
glucane avec des liaisons a-1,6 linéaires, incluant des molécules de maltotriose et maltotétraose
reliées en a-1,4 [191]. Son poids moléculaire varie de 100 kDa a 200 kDa. Comme le dextrane, il est
soluble dans I'eau mais pas dans les solvants organiques (méthanol, acétone ou éthanol). Le
pullulane peut étre dégradé par plusieurs enzymes telle que la glucoamylases, la pullulanase,
I'isopulllulanases et la neopullulanase qui sont produites chez les bactéries a I'exception de la
pullulanase qui est produite par des champignons[192]. Le pullulane est utilisé dans I'industrie
agroalimentaire en tant que stabilisant et comme emballage alimentaire imperméable au dioxygéne
évitant |'oxydation et maintenant I'arbme, la saveur et la fraicheur des produits [193], prolongeant
également la conservation en inhibant la moisissure [194]. Grace a ses propriétés filmogenes ce
polymere forme des films incolores, imperméables au dioxygene et résistants a |’huile et aux graisses
[195]. Le pullulane est biocompatible et biodégradable [193], il est ainsi utilisé dans plusieurs
applications pharmaceutiques et médicales. Il aide a maintenir la pression osmotique du sang, et a ce
titre il est envisagé comme substitut de plasma sanguin [196]. Bien que les résultats montrent que le
pullulane posséde une efficacité thérapeutique supérieure au dextrane en tant que substitut du
plasma sanguin, il n’a pas été développé pour une telle application [197, 198]. Dans I'organisme, le
pullulane n’est pas métabolisé et rapidement éliminé de la circulation sanguine, il s"accumule
préférentiellement dans le foie [196] ou il est endocytosé [199]. Comme pour le dextrane, la
présence de nombreux groupes hydroxylés permet de modifier chimiquement le pullulane pour
améliorer ses propriétés et lui en conférer de nouvelles [200, 201] [202] tels que le transport de
principes actifs vers des organes cibles [202, 203] [204] ou pour encapsuler des médicaments [205].

L'héparine, découverte par Mc Lean en1916, est un héparane-sulfate appartenant a la famille
des glycosaminoglycanne (GAG). Les chaines polysaccharidiques de I'héparine sont constituées
d'enchainements répétitifs de séquences linéaires disaccharidiques (Figure 27). Le monomére de base
est constitué d'un acide D-glucuronique et d'une D-glucosamine N-acétylée. Il peut subir au cours de
sa biosynthése une épimérisation de l'acide D-glucuronique en acide L-iduronique, une dé-N-
acétylation suivie d'une N-sulfatation de la D-glucosamine N-acétylée, et divers O-sulfatations (en C2
de I'acide hexuronique, et en C3 ou en C6 de la glucosamine). Chez 'homme, elle est synthétisée et
stockée dans les granulations des mastocytes du poumon, du foie, de la peau et dans la muqueuse
intestinale, ainsi qu'en faible quantité dans les cellules endothéliales. L’héparine est utilisée comme
agent antithrombotique depuis 1940 [33] sous forme d’héparine standard (40kDa) ou d’héparine de
bas poids moleculaire (4kDa). Cette molécule est aussi connue pour de nombreuses autres activités
telles que son role dans la signalisation cellulaire.
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B. Propriétés des hydrogels

Les propriétés spécifiques d’un hydrogel sont extrémement importantes dans le choix des matériaux
pour une application médicale donnée [167, 206-208]. Ainsi, comme lillustre le

Tableau 2 de nombreuses propriétés (taux de gonflement, taux de réticulation, interactions avec le

vivant) peuvent étre étudiées.

Tableau 2 : Hydrogels, principales caractéristiques et propriétés étudiées.

Type d’hydrogel

Structure moléculaire

Composition

Propriétés importantes

Hydrogel physique
Hydrogel chimique

Polyméres linéaires
Copolymeres blocs
Copolymeres greffés
Réseaux interpénétrant
Polymélanges

Polymeéres naturels et leurs dérivés
Polyméres synthétiques

Combinaison des polymeéres naturels et
synthétiques

Dégradable ou non dégradable
Injectable

Propriétés mécanique
Maniable

Forme et rapport surface / volume (feuilles,

cylindres, spheres)
Poreux ou non
Gonflement

Choi et al. 2005
Wong et al. 2011
Liu et al 2010
Bae et al. 2011

Hennink et al. 2004
de Jong et al. 2001
Abed, Assoul et al. 2011

Liu and et al 2010
Benzeval et al. 2012
Sun et al. 2010

Sun et al. 2011

Hennink et al. 2004
Maia et al. 2009
Abed et al. 2008
Xu et al. 2001
Autissier et al. 2010
Liu et al 2010
Draye et al. 1998
Draye et al. 1998

Modifications chimiques Bos et al. 2005

Biocompatible

La principale particularité des hydrogels est leur capacité a gonfler, c'est-a-dire la capacité a
absorber le maximum de solvant. Le processus de gonflement est dii a un gradient de pression
osmotique, le solvant diffuse vers I'intérieur du réseau et celui-ci se met a gonfler.

Le gonflement d’un hydrogel dépend de plusieurs paramétres tels que le pH, la température
[209] et, essentiellement, la densité de réticulation [210-213] et la structure chimique des hydrogels.

En effet, le gonflement est inversement proportionnel a la densité de la réticulation [210],
lorsque le solvant pénetre dans le réseau de I’hydrogel les chaines de polymére vont se déployer, ce
qui va générer une force rétractive élastique due aux noeuds de réticulation et augmenter la pression
a l'intérieur du réseau [213]. Lorsque le réseau est en équilibre avec le milieu environnant, le gel
cesse de gonfler. En augmentant la concentration de I'agent réticulant comme le STMP de 3 % a 25%
dans des hydrogels a base de polysaccharide, le taux de gonflement diminue de 6 fois (6 000% a
1000%) [212].

La structure chimique peut également affecter le gonflement des hydrogels. Les hydrogels
avec des groupes hydrophiles gonflent plus vite que les hydrogels avec des groupes hydrophobes
[213].

57



Le taux de gonflement peut varier en fonction du milieu dans lequel est immergé le gel. Par
exemple un hydrogel a base de dextrane a un taux de gonflement plus élevé dans I'eau (12 000 %)
que dans une solution saline type PBS (Phosphate Buffered Saline) (6 000 %) [212].

Grace a ces propriétés, les hydrogels sont largement utilisés comme systeme
d’administration de molécules ou de cellules, en effet la variation du taux de gonflement et de la
densité de la réticulation permet de contréler le taux de libération des molécules dans le temps.

La composition des hydrogels peut influer sur leurs propriétés mécaniques [207, 210, 214,
215]. Par exemple, en augmentant la concentration du dextrane dans des hydrogels a base de
pullulane le module d’Young augmente et par conséquent la résistance a la déformation des
hydrogels est améliorée {Abed, 2011 #296}. Helary et al ont également démontré que les modules
d’Young des hydrogels a base de collagéne augmentent avec la concentration en collagene [216].

L'augmentation de la concentration en agent réticulant peut améliorer les caractéristiques
mécaniques d’un gel mais ceci peut rendre le gel cassable [208]. Ainsi la réticulation dépend du
produit final souhaité. La copolymérisation avec un co-monomere peut également avoir un effet sur
le réseau de I’hydrogel, ce qui pourrait améliorer ses propriétés [217].

Figure 28. Mise en forme d’hydrogels.
Les hydrogels peuvent se présenter sous forme de poudre, de gouttes, de billes de taille variable, de
pastille ou de tubes ou encore étre mouler a fagon (étoiles) [222, 250[218, 219].

L'une des propriétés remarquables des hydrogels est leur capacité a étre mis en forme (Figure 28). Les
hydrogels peuvent se présenter sous la forme de gels [216, 220], d’éponges, de matrices [221, 222]
de forme variable ou de films [223]. Cette caractéristique permet leur utilisation dans de nombreuses
applications pour le traitement et la reconstruction de la peau, comme pansements cutanés pour les
brllures étendues [224] ou en ingénierie tissulaire [169, 225-235] par exemple pour la reconstruction
du cartilage [236] ou des os [237-239].

Ainsi la localisation de I'implantation de I’hydrogel dans I'organisme est un élément clé de
choix. Il doit étre sélectionné sur la capacité de supporter les contraintes de la région d’implantation,
sur sa capacité a maintenir son intégrité et avoir une durée de vie correspondant a une application

visée.
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C. Application des Hydrogels

De nombreuses applications des hydrogels se sont développées ces derniéres années en fonction des
caractéristiques citées ci-dessus. Du fait de leurs propriétés, ils ressemblent, dans une certaine
mesure, aux tissus biologiques plus que n’importe quelle autre classe de biomatériaux.

De plus, ils présentent généralement les propriétés de biocompatibilité et pour certains, de
biodégradabilité et de bio-adhésion permettant des interactions spécifiques matrices/cellules [240].

3) - Hydrogels a base de pullulane

De nombreux articles ont étudié des hydrogels a base de pullulane (Tableau 3) comme systémes de
délivrance de médicaments, en particulier sous la forme de micro et nanogels [241-249]. La libération
lente de médicaments dans le plasma présente des avantages thérapeutiques. Des nanoparticules
d'hydrogel a base de pullulane réticulé avec du glutaraldéhyde ont été préparés en vue de
développer un systéeme de délivrance intracellulaire de médicaments et de genes [243, 244]. L'auto-
assemblage a base de polyméres est une technique efficace et souple pour la préparation de
nanogels et d’hydrogels fonctionnels [246, 247]. En particulier, les pullulanes amphiphiles obtenus a
partir de cholestéryle, d’acétyle ou de chloracétyle greffés sur les groupements hydroxyles forment
des nanogels capables de piéger des molécules hydrophobes, des protéines ou des acides nucléiques
[249]. Par exemple des nonoparticules a base de pullulane-cholestéryl (CHP) ont été préparés par
auto-assemblage [245-247]. Ces nanoparticules ont été complexé avec l'insuline afin de la protéger
contre la dénaturation thermique et la dégradation enzymatique [241] préservant ainsi son activité
physiologique in vivo aprés injection intraveineuse. Certains nanogels (acétate de pullulane / oligo-
sulfadiméthoxine (PA/OSDM)) préparé par auto assemblage peuvent étre sensible au pH [250, 251].
Cette sensibilité des nanoparticules au pH influence la cinétique de libération des médicaments, ce
qui est un avantage par exemple pour la livraison ciblée des médicaments anti-cancer au niveau de la
tumeur. Récemment des nanogels de pullulane, d’acide lactique contenant du PGE2 (prostaglandine
E2) ont été développés et préparés par auto-assemblage. Le PGE2 est une molécule de signalisation
utilisée en clinique en tant que modulateur immunologique, dans les conditions physiologiques, c’est
une molécule a une courte durée de vie. Cette étude a démontré que I'incorporation du PGE2 dans
ce type de nanogel permet de prolonger la durée de vie de cette molécule dans le sang apres son
injection intraveineuse chez la souris [248].

Les agents réticulants tels que I'épichlorhydrine, le trimétaphosphate de sodium (STMP) ou le
glutaraldéhyde sont largement utilisés pour préparer des hydrogels a base de polysaccharides. Lack
et al ont utilisé le STMP pour préparer des hydrogels réticulés dans un milieu aqueux alcalin [173].
Les hydrogels de pullulane ont été développés pour la colonisation et la prolifération des cellules
musculaires lisses aortiques de lapin [176]. Ces travaux montrent I'intérét de ces matrices comme
supports 3D de culture de cellules vasculaire. Cependant, les cellules adhérent moins bien sur la
plupart des hydrogels que sur les surfaces en plastique de culture cellulaire [252]. Dans certains cas,
I'adhésion et la croissance des cellules musculaires lisses ont été observées sur des hydrogels de
pullulane non modifiés [176]. Lorsque le pullulane a été partiellement substitué avec des groupes
diéthylaminoéthyle, les hydrogels réticulés par le STMP sont capables de piéger et libérer des acides
nucléiques (ADN plasmidique et de siRNA), permettant la transfection de cellules in vitro et in vivo
[253-255].
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Récemment, les hydrogels poreux a base de pullulane, qui pourraient imiter la matrice
extracellulaire dans les tissus, ont été congus pour étre utilisés comme matériaux d'ingénierie et de
réparation tissulaire [256]. Dans ce but, notre équipe a préparé des hydrogels a base de pullulane
contenant des pores dans lesquels les cellules vivantes peuvent s’infiltrer et proliférer [218]. Bien que
les hydrogels trés poreux aient de faibles propriétés mécaniques limitant leur utilisation dans
I'ingénierie tissulaire, la prolifération cellulaire et le dépdt de matrice extracellulaire pourrait
améliorer les propriétés mécaniques et la performance des matériaux poreux.

La co-réticulation des hydrogels de pullulane avec d’autres composants est peu rapportée
dans la littérature [214, 257-261]. Les hydrogels obtenus a partir de pullulane / dextrane / fucoidane
avec le STMP comme agent de réticulation sont des nouveaux matériaux qui peuvent étre utilisés
comme support pour I'attachement des cellules comme les cellules progénitrices endothéliales
humaines [262].

Des hydrogels a base de pullulane et de dextrane ont également été préparés avec le STMP
et utilisé comme matériau hybride avec un treillis de polypropylene dans le but d’améliorer
I'intégration et |'organisation tissulaire [257] ou comme une prothese vasculaire sous forme
tubulaire de petit diameétre (diameétre interne de 2 mm ) [259].

D’autres hydrogels peuvent également étre obtenus en utilisant des microparticules de
pullulane réticulé et le CMP (carboxymethylpullulan) amidifié par une amine alkylée et le SMTP
comme réticulant [175]. L'intéraction de ces hydrogels avec des enzymes (lysozyme) a été étudiée
dans le but d’évaluer la performance de la séparation, de la purification et de I'immobilisation des
enzymes ou des systémes de libération de médicaments. Bae et al ont récemment utilisé I'irradiation
UV pour obtenir des hydrogels a base de méthacrylate de pullulane (PulMA) et de gélatine
méthacrylate. Ces hydrogels peuvent étre intéressants dans les applications qui nécessitent le
regroupement et la prolifération cellulaire contrélée [258]. Un hydrogel biomimétique a été préparé
avec le pullulane et le collagéne. C’est un biomatériau de délivrances de cellules souches
mésenchymateuses (CSM), il augmente la régénération de ces cellules dans les plaies afin
d’améliorer la cicatrisation [260, 261]. Cet hydrogel 3D est intéressant car il mime les niches des CSM
et conferent des propriétés identiques a celles rencontrés physiologiquement dans la matrice
extracellulaire
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Tableau 3: Liste de quelques hydrogels a base de pullulane

Hydrogel

Réticulation

Applications

Références

Nanogels de
pullulanecholestéryl (CHP)
Insuline CHP

Nanogels de pullulane
Acryloyle cholestéryl (CHPOA)
et de polyéthylene modifié
(PEGSH)

Nanogel de (CHP)

et prostaglandine E2 (PGE2)

Pullulane acide lactique
contenant du PGE2

acétate de
pullulane / oligo-
sulfadiméthoxine (PA/OSDM)

Pullulane collagene

microparticules de pullulane

réticulé et le CMP amidifié

Microsphéres
de pullulane cyclodextrines

Nanoparticulles

Méthacrylate de
pullulane (PulMA) et
gélatine méthacrylate (GelMA)

Pullulane seul

Pullulane dextrane

Pullulane dextrane fucoidane

Physique
Auto-assemblage

Physique
Auto-assemblage

Physique
Auto-assemblage

Physique
Auto-assemblage

Physique

Chimique
STMP

Chimique
épichlorhydrine

Chimique
glutaraldéhyde

Chimique
Irradiation UV

Chimique
STMP

Chimique
STMP

Chimique
STMP

Systéme de délivrance de drogue

Stabilisation de l'insuline

Piéger des molécules
hydrophobes, des protéines ou
des acides nucléiques

Systeme de délivrance

Agent thérapeutique

Systeme sensible au pH,
libération de médicament
anti-cancer

Amélioration de la cicatrisation

Interaction avec des enzymes

phase stationnaire de la
chromatographie d’affinité

Systeme de délivrance
intracellulaire de
médicaments et de génes

Regroupement et prolifération
cellulaire contrélée

Culture des cellules vasculaires
Systeme de délivrance locale
Intégration tissulaire

Matériau hybride
Améliorer I'intégration tissulaire

support pour I'attachement
des cellules endothéliales

Lee et al. 2004
Akiyoshi et al. 1998
Lee et al. 2008

Shimoda et al. 2011

Kato et al. 2007

Okamoto et al. 2011

Na et al. 2002
Na et al. 2004

Wong et al. 2011
Rustad et al. 2012

Mocanu et al. 2002

Fundueanu et al. 2003

Gupta et al 2004
Gupta et al 2004

Bae et al. 2011

Autissier et al. 2007
Lack et al. 2007
San et al. 2007
San et al. 2007
San et al. 2007
San et al. 2009
Abed et al. 2011

Chaouat et al. 2006
Abed et al. 2008
Abed et al. 2011

Thebaud et al. 2007

4) - Hydrogels a base de dextrane

Les hydrogels a base de dextrane sont largement utilisés comme un systeme de délivrance de
cellules, de protéines ou de molécules actives [170, 211, 212, 263-277] (Tableau 4). Ferreira et al ont
utilisé un catalyseur enzymatique en présence de diméthylsulfoxyde (DMSO) pour obtenir un
hydrogel macroporeux a base de dextrane et de divinyladipate (DVA) [170, 271]. Cet hydrogel
présente un module d’élasticité supérieur a celui d’'un hydrogel a base de dextrane synthétisé
chimiquement en utilisant la 4-diméthylaminopyridine comme catalyseur chimique. Des analyses
histologiques aprés l'implantation sous-cutanée des hydrogels chez le rat ont indiqué une bonne
biocompatibilité des matériaux. Ces gels pourraient donc étre utilisés en ingénierie tissulaire et
comme systeme de délivrance locale.
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Maia et al ont préparé un hydrogel injectable a base de dextrane oxydé (dexOx) en présence de
I'acide adipique dihydrazide (DAA) [274]. lls ont constaté que la taille des pores augmente lors de la
dégradation de I'hydrogel dans des conditions physiologiques, ce qui pourrait aider la croissance
interne des cellules et par conséquent avoir une meilleure intégration de la matrice avec le tissu
environnant. Les hydrogels a base de dextrane oxydé favorisent I'adhérence et la prolifération des
cellules endothéliales de lapin. D’autres préparations d’hydrogels a base de dextrane et de gélatine
oxydés ont été rapportés [269, 270]. Ces hydrogels de gélatine sont un systeme de libération d’EGF
(epidermal growth factor) actif [269]. Les caractéristiques de libération sont fortement dépendantes
de la nature de la protéine incorporée. La propriété de libération de ces hydrogels in vivo pourrait
étre significativement différente des propriétés décrites in vitro, ceci est principalement du au fait
que in vivo, d'autres parameétres comme la biodégradation de la matrice peuvent moduler la
cinétique de libération [269]. Les études de biocompatibilité in vivo de la gélatine-dextrane oxydé ont
montré une réaction a corps étranger modérée autour de I'implant en position sous-cutanée [270].

Un hydrogel a base de dextrane méthacrylate et de concanavaline A-méthacrylamide (Con A) a été
préparé en utilisant I'irradiation aux UV [275] pour la conception d'un systeme d'auto-régulation
d’administration d'insuline. Con A est une protéine contenant des fragments qui interagissent
spécifiguement avec le glucose. La délivrance de l'insuline en réponse au glucose a été testée in vitro
dans les conditions physiologiques en utilisant ce nouveau mélange. La méme équipe a également
étudié l'effet du degré de substitution a la fois de dextrane et de Con A sur la sécrétion glucose-
dépendante de l'insuline [276]. En effet un degré de substitution suffisant est indispensable pour
avoir une sensibilité au glucose satisfaisante.

Le méme dérivé de dextrane a été réticulé avec une autre protéine qui est la gélatine
méthacrylamide (Gel-Ma) pour obtenir un nouvel hydrogel bioactif promoteur qui pourrait étre
utilisé dans l'ingénierie tissulaire et la régénération vasculaire [210, 273]. Les cellules musculaires
lisse humaines encapsulées dans cet hydrogel ont proliféré rapidement et formé un réseau cellulaire.
La caractérisation de cet hydrogel a montré que le taux de gonflement diminue tandis que le module
élastique augment avec I'augmentation de la concentration en Gel-Ma. Ceci a été expliqué par
I"augmentation de la densité de réticulation [210].

Récemment Sun et al ont démontré qu’un hydrogel a base de dextrane seul sans facteur de
croissance supplémentaire ni de cytokine ou de cellules peut favoriser la néovascularisation et la
régénération de la peau et ainsi conduire a de nouveaux traitements pour les plaies dermiques [206-
208]. Cet hydrogel est composé de dextrane-allyle isocyanate-éthylamine (Dex-AE) et de diacrylate
de polyéthyléneglycol (PEGDA) et réticulé par irradiation aux UV. Dans un modéle murin, I’hydrogel a
été utilisé dans le traitement d’une brulure. La blessure a été recouverte d’'une couche d’hydrogel a
base de dextrane, et d'un pansement extra-mince afin de maintenir I’'hydrogel dans son
emplacement, de le protéger contre l'infection, et de I'empécher de sécher. Aprés 3 semaines, une
régénération dermique compléte a été observée. En effet I’hydrogel a facilité I'infiltration des cellules
inflammatoires qui ont conduit a sa dégradation rapide et ainsi ["infiltration des cellules
angiogéniques au niveau des plaies. Aprés 5 semaines de traitement, I'hydrogel a favorisé la
croissance de nouveaux poils avec une morphologie et épaisseur épidermique semblable a celle
d’une peau de souris normale.

62



Dans la méme optique, un hydrogel a base de dextrane et de d’alcool polyvinylique (PVA) a été
développé et utilisé en tant que pansement dans le traitement des plaies [215]. Cet hydrogel a été
préparé par réticulation physique et testé in vivo chez le rat. Cette équipe a constaté que I’hydrogel
composé de PVA et de dextrane présente des propriétés telles que la capacité de gonflement,
I'élasticité et la porosité, meilleures que celles d’un hydrogel composé seulement de PVA. Les études
histologiques ont également démontré une bonne cicatrisation des plaies en présence de I'hydrogel
a base de dextrane et de PVA. Cet hydrogel a facilité la ré-épithélialisation et la reconstruction de la
peau avec plus de collagene et moins de cellules inflammatoires par rapport au produit classique.

Falabella et al ont également utilisé un autre hydrogel a base de dextrane modifié afin de réduire
I’adhésion intra-abdominale qui peut survenir lorsque les tissus cicatriciels joignent deux organes I'un
a 'autre. Cet hydrogel composé de dextrane oxydé / N-carboxyéthyl chitosane (Odex / CEC) peut se
gélifier in situ sans aucun agent réticulant [278]. Il a été testé chez le rat au niveau abdominal entre
I'intestin et la paroi abdominale et comparé a un autre biomatériau utilisé en clinique (film de
carboxymethylcellulose/ carboxyméthylcellulose hyaluronane, Seprafilm Genzyme Corporation,
Cambridge, MA). Les animaux traités avec I'hydrogel ont montré une adhésion intra-abdominale
légerement inférieure a ceux traités avec le Seprafilm et nettement inférieur aux témoins (sans
traitement).
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Tableau 4: Liste de quelques hydrogels a base de dextrane

Hydrogel Réticulation Applications Références
Dextrane-PVA Physique Pansement pour le traitement Hwang et al. 2010
Gélification in situ des plaies
Microspheéres de dextrane- Physique Dispositifs de livraison Chenet al.2005
gélatine (DG-MPs) des médicaments Wou et al. 2005
Dextrane sulfate magnésium-  Physique Libération du médicament Xu et al. 2001
dimethacryloyl
Dextrane-Cyclodextrine Physique Systeme sensible au pH et Choi et al. 2005
poly(epsilon-lysine) a la température
Dextrane oxydé / Physique Réduction de I'adhésion Weng et al. 2007
N-carboxyéthyl chitosane abdominale Falabella al. 2010
(Odex / CEC) Réparation tissulaire
Dextrane-acide L-lactique Physique Dispositifs a libération De Jong et al. 2001
contrélée de protéines Hennink et al. 2004
pharmaceutiques actifs Bos et al. 2005
Dextrane-méthacrylé-lysine Chimique Culture et encapsulation Liu et al 2010
(Dex-MA-LA) et Irradiation cellulaire Liu et al. 2012
le méthacrylamide-gélatine Régénération vasculaire
(Gel-MA)
Dextrane-allyl Chimique Néovascularisation Sun et al. 2010
Isocyanateethylamine Irradiation Régénération tissulaire Sun et al. 2011
(Dex-AE)/ Traitements pour les plaies Sun et al. 2011
polyéthyléneglycol dermiques
diacrylate(PEGDA)
Dextrane méthacrylate et Chimique Délivrance de l'insuline Tanna et al. 2006
de concanavaline A Irradiation Tanna et al. 2006
méthacrylamide (Con A)
Dextrane- divinyladipate Chimique Matériau pour ingénierie Ferreira et al. 2002
(DVA) Enzyme tissulaire et libération Ferreira et al. 2005
de substances
Dextrane seul Chimique Améliorer I'intégration tissulaire Abed et al. 2011
STMP
Dextrane carboxylate, Chimique Systemes de délivrances de Maire et al. 2005
benzylamide, sulfate STMP Facteurs de croissance Maire et al. 2005
(TGFb1 et BMP-2)
Dextrane pullulane Chimique Matériau hybride Chaouat et al. 2006
STMP Améliorer l'intégration tissulaire Abed et al. 2008
Abed et al. 2011
Dextrane oxydé Chimique Support de culture cellulaire Draye et al. 1998

dextrane oxydé-gélatine

Systéme de délivrance
de polypeptides

Maia et al. 2009
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Ill. Interactions matériaux et vivant

L'introduction d’un matériau au niveau du corps humain, que ce soit en clinique (pose de protheses,
de valves cardiaques etc.) ou dans le but d’expérimenter de nouveau matériaux, provoque une
réaction de I'organisme qui fait intervenir, en sus du processus normal de réparation, les réactions
déclenchées par le matériau lui-méme (Figure 29). En effet celui-ci reste un corps étranger et son
introduction dans I'organisme, entraine une réponse non spécifique qui implique la coagulation, le
systeme du complément et I'inflammation [279], alors qu’une réponse immunitaire spécifique est
susceptible de se déclencher lorsque le biomatériau se dégrade et libere des molécules de petites
tailles (ions, agents stérilisants) susceptibles de provoquer un rejet [279].

Selon la définition des biomatériaux, ce matériau doit étre capable d’induire une réponse
appropriée de I’h6te dans une application spécifique. Cela suppose donc que le matériau n'aie pasa
I'origine des phénomeénes locaux ou systémiques néfastes pour la santé du receveur (toxicité,
carcinogénicité) et que les tissus du receveur et les fluides physiologiques ne sont pas susceptibles
d’altérer le matériau au détriment de ses qualités intrinseques ou de générer des produits de
dégradation toxiques [280].

C’est pour cette raison qu’en plus de la caractérisation du matériau et de I'étude de ses effets
en contact avec les cellules, il est important d’évaluer in vivo les interactions des matériaux mis au
point avec le tissu vivant.

Figure 29: Interaction entre le biomatériau et le tissu vivant [279].
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Interactions tissus - biomatériau : Processus de guérison et de réaction de I’héte

Le processus de guérison commence a la suite de la Iésion provoquée par I'implantation d'un
biomatériau en induisant un ensemble de phénoménes réactionnels qui est I'inflammation [281].
Cependant ce type de réaction dépend du tissu cible et de la durée de contact avec ce tissu. Un
certain nombre de critéres déterminent cette réaction, comme la nature méme du matériau, I'état et
I'importance de la surface de contact avec I'organisme.

Pour donner une juste évaluation de la réponse de I’'h6te envers un implant, il faut d’abord
comprendre les étapes de la réaction inflammatoire provoquée par cet implant et/ou son
implantation [282, 283]. La réponse inflammatoire est donc une réponse protectrice dont le but
ultime est de débarrasser I'organisme de la cause des dommages cellulaires [284, 285].

La réaction inflammatoire aigué

La phase inflammatoire aigué est caractérisée par une durée limitée dans le temps et par un
rétablissement, a terme, de ’homéostasie tissulaire [286]. Elle se divise en plusieurs phases : une
phase vasculaire qui est immédiate, une mobilisation cellulaire qui permet la réparation des tissus
[ésés, puis une phase de cicatrisation.

Le matériau adsorbe une couche de protéines (Figure 30) (albumine, fragment du complément,
facteur de croissances,...) qui peut déclencher la réponse inflammatoire et de maniére concomittente
une infiltration du site d’implantation par des cellules sanguines. Ces cellules reconnaissent les
protéines adsorbées a la surface du biomatériau et adhérent a la surface.

Implantation du hiomatériau 2. Adsorption d'une couche | |3 Afilux de cellules
de protéines (nentrophiles et
macrophages)

"W

D

L

4. Formation de cellules § . Afflux des fibroblastes et

geantes et secréfion, synthese de collagene)
d'agents dy@ﬁ:ﬁt\ﬁn

(c 3,

o/ -

Figure 30. lllustration de la réaction de I'organisme lors de I'implantation d’un biomatériau [287].

Les polynucléaires neutrophiles (PMN) sont les premiéres cellules a pénétrer au niveau du site
d’implantation [288]. Ces cellules ont une courte durée de vie (24 a 48 h) sur le site |ésionnel. Puis
viennent ensuite les cellules mononuc

éées (macrophages) qui vont progressivement les remplacer
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[289, 290]. Les PMNs sont des cellules phagocytaires qui ingérent les pathogénes et les débris
cellulaires puis les dégradent [291, 292]. Ce phénomeéne est sous contrdle de I'environnement
cytokinique [293, 294]. Les médiateurs tels que les facteurs du complément, les cytokines, les
chimiokines, réactivent les cellules présentes sur le site inflammatoire, et entretiennent la réaction
inflammatoire jusqu’a I'élimination de I'agent initiateur. Ensuite, I'activation des macrophages
conduit a la sécrétion des cytokines proininflamatoire comme I'IL-1 (interleukine 1), I'IL-6 et le Tumor
Necrosis Factor (TNFa). Ils favorisent le processus de guérison en stimulant la prolifération des
fibroblastes et la multiplication des cellules endothéliales.

Les fibroblastes synthétisent les protéines matricielles qui vont permettre la réparation des
tissus lésés [295]. En effet, le tissu conjonctif est détruit localement et remplacé par un tissu fibro-
inflammatoire riche en collagene. Ce phénomene appelé fibrose, donne naissance au tissu cicatriciel
qui subira un processus de remodelage se caractérisant par un dépét de collagene plus dense et
mieux organisé avec une orientation essentiellement paralléle a la surface de I'implant [296]. Il se
forme ainsi un tissu fibreux capsulaire.

La formation de la capsule fibreuse autour de l'implant peut étre considérée comme une
réponse normale. Néanmoins, lors de l'implantation de systemes polymériques permettant la
délivrance de médicaments ou de cellules, le développement d’une capsule fibreuse trop épaisse
peut constituer un obstacle a la libération des de ces substances [297].

Réaction inflammatoire chronique

Dans certaines conditions physiopathologiques (persistance de I'agent initiateur, réponse
inflammatoire inadaptée), la réponse inflammatoire peut évoluer vers un état de chronicité [298].
Elle se caractérise par une accumulation anormale de cellules inflammatoires (majoritairement
monocytes/macrophages) qui perdure dans le temps et occasionne d’importants dommages
tissulaires [299]. Les implants qui ont des propriétés antigéniques, provoquent une réponse
inflammatoire ol les lymphocytes prédominent et si les macrophages ingérent des débris toxiques, la
réponse inflammatoire peut étre perpétuée [284].

La forme, la taille, et les propriétés physico-chimiques de I'implant sont des paramétres qui
peuvent influencer I'intensité et la durée des différentes étapes de I'inflammation et de la guérison
[284]. Il est reconnu que la réaction inflammatoire varie aussi selon le tissu concerné [284].
Cependant I'évaluation de I'inflammation a la suite d’une implantation par voie sous-cutanée ou
intramusculaire, permet d’avoir des informations sur la réponse qu’il induira dans les organes
parenchymateux ou autres sites spécialisés [214, 257].
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Chapitre 2. Travaux expérimentaux



I. Présentation du projet - Objectifs et stratégies de travail

Le concept de remplacement valvulaire aortique en péricarde autologue est théoriquement une
alternative intéressante par rapport a l'utilisation des autres bioprothéses actuelles en terme de
biocompatibilité donc de durabilité, de disponibilité et de codt.

C’est une technique qui est cependant rarement utilisée en pratique clinique. Les mauvais résultats
de l'utilisation de la valve en péricarde autologue « Autogénics » dans les années 80 d’une part, le
manque de standardisation de la technique non reproductible représentent a premiere vue les
principales raisons a ce manque d’engouement pour cette méthode de remplacement valvulaire
aortique

Les principaux objectifs de ce travail sont :

e De permettre une standardisation de chaque étape du processus de fabrication et
d’implantation de la néo-valve péricardique. L'intérét d’une telle standardisation sur le plan
clinique est de rendre la procédure facilement réalisable et reproductible par I'équipe
chirurgicale.

e De mettre au point et d’évaluer une méthode de prétraitement des tissus valvulaires a base
de gel de polymere polysaccharidique permettant de faciliter la réparation et la
recolonisation cellulaire de la néo-valve. Cette méthode de pré traitement a base de
polymére sera évaluée en comparaison avec la technique standard représentée par le
traitement au glutaraldéhyde.

Cette étude a nécessité pour sa réalisation un travail en équipe multidisciplinaire aux compétences
variées et complémentaires. Nous avons ainsi bénéficié de I'aide et de la collaboration d’un ingénieur
de I'Université Technologique de Compiegne, Rémi Escande, d’une biologiste cellulaire, Fatima
Medjahed, de chirurgiens cardiaques, Emmanuel Lansac et Khelil Nizar, d’un chirurgien vasculaire,
Isabelle Di-Centa.

Ce travail expérimental s’est déroulé en trois étapes.

e Une premiére étape qui a consisté a mettre au point le gel de polymére et en particulier son
temps de réticulation. Ce dernier point conditionne le succes du programme car la durée de
réalisation totale de la valve ne doit pas excéder 15 minutes pour étre compatible avec les
contraintes de temps liées a la circulation extracorporelle. Les méthodes de traitement du
péricarde sont ensuite évaluées in vitro en comparant le gel de polymeére au traitement
standard des tissus bioprothetiques, le glutaraldéhyde.

e Dans un deuxiéme temps, nous avons concu et développé des méthodes et outils pour
fabriquer et implanter la valve autologue dans de bonnes conditions. Cette étape est
indispensable pour une standardisation des techniques de fabrication et de pose. Ces outils
seront validés sur des coeurs explantés ex-vivo ou in situ au laboratoire d’anatomie.



e Dans un troisieme temps les outils et les procédures seront validés par une étude in vivo chez
le mouton dans les conditions physiologiques d’une chirurgie a cceur ouvert avec utilisation
de la CEC.
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Il. Matériels et Méthodes

A. Synthese et recouvrement du péricarde par un gel de polysaccharide.
Etude in vitro

1) Préparation du gel de recouvrement péricardique

Le polymere utilisé pour ce recouvrement est un mélange de polysaccharides: dextrane (500000 Da,
Sigma, France), pullulane (200000 Da, Hayashibara, Japon) et héparine (Sigma, France). Afin de
déterminer la composition idéale pour I'application finale, nous avons réalisé plusieurs gels
polysaccharidiques de composition différente. Les différentes formulations sont présentées dans le
Tableau 5. Le codage utilisé indique en lettre le polymere et en chiffre la proportion du polymére
dans le mélange.

Tableau 5: Composition des hydrogels utilisés.

Masse de polymeére (mg)
Nom de I’hydrogel
Pullulane  Dextrane  Héparine

PsoDsoH 247.5 247.5 5
P70D30H 350 145 5
P100DoH 495 0 5
PoD1goH 495 0 5

P= pullulane, D=dextrane, H= héparine

Pour un volume final de 5 ml de polymeére, le mélange de polymeéres est dissout a
température ambiante dans 4,5 ml d’une solution de NaOH a 0,9 M (90% v.f.) et cela jusqu’a
dissolution compléte. Puis 50 ul de POCI3 (1% v.f.) est dilué dans 450 pl d’eau osmosée (9% v.f.) afin
d’activer I'agent réticulant. Aprés 5 secondes de faible agitation manuelle, ce mélange est ajouté a la
solution de polysaccharides préparée précédemment. Les temps de réticulation du gel ont été testés
sur des surfaces modeles de verre (n=10).

2) Prélevement et traitement du péricarde

Les péricardes de mouton obtenus a I'école de chirurgie du Fer a Moulin, sont préparés
extemporanément. Des échantillons de 1 cm? (n=100) sont coupés puis rincés stérilement avec du
PBS 1X et maintenus ensuite par des systemes d’anneaux (Cell Crown, scaffdex, Finlande) afin de
faciliter leurs manipulations et leurs traitements (Figure 31).
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Figure 31 : préparation du péricarde.
(A) péricarde dégraissé, (B) anneaux, (C) échantillon de péricarde maintenu avec I’anneau.

Pour répondre aux objectifs de ce projet, des groupes expérimentaux sont constitués :
e Péricarde autologue frais décellularisé

Le but est d’élaborer une technique de décellularisation rapide du péricarde autologue préservant la
matrice extra cellulaire afin d’obtenir une recolonisation cellulaire aprés implantation dans la
circulation systémique. Pour cela, nous avons réalisé une décellularisation de type mécanique a l'aide
des ciseaux et des compresses mouillées au sérum physiologique comme réalisée par le chirurgien au
bloc opératoire.

e Péricarde traité au glutaraldehyde

Le glutaraldehyde est le moyen de traitement de référence utilisé en clinique lors de la fabrication de
la valve aortique autologue. Le péricarde est immergé dans du glutaraldehyde a 0,625% pendant 10
minutes a température ambiante.

e Péricarde autologue frais
e Péricarde recouvert avec le gel de polysaccharide

Le recouvrement tissulaire a été réalisé sur le péricarde décellularisé. Aprés I'ajout de I'agent
réticulant au mélange polysaccharidique, nous avons immergé immédiatement les échantillons de
péricarde dans le gel pendant environ 1 min. Ensuite, nous avons placé ces échantillons recouverts
de polymére dans un 500mL d’une solution de NaCl (9 °/~), pH 7,4 pendant 10 minutes sous
agitation afin de neutraliser la soude et d’éliminer les produits de synthese.

3) Evaluation des différents traitements

a) Microscopie électronique a balayage (MEB).

Afin d’apprécier I'aspect du greffon avant et aprés recouvrement cellulaire, |I’observation de la
surface de ce dernier a été réalisée a 'aide d’un microscope a balayage (Université Paris VI). Les
morceaux de péricarde sont fixés et déshydratés par des bains successifs d’alcool a 35%, 50%, 70%,
90%, et un bain d’alcool absolu puis par la méthode de préparation au point critique ainsi que décrit
précédemment [214]. Les échantillons sont recouverts d’or palladium et visualisés grace a la
microscopie électronique a balayage (MEB).

b) Viabilité cellulaire du tissu péricardique apres traitement du péricarde

Pour cette évaluation, la technique choisie est celle de la méthode MTT. La viabilité cellulaire est
basée sur la réduction du sel de tétrazolium M. T. T. (bromure de 1-(4, 5-diméthylthiazol-2- yl)-3,5-
diphényl-tétrazolium, Sigma, France) par les déshydrogénases mitochondriales des cellules vivantes
en cristaux de formazan. L'intensité de cette coloration est proportionnelle au nombre de cellules
vivantes présentes lors du test mais aussi a leur activité métabolique.
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Pour cela, des segments de péricarde de 1cm? sont introduits dans 1mL d’une solution de MTT a 5
mg/ml (Sigma, France) et incubés 3h a température ambiante. Les cristaux de formazan formés dans
les cellules viables sont solubilisés par ajout de 300 pl d’isopropanol durant 19h a température
ambiante. L’absorbance de la solution obtenue est déterminée par dosage spectrophotométrique a
une longueur d’'onde de 570 nm (thermolabsysteme Multiskan EX). La densité optique ou DO
correspondant a chacun des produits a tester est rapportée a la masse de tissu (mg). La valeur de la
DO étant proportionnelle au nombre de cellules vivantes.

c) Adhésion et prolifération cellulaire apres traitement du péricarde

% Culture des cellules endothéliales humaines issues de veine de cordon ombilicale
(HUVEC)

Les études in vitro permettent d’analyser les effets des différents modes de traitements du péricarde
sur I'adhésion et la prolifération cellulaire. Pour cette étude nous avons utilisé comme modele
cellulaire des cellules endothéliales humaines issues de veine de cordon ombilicale (HUVECs)
provenant de I’American type Culture Collection (ATCC). Tous les milieux et additifs, y compris le
sérum, utilisés en culture cellulaire ont été obtenus aupres de la société Gibco. Les HUVECs sont
cultivées dans le milieu de culture DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium, GIBCO)
supplémenté avec 10% de sérum de veau foetal (SVF), 1% Peniciline G, Streptomycine, Amphotéricine
B. (PSA) et cultivés a 37°C, sous atmosphére humide, en présence de 5% de CO2. Le milieu de culture
est changé tous les 2 jours. A confluence, les cellules sont décollées a I'aide de trypsine-EDTA,
pour I'entretien de la

éme)

comptées puis ensemencées soit dans un flacon de culture (passage au 1/5
lignée, ou sur les échantillons a tester.

% Evaluation de la prolifération et de la colonisation cellulaire du péricarde

Pour ensemencer le péricarde, les tissus péricardiques sont montés sur des anneaux Scaffdex et
déposés au fond d’un puits des boites de culture de 24 puits. La surface interne ainsi délimité étant
de 1cm? Les cellules HUVEC a passage 4-5 sont alors ensemencées a une concentration de 10 000
cellules/cm?. Le méme nombre de cellules est ensemencé sur fond de puits afin de contrdler la
croissance et la viabilité cellulaire. La prolifération cellulaire est alors évaluée a J1 et J5 post-
ensemencement. La méthode utilisée pour cette évaluation est celle du Resazurin® (Sigma, France)
qui permet de suivre la croissance cellulaire sans sacrifice des échantillons. Le Resazurin®est un
produit bleu non toxique, soluble dans I'eau. Lorsque les cellules sont vivantes la couleur bleu de
milieu devient rose grace aux réactions d’oxydoréduction au niveau de la membrane cellulaire.
L'intensité de la coloration est proportionnelle au nombre de cellules vivantes présentes lors du test.
La DO est mesurée a I'aide d’un systeme automatisé « Fluoroskan Ascent » a 590 nm de longueur
d'onde d'émission et 520 nm d’excitation. L'ensemble des expériences a été répété trois fois en
triplicata.

Pour pouvoir suivre la colonisation cellulaire des différents échantillons a I'intérieur du péricarde, les
cellules HUVECs sont marquées avec un agent fluorescent le PKH26Red (Sigma, France) selon les
indications du fournisseur. Ce produit est un dérivé fluorescent de I'acridine orange substitué par une
chaine aliphatique hydrophobe de 26 atomes de carbone grace a laquelle il se fixe instantanément et
irréversiblement dans la couche lipidique de la membrane des cellules. Les échantillons de péricarde
(1cm?) sont ensemencés avec des cellules marquées au PKH26Red puis incubés a 37°C, 5% CO?
durant 5 jours. A J1 puis J5 post-ensemencent, le péricarde cellularisé est prélevé, rincé au NaCl 9%,
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stérile puis fixé avec une solution de paraformaldéhyde a 4% durant 24heures a 4°C et a I'abri de la
lumiére. L'observation se fait en microscopie confocale afin d’observer la colonisation des cellules
marquées a différents niveaux de profondeur dans les échantillons de péricarde.

d) Etudes histologiques.

Les échantillons de péricarde, cellularisés ou non, sont fixés durant 24 heures dans une solution de
paraformaldéhyde (PFA) a 4% puis déshydratés par des bains de déshydratation progressifs (de 50 a
90% d’'éthanol puis en éthanol absolu), et enfin inclus en paraffine. Des coupes de 5um de section
sont réalisées (Leitz Wetzlar microtome, France) puis sont colorées en hématoxilyne-éosine. Les
images digitales des sections sont obtenues avec un Nanozoomer (Hamamatsu, Japan).

e) Statistiques.

Les résultats sont exprimés en moyenne et déviation standard. L’analyse statistique est réalisée avec
le logiciel StatView 4.5 software grace a un test de Student et a une ANOVA pour de multiples
comparaisons.

B. Standardisation des techniques de fabrication et d'implantation de la
valve en péricarde autologue. Etude ex vivo.

1) Les étapes de la standardisation

L’étude ex vivo a été réalisée au laboratoire d’anatomie de |'école de chirurgie du Fer a Moulins, sur
des coeurs anatomiques isolés ex-situ (n=7) ou sur des cceurs in-situ abordés par sternotomie
médiane (n =13).

Les différentes étapes concernent la découpe du péricarde, la fabrication de la valve et les systémes
de maintien et d’aide a I'implantation de celle-ci.

a) La découpe du péricarde

& Les moules tridimensionnels NTU

Le péricarde prélevé est étalé sur le moule 3D correspondant a la taille de 'anneau mesuré. Pour le
découper, le péricarde est pris en sandwich entre 2 moules complémentaires de méme taille. Ces
moules tridimensionnels ont été congu par Nanyank Technological University(NTU) de Singapore et
ont été largement utilisés et publiés par Goetz et al. [10] (Figure 32) Différentes tailles de moule
existent permettant ainsi de réaliser les valves en fonction de la taille de I'anneau valvulaire natif. Le
péricarde est placé entre les deux plaques du moule puis découpé aux ciseaux. La valve en péricarde
autologue est alors confectionnée et placée in situ.
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Figure 32 : Découpe du péricarde et confection d’une valve.

A) Moules tridimensionnels de différentes tailles de la Nanyank Technological University de Singapour,
Goetz et al. [10] ; B) bougies pour la mesure du diamétre de I’anneau aortique. Confection de la valve. Le
péricarde est placé entre les deux plaques du moule (C) puis découpé au ciseau (D), trempé dans du
glutaraldéhyde (E). (F) la valve en péricarde autologue.

% Conception d’un systéme de découpe type cutter et le support de découpe

Apres la série de tests de découpe utilisant les moules 3D de Goetz, nous avons congu un systeme de
découpe de type cutter a partir de la géométrie du moule 3D. La géométrie du moule
tridimensionnel de NTU a d'abord été dessinée par modélisation grace au logiciel Catia© («
Conception Assistée Tridimensionnelle Interactive Appliquée ») qui est un logiciel de conception
assistée par ordinateur (Dassault Systémes).

A partir de ce modeéle 3D, nous avons cherché a créer une empreinte bidimensionnelle de moule
avec le méme logiciel. Un premier modele de cutter rectangulaire en acier a alors été prototypé avec
des bords coupants correspondant aux limites du modele 2D. Le principe est d’étaler le péricarde sur
un support solide, et d’appliquer le cutter dessus selon le principe de I'emporte-piece. Le systeme de
découpe est évalué sur des prélévements de tissus péricardiques humain et porcin. Deux types de
lames ont été alors testés : les lames droites et les lames dentées.

Trois types de plateau recevant le péricarde lors de la découpe ont également été étudiés : le
bois, le PVC, et le silicone.

Les prototypes de support et de cutter ont été congus et élaborés dans les laboratoires de
I'ENSAM (Ecole Nationale Supérieure d’Arts et Métiers) de Paris. Les prototypes étaient réajustés
aprés chaque procédure afin de faire face aux difficultés rencontrées.

b) Dispositif de maintien et d’aide a I'implantation chirurgicale du péricarde

Apres la découpe, la piece de péricarde est marquée a I’encre indélébile au niveau des zones qui vont
constituer les néo-commissures, puis ses deux extrémités suturées par un surjet pour en faire un
cylindre. La néo-valve en cylindre est ensuite mise dans la solution de pré-traitement (glutaraldéhyde
ou polymere) avant I'implantation chirurgicale. Pendant I'implantation la néo-valve est cousue sur
I"'anneau natif de sorte que la face lisse du péricarde se trouve sur le versant aortique.
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La grande souplesse du tissu péricardique rend difficile son maintien dans une forme donnée
pendant ces phases de pré-traitement, de fabrication et d’implantation chirurgicale. Différents
systemes de maintien du péricarde ont été testés et évalués notamment un dispositif a double
anneau permettant de fixer 'anneau valvulaire et les commissures, ainsi qu'un porte-valve de
bioprothese classique manufacturée (Figure 44).

Au final, une piéce a été élaborée en collaboration avec le laboratoire de 'ENSAM de Paris. Une
fois le prototypage fini, ce systéeme de maintien a été testé sur coeurs anatomiques, puis sur modéle
ovin lors des procédures d’implantation de la néo-valve.

C. Reconstruction valvulaire aortique en péricarde autologue. Etude in
vivo chez le mouton.

Dix-huit (18) moutons de la race «préalpes» ont été opérés pour un remplacement valvulaire
aortique par une valve en péricarde autologue au bloc opératoire de I'Ecole de Chirurgie de
I’Assistance Publique des Hopitaux de Paris (autorisation d’expérimenter chez I'animal numéro 75-
1071). LU'4ge moyen des animaux est de 12 mois et le poids moyen de 51 Kg. Les animaux ont recu
des soins conformément aux recommandations dictées par le guide de soins et d’utilisation des
animaux de laboratoire (Guide for the Care and Use of Laboratory Animals- National Research
Council 1996) en accord avec les principes de I'Institut National de la Santé et de la Recherche
Médicale (INSERM).

1) Anesthésie et installation des animaux

Les moutons sont placés en décubitus latéral droit, sous anesthésie générale avec une prémédication
a la Kétamine a la dose de 1mg/Kg, atropine a la dose de 0,03 mg/Kg et au Propofol© a la dose de 4
mg/Kg de poids corporel (Figure 33). lls ne sont pas curarisés a cause de la mauvaise tolérance des
ovins a cette drogue. L'électrocardiogramme(ECG) est monitoré de facon continue grace a 4
électrodes transcutanées. La saturation capillaire en oxygéne est mesurée par un capteur placé au
niveau de l'oreille. Les animaux sont intubés par voie oro-trachéale et ventilés mécaniquement en
mode volume contrdlé (respirateur Drager Primus ®) avec un volume minute de 4l/min et une
fraction inspirée d’oxygene de 60%. L'anesthésie est entretenue par I'isoflurane® et le propofol®.

Figure 33: Procédure au bloc opératoire : (A) installation de 'animal en décubitus latéral droit et (B) mesure
de la taille de I'anneau aortique natif avec une bougie de Hegar.
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Le coeur est abordé par une large thoracotomie postéro-latérale gauche dans le 4™ espace
intercostal. La face médiastinale du péricarde était disséquée et débarrassée des reliquats graisseux
pleuraux et thymiques. Une large piece rectangulaire de péricarde est réséquée partant de la ligne
médiane jusqu’aux limites du nerf phrénique gauche. La face médiastinale de cette piece de
péricarde est frottée a la compresse seche afin d’enlever la partie graisseuse du péricarde. La piece
de péricarde est ensuite mise dans une cupule de sérum salé isotonique a 4°C.

2) Installation de la CEC

La circulation extra-corporelle (CEC) est installée aprés héparinisation générale (300 unités/Kg de
poids) pour un TCA cible supérieur ou égal a 480 secondes. L'aorte est canulée au niveau de 'aorte
descendante par une canule coudée 18 Fr. La canulation de I'oreillette droite est faite par une canule
a double étage a 32Fr. Des que les canules sont raccordées a I'oxygénateur, la CEC est amorcée en
normothermie. Une décharge des cavités cardiaques gauches est installée par I'auricule gauche.
L’aorte ascendante est clampée au ras du tronc supra aortique unique. Le coeur est ensuite arrété par
une solution de cardioplégie chaude au sang injectée par la racine aortique puis renouvelée toutes
les 20 minutes par les ostia coronaires aprés |I'ouverture de |'aorte par une aortotomie transversale a
un centimétre au-dessus de la jonction sinotubulaire. La valve native est ensuite réséquée et la taille
de I'anneau aortique est mesurée grace a une bougie de HEGAR permettant ainsi de choisir le moule
correspondant a la taille de la valve (Figure 33).

3) Confection et implantation de la néo-valve en péricarde autologue

La néo valve en péricarde autologue est fabriquée selon la technique décrite par Goetz [10, 300]. La
large piece de péricarde prélevée est étalée sur le moule correspondant a la taille de I'anneau natif. A
I'aide d’un traceur stérile, on marque les points correspondant aux zones commissurales. Ensuite le
péricarde est découpé et les deux extrémités du péricarde sont suturées I'une a I’autre par un surjet
de fil monofilament non résorbable (Proléne 5/0) de fagon a obtenir un cylindre (Erreur ! Source du
renvoi introuvable.). La valve est mise en forme (Erreur! Source du renvoi introuvable.). Le
péricarde est alors immergé pour étre fixé soit 1) dans du glutaraldhéyde a 5% pendant 10 minutes
puis rincé dans trois bains successifs de sérum salé isotonique pour 8 moutons (n= 8) soit 2) dans le
gel polysaccharidique pour 10 moutons (n=10).

Trois fils de Proléne 5/0 sont passés par le milieu de chaque néo-feuillet de la valve et le
nadir correspondant sur 'anneau aortique, puis la valve est descendue, les points noués et les 3
hémi-surjets terminés en joignant ces points les uns aux autres. La base de ce cylindre est ainsi
suturée sur I'anneau aortique par les 3 hémi-surjets. Les 3 commissures sont fixées au niveau de la
paroi aortique par 3 points en U au Proléne© 4/0 appuyés sur attelle de feutre de péricarde. Ces 3
points commissuraux permettent de transformer le tube initial en 3 cuspides d’ou la dénomination
de la technique : « simple point attached commissure » ou SPAC [10]. Le point correspondant a la
commissure au niveau de la paroi aortique est identifié en mettant en tension vers le haut et de
facon équidistante les 3 points commissuraux de la valve.

L’aortotomie est refermée par 2 hémi-surjets au Proléne 5/0. Aprés purge des cavités
cardiaques, l'aorte est déclampée. Le coeur est assisté avec la circulatoire extracorporelle pour lui
permettre une bonne récupération. Le temps de cette assistance circulatoire est variable en fonction
de la tolérance du clampage aortique. Nous procédons ensuite a un sevrage de la CEC qui correspond
a un arrét progressif de celle-ci.
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Les résultats du remplacement valvulaire aortique sont alors évalués sur des parameétres
échocardiographiques et hémodynamiques. L’échocardiographie épicardique (Echographe HP Sonos
1000) est réalisée en coupe petit axe mode 2D avec doppler couleur permettant d’évaluer la
compétence valvulaire et le gradient trans-valvulaire par la mesure du gradient VG — Aorte. Si le
cceur reprend une bonne hémodynamique (TA correcte, absence de dilatation du VG), nous
procédons a |'ablation des canules et I'administration de la protamine pour neutraliser ’héparine. La
thoracotomie est alors fermée plan par plan aprés mise en place d’'un drainage aspiratif avec deux
drains de Redon de charriere 16.

Les moutons passent ensuite les six premiers jours postopératoires aux locaux du laboratoire
animalier pour surveillance et soins, puis ils sont transférés a la ferme (INRA).

4) Sacrifice des animaux

Deux séries expérimentales ont été réalisées. Une premiére serie de trois moutons, puis une serie
complementaires de 15 moutons.

Apres un an post-opératoire, les animaux sont repris au bloc opératoire. Sous anesthésie générale et
héparinisation (75Ul/kg) une échocardiographie est réalisée pour évaluer lintégrité et les
performances de la néo-valve aortique. Le gradient trans-valvulaire aortique est notamment mesuré
et corrélé au gradient qui est obtenu immédiatement aprés I'implantation de la valve. Les animaux
sont ensuite euthanasiés par injection de Pentobarbitone (Doléthal®, Laboratoire Vétoquinol). Le
ceceur et I'aorte ascendante sont prélevés pour des examens histologiques.

5) Evaluation macroscopique et microscopique

Le coeur et I'aorte ascendante prélevés sont rincés avec du sérum physiologique et font ensuite
I'objet d’un examen macroscopique qui permet de préciser I'aspect de I'aorte native et de la néo-
valve : degré de rétraction, existence de déchirure des feuillets valvulaires, surtout niveau de
calcifications de la paroi de I'aorte et ou de la valve.

Les pieéces anatomiques sont ensuite fixés dans uns une solution de formaldéhyde a 4% pour une
étude microscopique selon le méme protocole que précédemment. Les sections sont alors colorées
au Trichrome de Masson et a I’'Hématoxyline Eosine.

lll. Résultats.

A. Préparation du gel de recouvrement tissulaire

1) Préparation du gel de recouvrement tissulaire

Pour réaliser le recouvrement tissulaire de péricarde avec le polymere, il est tout d’abord nécessaire
de mettre au point le recouvrement péricardique avec I’hydrogel. Pour cela, le temps de réticulation
nécessaire pour uniformiser le revétement de la surface du péricarde par le gel est d’abord étudié.
Pour cela, plusieurs mélanges de polysaccharides tels que le pullulane, le dextrane et I’héparine ont
été testés.

Les différents temps de réticulation sont présentés dans le Tableau 6.
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Tableau 6: Temps de réticulation de I'hydrogel.

Nom de I’hydrogel Temps de réticulation
PsoDsoH pas de réticulation
P70D30H 10 +/- 2 secondes
P100DoH 9+ :- 3 secondes
PoD1goH pas de réticulation

P= pullulane, D=dextrane, H= héparine

Apreés |'ajout de I'agent réticulant POCI3, nous avons observé que les mélanges qui contiennent
plus que 70% de la concentration en pullulane réticulent en quelques secondes. C'est une durée
insuffisante pour recouvrir les échantillons de péricarde. Les autres mélanges ne réticulent pas. Suite
a ces résultats, nous avons donc décidé d’utiliser le mélange P,yp,DoH et de diminuer la concentration
du volume de I'agent réticulant passant de 1% vf a 0.5% (vf) afin de prolonger la durée de gélification
et avoir ainsi le temps nécessaire pour recouvrir les échantillons de péricarde. Les parametres
modifiés sont présentés dans le Tableau 7.

Tableau 7: détermination du volume de I’agent réticulant.

polymere POCL3 (pL) H,0 (uL) temps de réticulation

PLoDoH (4.5mL=90% vf) 20 (1% V) 450(9%vf) 9 +/-3 secondes

Pullulane9,9%/Héparine 35 (0.7% vf) 465 (9.3% vf) 60 +/- 20 secondes

0,1% 0, 0, i
25 (0.5% vf) 475 (9.5%vf) 2 minutes 25 secondes

P= pullulane, D=dextrane, H= héparine , vf: volume final.

Ces mises au point ayant été réalisées dans un premier temps sur lame de verre, nous avons
reproduit le procédé sur le péricarde. L'objectif étant de faire réticuler le gel en fine couche de moins
de 1mm d’épaisseur sur le péricarde. Le mélange réactionnel est coloré au bleu alcian avant de
procéder a la réticulation sur le péricarde.
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Figure 34. Péricarde ovin. A) Péricarde ovin aprés decellularisation.
B) gel de P10ODOH coloré au bleu Alcian a la surface du péricarde decellularisé.

2) Evaluation des effets des différents modes de traitement sur le
péricarde

a) Viabilité des cellules du tissu péricardiques apres décellularisation

Le but de cette étude est de mener une étude comparative sur I'effet de différents traitements
comme la décellularisation, le recouvrement par le gel de polymére, ou le traitement au
glutaraldéhyde sur la qualité du tissu péricardique. Les résultats obtenus par le test MTT sont

représentés dans la Figure 35.
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Figure 35 : Viabilité cellulaire résiduelle du péricarde
aprés décellularisation et recouvrement polymérique (test MTT) (n=10).

Les résultats montrent que la décellularisation mécanique se traduit par une diminution de la
viabilité cellulaire de moitié. La réticulation du gel en présence de POCL3 n’induit pas de modification
du taux de viabilité cellulaire.
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Figure 36 : MEB des péricardes aprés décellularisation mécanique (Contréle) ou traitement au
glutaraldehyde ou recouvrement avec I’hydrogel. Grossissement : A = X200, B= X3000, C= X5000.

L’observation de la surface en microscopie électronique a balayage (Figure 36) met en évidence la
différence entre les surfaces de différents échantillons de péricarde aprés leurs traitements. Nous
remarquons une différence de structure au niveau de la matrice extracellulaire. Le péricarde traité au
glutaraldéhyde est composé de fibres de collagéne tres rapprochées entre elles. La décellularisation
mécanique provoque un écartement de fibres matricielles. Le recouvrement de cette surface par le
polymére permet de retrouver une surface relativement homogene.

b) Etudes de la prolifération des cellules HUVECs en fonction des modes de
traitement du péricarde

Pour évaluer I'effet des différents modes de traitement sur le potentiel de recolonisation et de
prolifération cellulaire du péricarde, nous avons ensemencé des cellules endothéliales HUVECs sur la
surface des échantillons et avons étudié leur viabilité jusqu’a J5 post-ensemencement.

15 -
1 -
E 3
o I
o
0,5 -
0 - T
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Figure 37 : Viabilité et prolifération des cellules HUVECs aprés 5 jours en fonction des modes de traitement
du péricarde (test Resazurin®). P<0.01. Contréle = decellularisation mécanique.
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Afin de visualiser la répartition des cellules dans les matériaux, nous avons marqué les cellules
cellules HUVECs au PKH26 et observé celles-ci aprés 5 jours de culture. Une répartition homogene
des cellules est observée au niveau de I'épaisseur du péricarde. Les résultats rejoignent les
observations quantitatives. Les cellules pénetrent de maniere homogene et se répartissent sur toute
la tranche de section du péricarde recouvert de polymere ainsi que dans le péricarde dit « frais ».
Par contre, au niveau du péricarde traité au glutaraldéhyde, nous n’observons que peu de cellules (

Figure 37 & Figure 38).
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Figure 38: Localisation de< cellules marquées (rouge) dans I’épaisseur de péricarde a J1. (M) Décellularisation
mécanique ; (G) apres traitement au glutaraldéhyde et (P): aprés revétement par le polymeére.

B. Préparation de la valve

1) La découpe du péricarde

La découpe du péricarde s'est révélée approximative et non reproductible avec I'utilisation des
moules tridimensionnels. A cause des propriétés élastiques du péricarde et en fonction de la traction
exercée sur les tissus au moment de la découpe aux ciseaux, deux morceaux de tissu découpés a
I'aide du méme moule peuvent avoir des dimensions différentes soulignant I'imprécision de la
découpe utilisant les moules 3 D (Figure 39). Ainsi méme si la mesure de I'anneau aortique permet de
définir une taille précise de valve a préparer, la valve obtenue, du fait des imprécisions ne
correspond pas absolument au diamétre voulu.
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Figure 39 : Imprécision de la découpe. Les deux morceaux du péricarde sont découpés aux ciseaux a I'aide du
moules 3D, les dimensions obtenues ne sont pas les mémes, la préparation n’est pas reproductible.

La reproductibilité de la découpe étant un élément clé dans la préparation d’une valve de calibre
standardisé, nous avons décidé de concevoir un systéme d’emporte-piece ou cutter afin d’obtenir
une découpe reproductible, fiable et rapide.

a) Conception d’'un modéle bidimensionnel de découpe et fabrication de
prototypes.
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Figure 40 : Conception du moule 2D. (A) plan et dimensions (B) du modeéle 2D de diamétre 23mm modélisé
avec le logiciel Catia©.

Sur la base des données géométriques du moule NTU 3D obtenu avec le logiciel Catia © et
confirmées par des mesures manuelles, nous avons concu un modele bidimensionnel de cutter
reproduisant les empreintes 2D des tailles 23mm et 25mm des anneaux aortiques (Figure 40).
L'utilisation du cutter permet ainsi de remédier aux imprécisions et imperfections de la découpe
obtenue grace au moule 3D et de la rendre plus précise et reproductible.
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Trois modeles de cutters ont été prototypés. Des modifications sont apportées en fonction des
difficultés rencontrées pendant les phases d’essai.

Le premier modele de cutter est confectionné en acier inoxydable 316L, car ce métal autorise
une stérilisation a une température de 140° C (Figure 41). La surface coupante est plate et reproduit
fidelement I'empreinte du modéle 2D. La conception, le prototypage et la réalisation de ce modéle
ont nécessité 8 semaines de fabrication.

Lors de I'utilisation, a la pression manuelle, la découpe avec ce modele a été difficile et a
nécessité I'application d’une pression élevée qui n'a pu étre obtenu qu’avec I'application d’une
massette. La lame a alors été réafflitée au laboratoire de 'ENSAM de Paris, mais sans réelle efficacité
sur la découpe lors de I'essai suivant au laboratoire d’anatomie.

Figure 41 : Premier cutter en lame plate et en acier inoxydable 316 L

Un deuxieme cutter est alors congu pour pallier a ces difficultés, en substituant une lame
dentée a la lame plate. L'aspect denté de la lame permet une stabilisation du péricarde. Ce cutter est
monté sur un manche en PETG (Poly Ethyléne Téréphtalate Glycolisé). Ce matériau est choisi car
transparent, amorphe, chimiquement inerte et non toxique a basse température (Figure 40).

Figure 42 : Modéle de cutter monté sur un manche en PETG. A droite, le péricarde découpé.

Dix essais de découpe sont effectués avec ce cutter denté sur du péricarde humain
cadavérique ou porcin selon la disponibilité. Le “design”’ de ce modele assure un prémarquage du
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péricarde et permet une découpe plus facile et plus précise avec une force de pression compatible
avec la pratique chirurgicale au bloc opératoire.

La qualité de la découpe est alors jugée satisfaisante, avec une section nette, sans la
nécessité d’appliquer une force de pression trop importante. La surface de support, sur laquelle le
péricarde est étalé, est une plaque de silicone claire d’au moins 5 mm d’épaisseur (Figure 42).

Ce cutter denté est encore modifié, le PETG utilisé pour sa fabrication étant impropre a une
utilisation réguliére au bloc opératoire en raison d’une mauvaise tolérance de la matiére aux
procédés habituels de stérilisation. La chaleur provoque en effet une déformation de cet instrument
comme le montre la figure Figure 43A, ce que nous savions mais le délai trés cours de fabrication a
été privilégié dans ce cas pour la mise au point.

Une derniere version de cutter est fabriquée. Cette version est composée d’une lame dentée
en acier inoxydable 316L montée sur un manche en platinium qui tolére les hautes températures des
cycles de stérilisation (Figure 43B).

Figure 43 : Matériaux utilisés pour la fabrication du cutter. (A) Cutter en acier a lame dentée et manche en
PTEG. (B) Cutter définitif avec lame dentée en acier 316L et manche en platinium.

b) Développement d’'un support pour la découpe

La découpe du péricarde pose aussi le probléeme du support sur lequel est posé le péricarde durant la
coupe, afin de permettre une utilisation optimale des cutteurs. Cette surface de soutien se devait
d’étre lisse, plane et assez souple pour permettre au cutter d’effectuer la découpe d’un matériau
tissulaire souple et élastique comme le péricarde.

Des plaques de PVC ont tout d’abord été testées. Le PVC étant trop rigide, il ne permet une découpe
correcte. Des supports en bois ont été testés et abandonnés a cause des problemes de stérilisation
qu’ils posent. Finalement, le choix s’est porté sur un support en silicone d’environ 5 mm d’épaisseur
qui permet au cutter de s’enfoncer dans la plaque aboutissant a une découpe nette. De plus, le
silicone répond aux exigences d’une utilisation en pratique clinique en raison de de son innocuité
reconnue et des possibilités de stérilisation.
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2) Dispositif pour la pose et le maintien du péricarde

Pour poser le péricarde, faciliter I'imprégnation de sa surface durant le procédé de traitement, un
dispositif pour le maintien de la valve et I'imprégnation est nécessaire.

Un dispositif a double anneau a été utilisé. Il s’est avéré inadapté car trop encombrant, génant la
suture de la néo-valve sur I'anneau natif.

Le systeme de porte valve de bioprothése classique manufacturée utilisé comme support pour cette
néo-valve (Figure 44) s’est aussi révélé inadéquat, génant le passage des fils de suture et rendant
cette phase tres difficile.

Figure 44 : Utilisation de porte valve de bioprothése classique manufacturée.

Finalement nous avons donc congu un modele de holder inédit dédié au maintien du péricarde
pendant les phases de fabrication, de prétraitement et de pose de la néo-valve.

Ce holder est composé de 5 structures métalliques (Figure 45): un manche, un anneau et 3
tiges incurvées en U pour maintenir la néo-valve. Ces 5 structures s’articulent entre elles pour
constituer les 3 parties du holder : le manche, I'anneau qui permet de solidariser les 3 tiges en U qui
forment la cage. Le manche est long de 150mm et a 8 mm de diamétre interne. Il sert a tenir le
holder sans encombrer le champ opératoire et présente trois échancrures dans lesquelles les 3 tiges
en U de la cage s’adaptent.
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HANDLE

Figure 45 : Les trois parties constitutives du holder (conception catia®©).(A) le manche ; (B) I’anneau ; (C) une
des 3 tiges en U et (D) le Holder en entier.

L'anneau permet de verrouiller la fixation des tiges en U dans le manche. Il a 15 mm de
diametre externe et 8 mm de diamétre interne Il sert aussi de support a la suture des deux
extrémités du péricarde qui permet de transformer la piece péricardique en cylindre. Ce cylindre
péricardique est ensuite glissé le long de la structure en cage formée par les 3 tiges en U. Ce holder
était également fabriqué a 'ENSAM de Paris (Figure 46). La durée de fabrication est de 9 semaines.

Figure 46 : Fabrication du prototype de Holder. (A) Holder de 23 mm congu sur Catia®© ; (B) prototype de 23
mm fabriqué en acier inoxydable 316 L.

Les prototypes 21, 23 mm et 25 mm ont été fabriqués en respectant au mieux la géométrie et le
design du modele congcu grace au logiciel Catia ©. Toutes les parties du holder sont en acier
inoxydable 316 L, matériel utilisé couramment pour les instruments de chirurgie et supportant bien
les contraintes de la stérilisation (Figure 46).

3) Validation des instruments lors de procédures ex vivo

Les prototypes de holder et de cutter fabriqués sont validés lors de procédures ex-vivo sur des coeurs
humains explantés ou in situ sur cadavre, apres sternotomie. Ce travail a été réalisé au Laboratoire
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d’Anatomie de I'Ecole de Chirurgie de I'APHP. Les procédures réalisées in situ permettent d’étre le
plus proche possible des conditions d’exposition retrouvées au bloc opératoire. Au total vingt (20)
implantations ont été effectuées dont 7 sur coeurs isolés et 13 sur coeurs in situ.

a) La découpe du péricarde

Le péricarde décellularisé mécaniquement est posé sur une plaque en silicone de 8 mm d’épaisseur
puis découpé avec le cutter. Trois tailles de ce modeéle de cutter sont fabriquées. Il s’agit des tailles
21, 23 et 25 mm qui correspondent aux tailles d’anneau les plus usitées. Apres la découpe, le
péricarde doit étre orienté de sorte que sa face lisse corresponde au versant aortique de la néo-
valve et sa face rugueuse au versant ventriculaire. Ensuite les commissures sont repérées et
marquées a I'encre indélébile (Figure 47).

Figure 47 : Découpe du péricarde. (A) cutter définitif a lame dentée en acier, (B) découpe du péricarde plus
précise avec un marquage des commissures (C).

b) L’utilisation du holder

L'anneau du holder sert de support pour suturer les deux extrémités du péricarde qui est ainsi
transformé en cylindre que I’on fait glisser le long de la cage du holder (Figure 48 A). Les tiges en acier
qui forment cette cage exercent une force radiaire centrifuge qui permet de maintenir la néo-valve
ouverte (Figure 48 B). Cette position ouverte permet également une meilleure imprégnation du tissu
péricardique par la solution de prétraitement (glutaraldéhyde ou polymere) (Figure 48 C).

Figure 48 : Utilisation du holder. (A) pendant la confection de la valve ; (B) et(C) maintient la valve ouverte
pendant phases d’implantation et de prétraitement.
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¢) L’'implantation de la néo-valve.

L'implantation de l'autogreffe valvulaire sur I'anneau valvulaire natif est assurée par trois hémi-
surjets au Polypropilene 5/0. Le holder permet dans ce cas de maintenir le péricarde déplissé et
faciliter ainsi la poursuite des sutures (Figure 49 A). Dés que la néo-valve est bien positionnée sur
I"'anneau aortique natif, le holder est retiré et les 3 points commissuraux fixés sur I’aorte par un point
en U appuyé sur attelle transformant ainsi le cylindre péricardique initial en valve avec 3 cuspides
distinctes [10, 300] (Figure 49 B et C).

Figure 49 : Aspect final de la néo-valve implantée sur cceur anatomique ex situ. (A) néo-valve fermée mimant
la diastole. (B) néo-valve ouverte mimant la systole. C & D Test d’étanchéité de la valve. Le sérum
physiologique (50 mL) est versé sur la valve en position fermée (diastole). L’étanchéité est vérifiée 15
minutes apres.

Au total 20 valves ont été fabriquées avec cette technique. 7 sur cceur isolé puis 13 in situ
dans des conditions anatomiques correspondant a une procédure clinique. En moyenne, le temps de
fabrication varie de 7 min (ex vivo) a 10 min (in situ).

En ce qui concerne la fabrication de la valve, il n’a pas été possible de faire de I'imagerie a ce
stade. Néanmoins, des tests d’'immersion ont été réalisés pour s’assurer de la congruence des
feuillets. Cette intervention ayant été réalisée avec succes comme le montre la Figure 49 par deux
opérateurs différents, il est raisonnable de penser qu’elle peut donc étre transposée sur gros
animaux avec des chances de succes. .

89



Ayant prototypé et fabriqué des instruments dédiés qui rendent plus faciles et reproductibles
certaines étape de la procédure chirurgicale puis les ayant validés lors de procédures ex-vivo, nous
sommes passés a la derniére du projet: la validation des procédures chirurgicales in vivo chez
I"animal sous circulation extra corporelle.

C. Reconstruction valvulaire aortique en péricarde autologue. Etude in
vivo chez le mouton

Cette étape nécessite I'utilisation d’'un modeéle de gros animal. La reconstruction valvulaire aortique
avec le péricarde autologue est une procédure de chirurgie a coeur ouvert qui nécessite donc Ia
mise en place d’une circulation extra-corporelle.

Durant cette étude, I'ensemble des étapes de la procédure sera validée a savoir :

e La conception per opératoire de la valve

e La mise en place de la valve sous CEC avec ses contraintes.

e L'évaluation des résultats opératoires de la reconstruction valvulaire dans les conditions
physiologiques.

1) Fabrication et pose de la valve

Pour toutes les procédures (n=18), le temps moyen de confection de I'autogreffe péricardique est de
15.68 +/- 4.84 minutes. Lorsque |'autogreffe est traitée au glutaraldéhyde, il faut rajouter dix (10)
minutes supplémentaires qui correspondent au temps utile pour une bonne fixation des tissus et au
rincage. Lorsque le polymere est utilisé, le temps nécessaire a la réticulation est d’environ 2 mn
supplémentaires.

Apres confection de la néo-valve le temps moyen nécessaire a l'implantation de la valve
péricardique en position orthotopique est de 40 +/- 7. 69 minutes.

La taille moyenne de l'anneau de la prothese en péricarde autologue utilisées au cours des
procédures chirurgicales est de 23.19 +/- 1.08 mm.

Le temps moyen de CEC pour toutes les procédures chirurgicales est de 136.17 +/- 27. 46 minutes. La
CEC la plus longue a duré 204 mn et la plus courte 102 mn. Le temps de clampage aortique moyen
était de 85. 61 +/- 12.21 minutes.

Sur le plan technique, les principales difficultés rencontrées au cours des premiéres
procédures chirurgicales sont surtout liées a la découpe du péricarde et a I'implantation de la néo
valve (n = 3 moutons). En effet, comme nous I'avons vu précédemment la découpe avec les moules
tridimensionnels de Goetz est imprécise et non reproductible. Aussi I'absence de stent et de
collerette de suture de I'autogreffe péricardique rendent I'implantation de la valve plus difficile par
rapport a une prothése classique (péricarde et stent). Par ailleurs, le tissu péricardique doit étre
déplissé a chaque point de passage du surjet.

Les données per et post-opératoires immédiates des trois premiéres procédures sont
présentées dans le Tableau 8.
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Tableau 8. Réalisation et implantation de la valve. Données per-et post-opératoire immediates

Mouton 1 Mouton 2 Mouton 3
Temps de CEC (min) 130 180 127
Temps de clampage aortique (min) 78 86 75
Temps d’assistance (min) 30 93 35
Taille de la neovalve (mm) 23 23 23
Durée de fabrication de la neovalve (min) 7 20 13
Durée d’'implantation (min) 44 48 52
Pression aortique pré-CEC (systole/diastole moy) 63/42-55 80/63-71 75/55-62
Pression aortique post-CEC (systole/diastole moy) 86/48-72 66/35-50 70/45-63
Pression VG post-CEC (systole/diastole moy) 90/2-44 58/2-22 68/4-39
Fuite aortique post-CEC Microfuite Pas de fuite Microfuite
Suites opératoires Décesal7  Déces sur table Vivant

L’échocardiographie a montré une fuite aortique minime dans trois (3) cas sans dilatation du
ventricule gauche. |l s’agissait de fuite centrale, sans conséquence hémodynamique. L’absence des
nodules d’Arantius sur I'autogreffe péricardique pourrait expliquer ces cas de fuite centrale. Ces
nodules qui sont des renflements des feuillets valvulaires au niveau de leur zone de coaptation dans
le but de renforcer celle-ci

Ces controles écho-cardiographiques ont également montré un bon fonctionnement de I'autogreffe
dans tous les cas sans fuite paravalvulaire.

2) Mortalité et morbidité peri-opératoires

Ces interventions sont malheureusement grevées d’un taux de mortalité élevé. Il s’agit de protocoles
extrémement contraignants et qui nécessitent la mobilisation de moyens importants humains et
matériels. De plus, la durée de I’étude (6 mois a un an) et le retour des animaux a la ferme font
apparaitre d’autres types de problemes comme certaines pathologies infectieuses communautaires
des zones d’hébergement a la ferme.

Sept (7) moutons sont morts sur table opératoire en per-procédure. Le sevrage de la CEC a été
impossible malgré une longue période d’assistance circulatoire. Celle-ci est alors arrétée et une
défaillance myocardique sévere constatée sans qu’on ait fait la preuve d’une insuffisance valvulaire
aortique majeure qui se manifesterait par une distension ventriculaire gauche aigue. Un des moutons
a manifestement présenté un tableau d’cedeme pulmonaire avec des aspirations bronchiques
rosacées et abondantes.
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Cing moutons sont morts entre J3 et J5 post opératoires. Les nécropsies réalisées n’ont pas mis en
évidence de déchirure de l'autogreffe aortique, de désunion des sutures ou d’hémorragie intra
péricardique.

Un mouton est mort de Brucellose en centre d’hébergement a 11 mois post-opératoires.

La mortalité péri-opératoire est donc trés élevée dans notre étude (5 moutons restants sur 18) dont
deux valves traitées « polymeére » et trois valves traitées au glutaraldéhyde.

3) Résultats macroscopiques et histologiques

la rétraction des
feuillets valvulaires.

Figure 50: Aspect a 1 an de la néo valve traitée au glutaraldéhyde. L’aorte est ouverte au-dessus de la
jonction sino-tubulaire.

Les examens macroscopiques des différents prélevements ont mis en évidence un certain degré de
rétraction des feuillets valvulaires avec un début de fusion commissurale sans désinsertion valvulaire
au niveau de I'anneau (Figure 50)

Le niveau de calcification des valves est variable en fonction du mode de traitement du tissu
péricardique utilisé. Les valves qui ont été traitées au glutaraldéhyde sont plus massivement
calcifiées que celles qui ont été par le gel de polymere (Figure 51).
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Figure 51 : Aspects macroscopiques des valves aprés sacrifice des animaux a 1 an. (A) calcification massive
des feuillets valvulaires apreés traitement au glutaraldéhyde, (B) feuillets valvulaires a 1 an apreés traitement
par le gel de polymeére.

L’examen histologique des valves prétraitées au glutaraldéhyde objectivent des calcifications
manifestes (Figure 52).

Figure 52 : Valve traitée au glutaraldéhyde. Coupes microscopiques de feuillets valvulaires péricardiques a 10
mois. A) vue macroscopique de la valve. Notons deux zones de calcifications, I'une formée et I’autre en cours
de formation au niveau des zones de tensions de la valve (fleches violettes). Un agrandissement (B) de la
zone permet de voir les zones correspondantes a un début de calcification. Les feuillets de la valve sont
recouverts d’un endothélium (A, C). Coloration Trichrome Masson.
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Les coupes faites sur les feuillets valvulaires qui ont été prétraités avec le polymére montrent une
meilleure configuration tissulaire avec une disposition circulaire des fibres collagéne, la présence des
fibroblastes au centre et des cellules endothéliales en surface. Les sites de calcification sont moins
importants avec néanmoins la présence par endroits de quelques cellules inflammatoires
notamment au niveau des points de suture (Figure 53).

myocarde

2.5mm

v

Figure 53 : Valve traitée avec le polymére. Coupes microscopiques de feuillets valvulaires péricardiques a 10
mois. A) vue macroscopique de la valve. Notons I’'absence macroscopique de zones de calcifications.
Coloration Trichrome Masson.

IV. Discussion - perspectives

Les bioprothéses sont constituées de tissus biologiques d’origine animale. Leur principal inconvénient
réside dans leur durabilité limitée dans le temps a cause d’'une détérioration structurelle qui se
manifeste par des lésions de déchirures et /ou de calcifications des feuillets valvulaires et nécessitent
des ré-interventions chirurgicales qui augmentent a chaque fois le risque opératoire [60, 106].

L'utilisation du propre péricarde du patient pour la réalisation d’une autogreffe valvulaire
serait une piste thérapeutique intéressante parce qu’elle permet de régler d’un coup les problemes
de disponibilité, de colt et surtout de conflit immunologique. Ce dernier est un des facteurs
pathogéniques de la dégénérescence des bioprotheses hétérologues ou homologues.

La confection de l'autogreffe péricardique nécessite des manipulations du péricarde qui
peuvent étre prolongées et en milieu sec avec notamment une étape d’élimination de la graisse aux
ciseaux et/ou a la compresse.
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Indépendamment de la souffrance cellulaire liée a la manipulation, il s’agit d’une véritable
décellularisation mécanique qu’induit de facto le frottement de la compresse sur le tissu durant
I’étape de dégraissage du péricarde. Comme l'indique nos résultats, le tissu péricardique perd
environ 70% de sa viabilité durant cette étape. Ce phénomene est rendu possible en raison de la
faible épaisseur du péricarde chez le mouton (max 1mm).

L'utilisation du péricarde comme substitut valvulaire autologue n’entraine pas de
phénomeéne de rejet comme c’est le cas pour les xénogreffes. La présence par contre de débris
cellulaires et matriciels va induire un phénomeéne de remodelage tissulaire [134, 138] qui peut étre
a l'origine d’'une fibrose post-opératoire lors de la phase de réparation. Cette fibrose peut étre
rétractile et entrainer in fine une insuffisance valvulaire par défaut de coaptation des feuillets. En
effet, lors de la phase de réparation, les cellules des tissus lésés liberent des produits de
I'inflammation tels que les cytokines (Interleukine 1, 6, 10 etc.) et les facteurs de croissance (par
exemple le Tumor Necrosis Factors ou TNF) chargés de la mobilisation des macrophages pour la
détersion de la lésion [136, 284, 285], mais aussi des radicaux oxygénés [301, 302] qui vont
accroitre la mortalité cellulaire et aggraver les mécanismes de fibrose [303].

Ces phénomenes de réparation physiologique des tissus agressés ont tendance a s’amplifier
avec la durée et la brutalité de I'agression. Il s’agit dans ce cas du geste pour se débarrasser du tissu
graisseux péricardique. Ce geste opératoire est malheureusement fonction du chirurgien et donc non
standardisable.

Dans le but de conférer au péricarde autologue une surface compatible avec le flux sanguin et de
minimiser les risques de fibrose a court terme et de calcification a long terme, nous avons réalisé un
recouvrement tissulaire avec un gel polysaccharidique. De nombreux auteurs se sont intéressés au
recouvrement du péricarde par des gels type polysaccharides [304; 305] ou protéiques [306] afin de
favoriser la colonisation cellulaire et contrebalancer les effets délétéres des aldéhydes qui
dévitalisent les cellules, favorisant du coup leur minéralisation a moyen et long terme. Méme si
dans ces applications, il s’agissait le plus souvent de favoriser I'intégration du péricarde xénogenique
et limiter les réactions a corps étrangers liées aux modes de préparation, nous avons appliqué cette
approche au péricarde autologue.

Dans cette étude, nous avons sélectionné trois types de polysaccharides : le pullulane, le
dextrane, et I'héparine. Les deux premiers sont connus pour leurs caractéres ioniques en milieu
alcalin et pour la possibilité éventuelle de pouvoir les modifier chimiquement. Tous ces composés a
I'état natif présentent I'intérét d’exister en grade pharmacologique ou en grade clinique, ce qui
facilite leur utilisation et une éventuelle valorisation.

L’héparine est utilisée dans la composition du gel pour sa capacité a former un « glycocalix »
a la surface membranaire cellulaire. Lee et al. ont montré qu’en traitant des péricardes decellularisés
et tannés au glutaraldéhyde par I’héparine, la matrice résistait mieux a la dégradation enzymatique
notamment par la collagénase [161]. L'héparine, appartenant a la famille des héparane -sulfates, est
présente dans les cellules mastocytaires des tissus. Elle est connue pour, a la fois protéger les
éléments constitutifs de la matrice de la dégradation protéasique, mais également joue un réle dans
la signalisation cellulaire en protégeant les facteurs de croissance de type heparin-binding growth
contre les dégradations enzymatiques type élastase, collagénase ou plasmine présents lors de la
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réparation, favorisant ainsi la multiplication cellulaire et la réparation tissulaire[189, 307-310]. De
plus, elle assure une protection contre la dégradation par les radicaux libres [311]. Par ailleurs, il a
été rapporté que I'action combinée d’oxydes de polyethyléne sulfonés et de I’héparine ont des effets
anticalcifiants sur les valves biologiques par I'action des effets protecteurs des PEG et des ions
sulfonates [312, 313]

Les propriétés des hydrogels, telles que la teneur en eau et |'élasticité, dépendent
étroitement de la composition de I’hydrogel [272, 314, 315]. Un mélange de dextrane et de pullulane
a été utilisé dans la composition des gels. Des dispositifs composés d’'un mélange dextrane/ pullulane
(75%/25% vf) [218, 316, 317] ou pullulane (100% vf) [176, 253, 254] ou de pullulane/héparine
(99%/1% vf) [318] ont été utilisés pour la thérapie ou l'ingénierie tissulaire. Dans toutes ces
applications, ces hydrogels ont montré leur biocompatibilité [190, 218, 253, 257, 259, 319] et leurs
capacités a moduler I'activité cellulaire [319] et a favoriser I'intégration de matériaux formés a partir
de ces hydrogels [190, 218, 253, 257, 259, 319]. Nous avons par ailleurs montré in vitro et in vivo, que
des concentrations croissantes de pullulane a un hydrogel de dextrane augmentaient les propriétés
élastiques de celui-ci [214].

Par ailleurs, la mise au point de prothéses vasculaires imprégnées de ces hydrogels de
polysaccharides [190] ou réalisées par ingénierie tissulaire avec ces mémes composés a permis de
montrer I'absence de thrombose post-opératoire dans un vaisseau inférieur a 6mm de diamétre sur
le long et moyen terme [259], [318]. Les observations réalisées dans notre étude tant en per-
opératoire, qu’en post-opératoire immédiat ou lors de I'explantation n’ont pas mis en évidence de
thrombus ou de micro-thrombus a la surface de la valve péricardique. Les études in vitro ont permis
de montrer que I'application d’un hydrogel polysaccharidique a la surface du péricarde permet une
répartition homogéne des cellules dans I'ensemble du péricarde permettant ainsi une réparation
cellulaire rapide comparativement au traitement par le glutaraldéhyde. Sur pieéce anatomique, la
couche de cellules endothéliales est objectivée essentiellement sur la valve pré traitée par le
polymére.

En combinant ainsi ces propriétés nous pouvons penser que nous limiterons la destruction
péricardique durant la période post-opératoire immédiate (1 a 3 jours).

Le degré de réticulation influence également les propriétés mécaniques des hydrogels. Plus le gel est
réticulé plus ses propriétés mécaniques sont importantes. La concentration en agent réticulant est
également importante. Jong et al ont montré que la dégradation in vivo de disques en hydroxyethyl
methacrylate dextrane de 6mm de diamétre chez la souris est fonction de la densité en agent
réticulant. Plus la concentration est élevée moins la dégradation est rapide in vivo chez la souris
[314].

L'une des limitations a la formation de cet hydrogel est la nécessité d’effectuer la
polymérisation en moins de 5 minutes du fait des contraintes de temps liées a la CEC..

Le Sodium Trimétaphosphate (STMP) est le plus souvent utilisé comme agent réticulant car il
est biocompatible [176, 214, 257, 259, 262, 320]. Les temps standard de réticulation avec ce produit
sont en général, et en fonction du milieu réactionnel, de 10 a 15 minutes pour une concentration de
STMP de 15% (vf). Cette vitesse de réticulation peut étre améliorée par une augmentation en agent
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réticulant, mais les propriétés de ces gels sont modifiées devenant alors plus denses et moins
élastiques. [165, 272]. Le STMP ne pouvant étre utilisé dans cette étape car le temps de réticulation
est trop long par rapport au cahier des charges, et une augmentation des concentrations en STMP
(>15%) pourrait permettre de former le gel plus rapidement mais il sera plus rigide et donc plus
cassant. Cela ne convenait donc pas pour le péricarde. Le choix de I'agent réticulant s’est porté sur le
POCI3, bien que celui-ci ne soit pas considéré comme biocompatible. Les résultats issus de I’étude de
réticulation ont permis d’exclure les mélanges qui ne réticulaient pas ou qui mettaient du temps a
réticuler. Cependant, le temps de réticulation des mélanges peut étre trop rapide (9 a 10 secondes)
et ne pas correspondre au temps nécessaire pour réaliser le recouvrement per-opératoire de la valve
avant que le polymeére ne soit réticulé avec lui-méme. Un travail d’ajustement a donc été réalisé et la
concentration de I'agent réticulant a été diminuée progressivement. En comparant le temps de
réticulation, nous avons choisis un mélange de pullulane hépariné qui mettait 2 minutes a former un
gel. Cette composition a été retenue car compatible avec le cahier des charges qui impose un temps
moyen de confection de la valve a 15 min environ.

Nous avons ensuite vérifié que le gel de polysaccharide formé sur le péricarde ne provoquait
pas de mortalité cellulaire supérieure a celle de la décellularisation mécanique. Comme le montrent
les résultats, la viabilité est identique et, du fait de sa trés faible épaisseur (<1mm), le lavage en NaCl
permet un lavage rapide. Néanmoins si une utilisation clinique était envisagée, il faudra réfléchir a
d’autres agents réticulants autorisés.

Une fois ce parametre fixé, le recouvrement a été réalisé sur le péricarde. Il forme une
couche de polysaccharide homogéne sur la surface de péricarde et solidarise les éléments matriciels
ce qui permet de présenter une surface colonisable par les cellules comme le montre les resultats en
MEB. A chaque étape, notre procédé a été comparé au traitement de référence qui est le traitement
au glutaraldéhyde, qui bien que connu pour étre cytotoxique sur le long terme [321] est toujours
utilisé en pratique clinique. L'étude in vitro et les résultats histologiques ont non seulement
confirmé les effets déléteres du glutaraldéhyde sur les tissus notamment la fibrose et les calcification
a long terme [92, 117, 139, 321], mais aussi montré que ces phénomenes démarrent immédiatement
des le contact avec les cellules. Cela peut ainsi expliquer in vivo, I'absence de ré-endothélialisation
des valves traitées au glutaraldéhyde. Ces constations posent encore le probléme de I'utilisation
systématique de cette méthode de « tannage » des tissus valvaires en chirurgie cardiaque.

Avec le revétement polymérique, les cellules croissent de maniére homogéne a la surface du
péricarde. Cette colonisation précoce pourrait permettre d’induire une cicatrisation homogéne des
tissus, évitant ainsi la fibrose rétractile.

Indépendamment des tests qui pourraient étre réalisés pour mieux comprendre le
mécanisme de colonisation cellulaire de ce péricarde recouvert (durabilité sous flux, colonisation et
viabilité cellulaire sous flux, autres modeles cellulaires type progéniteurs endothéliaux),
hémocompatibilité du péricarde, il nous a semblé plus simple d’aller directement en phase de
validation in vivo dans le modéle de référence qui est le modele animal, le mouton. En effet, de
nombreuses études réalisées in vitro ou in vivo chez le petit animal, se sont révélées moins
prometteuses lors de leur utilisation chez le gros animal. Nous avons donc décidé de passer
directement au gros animal et d’implanter ces néo-valves chez le mouton. L’étude in vivo sur gros
animal permet de reproduire un environnement contextuel et physiologique superposable aux
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conditions d’une chirurgie a coeur ouvert chez I’'homme et est plus propice aux recueils de données.
Les procédures chirurgicales ont été effectuées sur une durée de trois ans en raison de la lourdeur
des interventions avec des évaluations clinique, échographique et anatomo-pathologie. Le sacrifice
des animaux survivants a été réalisé en moyenne a un an post-opératoire.

Le modele animal validé dans les pathologies valvulaires est le mouton [322-327]. En croisant
les mots clés « valve implantation » et «animal » dans la base Pubmed, plus de 1000 publications
sont enregistrés entre 2013 et 2014. D’autres modeles animaux, tels que le beeuf ou le chien, sont
également utilisés comme modeles de référence et supportent le sevrage de la circulation
extracorporelle (CEC). Néanmoins ils posent pour le premier des problémes de colts et
d’équipements encore plus lourds et pour le second des problemes éthiques. Le porc, fréquemment
utilisé dans I’évaluation des matériaux, tolérent trés mal le sevrage de la CEC et est sujet a de
nombreuses complications post opératoires, notamment des péricardites. Le mouton présente
I'intérét d’avoir des constantes cardiaques (fréquence cardiaque, débit cardiaque, pression artérielle,
gazométrie sanguine, électrocardiogramme) superposables a celles de I’'homme [328]. Il en est de
méme pour la numération et la formule sanguine [329]. Il présente également un métabolisme
phospho-calcique rapide qui permet d’objectiver rapidement les résultats. Les calcifications
apparaissent en moyenne vers 6 mois [328]. Il s’agit par ailleurs d’un animal disponible, simple
d’élevage et d’entretien. Il est donc considéré comme un bon modele expérimental en chirurgie
cardiovasculaire avec des résultats satisfaisants et une mortalité péri-opératoire acceptable, a
condition que les procédures chirurgicales ne nécessitent pas des temps de CEC longs [330]. Le
clampage aortique est moins bien supporté dans les procédures longues surtout lorsqu’il il s’agit de
ceeurs sains donc sans pré-conditionnement. La mortalité péri-opératoire est tres élevée dans notre
étude. Les cas de déces sur table sont justement liés a une défaillance myocardique probablement
due a cette intolérance des animaux a des procédures chirurgicales relativement longues.

Les principales difficultés rencontrées lors des premieres procédures d’implantation in vivo
de la néo-valve en péricarde autologue, sont liées a la découpe, rendant approximative la taille de la
valve comme le montrent nos résultats, mais aussi au maintien du tissu péricardique dans une
présentation permettant une implantation aisée. Ces écueils peuvent également expliquer le
manque d’enthousiasme des équipes chirurgicales en clinique pour cette procédure non
standardisée.

Les premiéres procédures chirurgicales ont été réalisées sans instruments dédiés, et
I'étroitesse de la portion tubulaire de la racine de I'aorte chez le mouton ainsi que la consistance de
I'implant péricardique rendaient I'implantation plus longue et plus difficile lors des premieres
procédures chirurgicales

Pour réduire le temps de clampage, il a donc fallu imaginer des dispositifs d’aide a la
fabrication, au traitement et a la pose de la valve. Aussi, en sus du développement d’une néo-valve
en péricarde autologue, I'un des objectifs de cette étude est également de rendre la fabrication et
I'implantation chirurgicale de la néo-valve plus simple et plus reproductible par une standardisation
de chaque étape de la procédure. Cette standardisation permettra aussi de réduire au mieux les
temps opératoires et donc de clampage aortique et par la méme les complications per opératoire ou
post-opératoire immédiate.
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Peu de données sont disponibles dans la littérature sur les outils de pose des valves en tissus
autologues. Seules les équipes de Love et Gross ont rapporté I'utilisation de cutter de type emporte-
piece a usage unique dans un kit manufacturé de la valve en péricarde autologue AUTOGENICS
(Newbury Park, CA) [331-333]. Les autres travaux font tous appel au systtme de moules de Goetz
gue nous avons utilisés dans la phase expérimentale initiale [10]. Les péricardes xénogéniques
utilisés pour la fabrication des valves, nécessitent un systéme de maintient que ce soit un stent a
mémoire de forme [334] ou un stent déployable [71] durant la mise en place. Les valves
commerciales sont donc commercialisées avec leur systeme de pose intégrée dont la technologie
reléve du secret de fabrication.

Pour cette étude et afin de répondre a un objectif de standardisation du geste opératoire
nous avons mis au point et fabriqué un cutter pour la découpe. Il en a été de méme pour un holder
ou porte valve qui permet le maintien de la valve pendant I'implantation.

Devant la complexité et les colts des études chez le gros animal, une étape de validation
expérimentale ex vivo de ces instruments dédiés a d’abord été réalisée. Ces instruments dédiés ont
donc permis de simplifier les procédures chirurgicales et ont également permis de réduire
significativement les temps de fabrication et d’'implantation de la valve donc le temps de clampage
aortique, élément pronostique important en chirurgie cardiaque. Le temps de clampage moyen des
différentes procédures chirurgicales reste en définitive dans des limites raisonnables pour un
remplacement valvulaire aortique.

L'absence d’armature rigide de l'autogreffe péricardique en permettant de maximiser la
surface utile de la valve, constitue un réel avantage de cette technique de remplacement valvulaire
chez les malades qui ont une dysfonction ventriculaire gauche ou un petit anneau aortique comme
c’est le cas chez I'enfant [8, 9]. De plus la suture directe de I'autogreffe valvulaire péricardique sur
I’anneau aortique natif ou la paroi de I'aorte permet de préserver I'anatomie fonctionnelle de toute
la racine de I'aorte et les capacités de croissance de I'anneau natif [8, 80].

La préservation de I'anatomie fonctionnelle est importante car la valve aortique s’integre
dans une unité fonctionnelle qu’est la racine de I'aorte qui comprend outre la valve, la chambre de
chasse du ventricule gauche, les sinus de Valsalva, la jonction sino-tubulaire et I'aorte ascendante.
L’absence de stent et de collerette de suture fait que I'autogreffe valvulaire péricardique reconstruit
seulement les trois feuillets de la valve et ne rigidifie pas le culot aortique. Cette préservation de
I’'anatomie fonctionnelle de la racine de |'aorte réduit le stress mécanique au niveau des feuillets
valvulaires particulierement au niveau des zones de faiblesse comme les commissures, ce qui
contribue a augmenter la durabilité de la valve. Elle permet aussi de minimiser les résistances et les
gradients trans-valvulaires aprés implantation [335, 336]. C'est le cas dans cette étude ou les
gradients moyens trans-valvulaires en fin de CEC étaient significativement faibles.

Le développement d’instruments dédiés a la fabrication de la valve lors de ce travail de these
permet de standardiser la procédure de fabrication. Le succes d’une technologie dépend en effet de
la simplicité d’utilisation, de pose, de sa reproductibilité et de sa standardisation. Cet objectif a été
atteint lors de ce travail.

L'une des limites de I'étude in vivo est le nombre relativement faible d’animaux survivants
sur le long terme. Ce faible taux de survie est lié en partie a des problemes de réanimation per et
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post-opératoire. Pour ce type de protocole de chirurgie expérimentale, lourd et fastidieux, le recours
a un centre expérimental entrainé avec une réanimation performante est un impératif dont il faut
tenir compte pour les projets futurs, quitte a valider les différents modes de traitement par étapes (
4 animaux par 4 animaux pour valider le concept) et ce d’autant plus que les financements sont
difficiles a obtenir.

La disponibilité d’'un matériel d’évaluation performant (notamment I’écho-cardiographie
per-opératoire) adapté a l'animal et la nécessité d’avoir des moyens humains importants
(échographiste, anesthésiste, infirmiére de bloc...) sont un impératif pour ce type de protocole.

Il serait tentant et peut étre étre intéressant de tester le systeme mis au point tout d’abord
dans un bioréacteur. Malgré tout I'intérét que représente cette technique en ingénierie tissulaire
des valves cardiaques [156, 157, 350] pour cultiver des cellules et coloniser les matériaux
développés (fibrine, polycoprolactone, 3D printing, etc) [337-343], ce systéme reste trés éloigné de
la réalité physiologique et en particulier de la complexité de I'anatomie de la valve et de la racine
aortiques. Il représente par contre un bon modele pharmacologique ou mécanique d’étude.

On pourrait imaginer dans de le cadre d’'une procédure hybride, d’associer les techniques
de remplacement valvulaire trans-cathéter et |'utilisation du péricarde autologue. La pose de la valve
péricardique est faite par voie percutanée [344-346] aprés prélévement par voie endoscopique trans-
thoracique du péricarde. Le péricarde de I'animal serait prélevé dans un premier temps puis monté
sur une armature auto-expansible et implantée en position aortique.

Certes la philosophie n’est plus tout a fait la méme, mais elle permettrait de tester chez
I’'animal en position anatomique la valve péricardique , ainsi que le développement de calcifications,
sans avoir a utiliser la CEC.

V. Conclusion

Ce travail <’inscrit dans cette quéte de la valve idéale et de ses nombreuses voies de
recherche allant du développement de nouveaux matériaux, a I'ingénierie tissulaire et la médecine
régénérative.

Durant ce travail de these, il m’a été donné de travailler sur divers aspects menant au
développement de dispositifs médicaux pour la chirurgie valvulaire aortique.

Les deux aspects de cette prise en charge chirurgicale ont été abordés.

v' Le remplacement valvulaire qui se propose de développer une valve autologue pour le
remplacement valvulaire aortique avec pour objectif principal d’augmenter les possibilités de
choix d’un substitut valvulaire adapté et efficace. La prise en charge des cardiopathies valvulaires
rhumatismales chez I'enfant et I'adulte jeune est pour moi chirurgien cardiaque actuellement
installé a Dakar, Sénégal, une préoccupation constante étant donné le caractére endémique de la
maladie rhumatismale. En position aortique, étant donné le caractére rétractile des lésions, le
remplacement de la valve est souvent la seule alternative. Le remplacement valvulaire aortique
avec les prothéses actuelles donnent des résultats peu satisfaisants a ces ages. L’utilisation du
péricarde pourrait permettre une reconstruction valvulaire aortique plus satisfaisante en
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respectant I'anatomie fonctionnelle de la racine de I'aorte (avec possibilité de croissance de
I'anneau), de réduire aussi les colts de la chirurgie valvulaire et donner ainsi la possibilité de
soigner un plus grand nombre de malades.

v’ La chirurgie conservatrice de la valve aortique. a également été abordée via ma participation a
I’évaluation d’un systeme d’anneau aortique expansible breveté par Emmanuel Lansac et
développé par une société canadienne, la société CoroNéo. Cette fois-ci, il s’agissait de valider
I’'anneau dans un modeéle animal pour répondre a la réglementation en cours. Depuis, Emmanuel
Lansac initie des chirurgiens cardiaques européens et frangais a cette technique dans le cadre
d’une évaluation plus large.

Ce projet m’a permis aussi, en tant que clinicien, de travailler au sein d’une équipe
multidisciplinaire de chercheurs au contact desquels j’ai appris la démarche du questionnement qui
fonde la recherche.

Ces travaux de recherche me permettent d’envisager de mettre en place, en sus de mes
activités chirurgicales a Dakar ou en plus de la chirurgie valvulaire, nous venons de réaliser les
premiers pontages coronariens évitant aux patients d’étre évacués au Maghreb ou en France, de
mettre en place des travaux collaboratifs de recherche, en lien avec I'Université de Thies (Sénégal),
I'Institut Mutualiste Montsouris, ainsi que le LVTS.
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I. Collaborations scientifiques

Introduction a I’articlel

An expansible aortic ring for the physiologic approach to conservative aortic
valve surgery.

Emmanuel Lansac, Isabelle Di Centa, Francois Raoux, Neil Bulman-Fleming, Adrian Ranga, Aicha
Abed, Maguette Ba, Anthony Paolitto, Didier Letourneur, Anne Meddahi-Pelle. J Thorac Cardiovasc
Surg 2009; 138(3): 1-7.

Les insuffisances aortiques dystrophiques sont représentées par les anévrysmes de la racine aortique
et les lésions dystrophiques isolées des cuspides. Le remplacement valvulaire prothétique plus ou
moins associé a un remplacement de la racine de l'aorte a longtemps été la seule méthode de
traitement de ces lésions. Une meilleure connaissance de I'anatomie fonctionnelle de la racine
aortique et les bons résultats de la réparation valvulaire mitrale ont favorisé ces derniéres années le
développement de la chirurgie conservatrice de la valve aortique.

Il existe deux techniques de conservation de la valve aortiques dans les anévrysmes dystrophiques de
la racine de l'aorte: la technique dite du « remodeling » de Yacoub et al qui consiste a un
remplacement sus valvulaire de la racine aortique au moyen d’un tube festonné en trois néo-sinus de
Valsalva et l'intervention de David et al qui permet un remplacent sous-valvulaire de la racine. Les
deux techniques permettent de rétablir la continence valvulaire en réduisant seulement le diametre
de la jonction sino-tubulaire pour le remodeling de Yacoub, en réduisant les diamétres de la jonction
sino-tubulaire et de I'anneau aortique au prix d’une reconstruction anti antatomique de la racine
pour l'intervention de David.

La réalisation d’une annuloplastie a I'aide d’un anneau prothétique externe expansible combinée au
« remodeling » permet de réduire les diamétres de la jonction sino-tubulaire et de I'anneau
valvulaire sans compromettre I'antomie dynamique de la racine.

L'anneau utilisé était en élastomer couvert de polyester. Ces propriétés étaient testées par une
étude in vitro et in vivo chez le mouton en double annuloplastie au niveau de I'anneau valvulaire et
de la jonction sinotubulaire.

Les résultats ont montré que cette annuloplastie augmente la coaptation valvulaire en réduisant
significativement les diametres de I'anneau et de la jonction sino-tubulaire tout en préservant
I’'antomie fonctionnelle de la racine de I'aorte.

Le but de ce travail était donc de montrer la faisabilité d’'une approche physiologique et efficace
dans le traitement chirurgical de ces insuffisances aortiques dystrophiques grace a l'utilisation
d’anneau expansible sur un modele animal.

120



An expansible aortic ring for a physiological approach to conservative
aortic valve surgery

Emmanuel Lansac, MD, PhD.*" Isabelle Di Centa. MD.® Frangois Raoux, MD,“ Neil Bulman-Flemin, F
Adrian Ranga® Aicha Abed, MSe,* Maguette Ba, MD," Anthony Paolitto,” Didier Letoumeur, PhD,*
Anne Meddahi-Pellé, MD. PhD™#

Objective: Dystrophic aortic insufficiency is characterized by dilation of the aortic annular base and sinotubular
Jjunction diameters preventing coaptation of thin and pliable cusps amenable to valve repair. An expansible aoric
ring was designed to reduce dilated aortic root diameters to increase valvalar coaptation height while maintaining
root dynamics. The properties of the device were tested in vitro and in vivo in an ovine model.

Methods: Expansible rings were composed of an elastomer core covered by polyester fabric. After in vitro anal-
ysis of their mechanical properties, the nings were implanted in 6 sheep at both the level of the annular base and
sinotubular junction (double subvalvular and supravalvular external aortic annuloplasty ). Root dynamics were
assessed by using intracardiac ultrasonography before surgical intervention and at 6 months. Histologic, scanning
eleciron microscopic, and mechanical studies were then performed on explanted samples.

Results: The expansible ring produced a significant reduction of the aortic annular base and sinotubular junction
diameters. Coaptation height was increased from 2.5 £ 0.7 mmto 6.2 £ 1.1 mm (P < .001 ). Mechanical testing on
f-month explanted samples revealed no significant differences in elastic modulus. Dynamics of the root were well
preserved. Histomorphologic studies showed incorporation of the material without degradation.

Conclusions: Expansible aortic ring implantation produces a significant annuloplasty that increases coaptation
height while preserving the dynamics of the sortic root. The effectiveness of the device in treating aortic insuf-
ficiency is currently being evahiated inthe prospective Conservative Aortic Valve surgery for aortic Insufficiency
and Apeurysm of the Aortic Root trial comparing conservative aoric valve surgery versus mechanical valve re-

placement,

Dystrophic acstic insufficiency (Al)is characterized by dilation
of both the aortic annular base and sinotubular junction (STT)
diameters preventing coaptation of otherwise thin and pliable
cusps that are structmally close to normal.' Until recently,

valve replacement was the only surgical option. Because of im-
proved understanding of aomic valve dynamics, conservative
aortic valve surgery was developed hased on reduction of the
dilated acrtic root diameters (withor without cusplesion) while
preserving oot dynamics with vortices (neosinuses of Val-
salva) and expansibility (interleafiet triangles).*”
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Two types of aortic valve-sparing operations were origi-
nally performed for the treatment of root aneurysms: remodel-
ing of the aortic root and reimplantation of the aortic valve.**
The remodeling technique used a scalloped gmaft to provide
a physiologic reconstruction of the root, but itdoes not address
annular base dilation.”™ The reimplantation procedure as an
inclusion technique reduces both diameters to the detriment
of root dynamics.”® We suggested combining the advantages
ofboth approaches by placing an external subvahvular ring an-
nuloplasty associated with the remodeling procedure (aomtic
root aneurysm; Figure 1, A) or with an extemal supravalvular
ring annuloplasty to stabilize the STI (isolated Al: Figure 1.
B2 To standardize this physiologically based approach
toconservative aortic valve surgery, we designed a calibrated
expansible aomic ring that should reduce dilated diameters in
diastole to increase valvular coaptation height while maintain-
ing root systolic expansibility.

The characteristics of this new device were established in
vitro on the bench top. Biocompatibility of the ring and the
effect of its implantation on root dynamics were studied in
vivo in the ovine model.

MATERIALS AND METHODS
Ring Fabrication

Design presequisites for the ring were (1) @arget in vivo device expansion
ofbetween 5% and 15% over the cardiac cvcle, 12) minumized radial thick-
ness of the rmg while preserving the desired dynamic behavior, (3) ring du-
rability, amd i4) stable and predictable bioreaction with surrounding 1 ssue s
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Abbreviations and Acronyms
Al = aomic insufficiency
SEM = scanning electron microscopy
ST] = sinotubular junction

The aoriic rmgs (Exua-Aortic; CORONEC, e, Monweal, Quebec, Can-
ada} are composed of 2 silicone elastomer cores covered with a polyester
exiile (Figue 25, Overall, the device messures 3 mm wide by 5 mm
high. Black indicator marks on the ring and sulure windows in the ring
holder are incorporated o faciitse oplimal suture placement between the
2 cores (Figure 2. A and B).

Mechanical Testing of the Rings

Theee types of mechanical testing were carvied oul: ultimate tensile
strength. cyclic dumbility, and mechanical properties of implanted (6
moniths) and pomimplanted | Iy ela cores. The objective of the
ultimusie tensile strength testing was 0 measure the load and srin ot ring
rupiure o establish an wpper limit on ncreased sirains for cvolic durabilicy
testing and io determine safety factors for device failume caused by excessive
louding or sirun afier mplantation.

Cyelic durability testing was performed to ¢ vole samples of the ring uf
normal and increased srain ranges with aliernating sain of 13% not
only 1o measare the cycles at fuilure but also 1o rack the permeaent defor-
mnton of the device at weekly intervals. Rings were radially e xpanded with
different strain biases. A specialized test apparatus was desigoed and built
by Bodyeote Mamerals Testing (Mississauga, Ontago, Crnada ) ro lest the s
devices a1 5 Hz in a emperure-controlled saline bath.

A ensile tester with custom-designed grips (Quasar 1.5; Galdabing,
Cardano ol Campo, laly) was used w0 compare inplanted with nonim-
planted. elastiomer cores to charactenze changes in mechanical properties
a8 result of in vivo device function,

In Vive Implantation of Expansible Aortic Ring
Given the anatomy of & norzal aomic root in sheep. remodeling associ-
ated with a subvilvalar ring was not feasible, and the technical choice wis

{/ P{,-

+ o

8

Sub and

mnde to perform a double subvabvular snd suproval valar soricannuloplasty
o evaluuie the expansible aoric rings,

Treamment of mimal s complied with the ' Principles of kboratory an il
care” formulated by the National Sociery for Medical Re search. Anesthesia
was induced with 1.0 mgfky intravenous kemmine amd 4.0 mgkg body
weight propofol and was maintained with 1.5% 1o 2.5% endotracheal iso-
flurane. Analgesia was obloined by wsing intramuscalar adiinistration of
0.2 mil of nalbuphine before imtervention and ™wice a day witl postopers-
tive day 7 or later. f necessary.

An intrac ardiae uhrasonographic prote (Skemens AcuNay, Belin, Ger-
oy, 510 MHz ) was imduced throwgh the left inermal jugubar vein into
the right alrium (o amlyze aoie fool paramelers (coaplation beight, root
diameter, e xpunsibility, and compliance). Through a lefi thorscotomy . 6 adull
jprealpine sheep underwent o double sutwalvalar snd supravalvalar aoric e
nuloplasty under cardiopubmonary bypass. The aorin was wansected 1 cm
abive the ST Extemal dissec ton of the roor was achieved down w the anpu-
lor buse, aftaming the subvalvular plane. Space under the commnes was
cleared because they were notdetached from the aortic wall. Five subvalvalar
U stisches are placed mside our below the nadir oF each cusp and st the base of
the intedeafier thangles (escept bet ween the right and noncomnary sinuses o
avoid injury 1o the bundle of His) and pas e dihrough the opes subw abvalar ring
(imner diameter, 22 mon). The ring is passed under the coronary aneries and
fasiened thivagh pre-established e velets, U stitches are then Lied 1o maintain
the ring at the amlar base [evel. Three sapravalvatar stitches are passed at
each commissaral level. The aomotomy isclosed and the commissaral s ches
wre passed through the supravalvalar ring Greer dinmeter, 18 mm) and ved at
the STJ level.

After recovery, mimals were ambulaiory on a farm. At 6 months, they
underwent intracardine ulrasoeographic evaluation of the aric wolt pa-
rameters afier achievement of general anesesia. They were thereafter
killed with an bolus of propofiol and 20 mEq of potassium chlo-
ride. The heart was explanted, rinsed in normal saline, photographed. and
transferred w0 a 10% formalin solution,

Intracardiac Echocardiographic Acquisition of
Aortic Root Parameters

Aortic ool paaneers were studied preoperatively amd at 6 months
postopemiively, Coaplation height was defined as the distance between
the lowest md highest poinis of cusp coaptation. The sysiolic and

Remadeling
Subvilvular aorc 4 nnuioplasty

’"’,P -

Dauble sub and supra

supfa
commissural plication valvutar aadic annuleplasty

B
FIGURE 1, Clinscal applications of aortic snsuloplasty for conservative aoitic valve surgery. A. Remodeling associmed with a compiéte subvalvular noric
ring combining advantages of the original remodeling md reinplantaion echiigues. B, Double subvalvular wnd supraval vilar e sternal aortic muuloplsty by
using open rings, standardizing the principles of the subvabvabar and sipravalvuls plicating stitches,
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Positianing
indican s

ﬁ Silicone core

P
indicaiors s,

Bumuring area

FIGURE 2. Expunsible aortic ring before implantation. A, Cub-away schemalic dingram of the device showing its ke components. B, Top: Before imiplan-

tation. the ring i opened and moanted on o kolder that is artached to the handie. The black ndic ator marks on the ring facilitate optimal suture placement.

Baostewr: After implantation. the ends of the ring are fastened. C, Scannin g electmnic microscope imaee showing across-section of the ring with its rectan gular

silicone oore covered by a polvester sheath finsedt ). Soale bais = 200 gin.

diastolic sortic soot dinmeters were measured on a long-akis view (Fig-
ure 3): imternal aortic annubar base diameter and ST) exiernal diameter
from leading adge 1 leading edge.™ From these dat. root dynamics in-
dices. such as sysiolic expansion. complimce. and pressure strain elastic
modulss, were calcubred. !

Morphologic and Histologic Analvses of the
Explanted Rings

Rings were excised with 0.5 om of surrounding tissue and gently rnsed
in saline, Histologic samples were fived in 4 % parformaldelyde solution,
dehydrred, and embedded in paraffin. Seven-micrometer-thick secuons
were sel oon a Leiz Wemly microtome (Wetzlar, Geanamy), siained
with hemalup-eosin, and photographed with Q@ Capue Pro Software
(Qimagimg . Surrey. British Columibia, Camnada ),

Ring somples were examined by using scanning slecwon microscopy
(SEM) before and 6 months afier implanition. Images were acquired
with o LEQ 5440 SEM (LEO, Cambridge, Unied Kingdom) set ai
a beam-accelerating voliage of 15 keV,

Statistical Analysis
Do were analyzed with StaiView 4.5 software (Abacus Concepis.
Berkley, Calif). Results are presented as means & standard deviations. A

sl smimple size 1 e for difference betwesn imeaiis was used for statistic al
anuly sis of materinl degmdation results carried out by using mechuni cal lest-
ing. Stactical analyvsis of echographic resulis was carvied out by asing an
unpaired 2-mied 1 st

The authors had full socess to e data and whe responsibility for s in-
tegrity. All suthors hove read and agree with the manascripn as wrillen.

RESULTS
Expansible Aortic Ring and Mechanical Testing

Figure 2 shows the characteristics of the expansible annulo-
plasty ring used in this study. Two silicone cores (Figure 2, A)
are sheathed in a polyestertexiile (Figure 2, 8 and C), which
allows sutures to be passed between them.

Mechanical testing was camed out on specimens of sili-
cone elastomer clamped in oaditional tensile-testing grips.
The elastic modulus of the silicone material was measured
over the functional sirain range of the device of 5% to
20%. When silicone rings were mounied on rotary grips
and pulled to supraphysiologic levels (300 mm/min) until
rupture, they failed at a strain of 645% = 17%.

A

FIGURE 3. Intracardinc al rasonographic aomc root ohg-ax s view: A preoperative: B, 6 months postoperative. J, Aoric annuba base dimmeter; 2, sino-
tubulyr junction diameter: 7. coaptation height.

720
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FIGURE 4, Aortic rings at & months afier impluntation, A, Macroscopic aspect of the heart showing the 1 rings. No apparent calcifications were observed. B,

Close-up of the implantution site. Arrows indicates the silicone core Jocalions.

After an initial time count of 25.4 million cycles. which
represents a sufficient time for bioreaction to occur and sta-
hilize, the seam and thread of the mechanically tested sam-
ples showed no rupture or damage. This was also the case
with explanted rings that were exposed to a comparable cy-
cle count in vivo.

In Vivo Deviee Function

Expansible rings were successfully implanted in 6 sheep
(Figure 4, A). The mean crossclamp time and pump time
were 53.3 + 5.0 and 90.0 = 9.9 minutes, respectively. Post-
operative course was uneventful in all but 1 sheep. which
had a fever. At death ai & months, it had endocarditis with
cusp perforation and periannular abscess. Bacteriologic
analysis showed Staphylococcus species bacteria, probably
because of perioperative contamination.

Intracardiac ultrasonographic analysis allowed visualization
of valvular coaptation and aortic root parameters in all cases
(Table 1). Prosthetic rings created a significant reduction of
the aotic annular base and STJ diameters without significant
transvalvular gradient (mean, 34 =+ 2.1 mm Hg). Subvalvular
and supravalvular annuloplasty increased coaptaton height
from 2.5 & 0.7 to 6.2 £ 1.1 mm at 6 months (P < .001),
Dynamics of the root (compliance, i:xpmsbﬂly and elastic
modulus) were preserved 6 months afier rings implantation,
with sortic annular base and STI systolic expansions of
12.3% + 29% and 10.0% + 32%, respectively (Table 1).

Although the calculated compliance appears to increase
at the annulus level after 6 months, the difference between
preoperative and 6-month compliance is not statistically

Gross Examination and Histologic Examination
The device was clearly visible in explanted heans at 6
months (Figure 4). There was no erosion of the external

ring into the aorta oradjacent structures at the level of the aor-
tic annular base or at the 8TJ level. Coronary arteries were
patentinall cases, Aortic cusps remained thin and pliable, ex-
cept for | sheep iendocarditis). Macroscopic examination of
the hearts did not show calcification (Figure 4), as confirmed
by means of Alizarin red staining (not shown). The polyester
fabric was fully integrated in the tissue (Figure 4, B) and
colonized by a dense extracellular matrix (Figure 5). Low
(Figure 5, A) and high (Figure 5, C) magnifications of the
samples showed the encapsulation of the elastomer core in
a fibrous zone (Figure 5, D). No inflammatory reaction was
noted around the device, and no apparent degradation of
the elastomer core was observed by means of SEM observa-
tion (Figure 5, B),

Material Testing After Implantation

Differences in tensile testing results measured before and
after implantation are reported in Table 2. Differences in ef-
fective Young's modulus measured between control

TABLE L. Intracardiac ultrasonographic measarements of ao rtic root
diameters preoperatively and at & months in sheep in — 6)

Aortic annular base Sinotubular junction
Preop Fostop Preop Postop

Sysiolicdiametesr 213418 177425 223+ 18 46211
L

Diastolic diameter 197215 15825 08+21 133 10
iy

Syswlicexpanseon 802 15 123429 7T6+£27 W00+£312
%)

Conm plisn ce El142% M2+37 JREIT TTHIZ
(10" amfPa)

E; (10" Pa) 026 4 007 015 + 005 030 = 012 019 2007

m,hmﬂ;h“ﬁ“hw%ml sirain elstic
modulus. * Comparison between the Pre-op and Post-op groups, P < {61,
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FIGURE S, Hiswlogic sections of the aortic fing 6 months afier implantaiion. A, The silicone core was embedded in a fibrous area surrounded by pol vester
sheath included in the exrracel ular matrix, B, Scanning electron microscope image of the expun sible ring 6 months afier implantation. The ing is inte gristed in
the extracellutar smiarix and embedided the silicone core. The {ase it shows a higher magnification of the polyesier fibers, C, Close-up of polvester fibers (white
rectangle in A black areews). D, Close-up of the tibrous mrea surroanding the silicone cove (doted sguare i AL Hematoxvlin and eosin staining: m, matrix;

. fibwous 2ome.

nonimplanted samples and the 6-month explanted samples
from the annular position over the operating range of the de-
vice were not statistically significant (P > 015). In all cases
the Young's moduli of samples were measured to be within
the acceptable operating range of the device,

DISCUSSION

The aortic root is a dynamic complex that includes the
cusps, the crown-shaped sortic annulus, the interleaflet trian-
gles, and the sinuses of Valsalva. Systolic expansion of the
aomtic root through the interleaflet triangles (5% to 15% at
the aortic annular base and STJ junction lcvdg) maximizes
ejection and reduces shear stress on the cusps.”™'?

From experience with mitral valve repair, reconstructive
methods have been developed to treat Al based on native
gortic valve preservation or repair while replacing or stabi-
lizing the other components of the aomtic root.' ¥ Basic
principles for conservative aortic valve surgery associate
treatment of the dilated aortic annular base and STJ diame-
ters (with or without cusp lesion) and preservation of root
dynamics with vortices and expansibility, "™

Reduction of dilated acrtic root diameters was first attempeed
by Taylor and colleagues'* in 1958, who performed. ona beat-
ing heart, a subvalvular aortic annuloplasty so-called aortic cir-
cumclusion with an exiernal circumferential suture around the
aortic annular base. Cabrol and associates'” later described
a subvalvular and supravalvular annuloplasty with placement
of commissural plicating stitches, which are still cumendy
used. However, this technique remains an incomplete annulo-

plasty. which also plicates the interleaflet mangles, impairing
valve d:!,frlal:[i‘:m';"ﬁ More recently, the remodeling of the anr-
tic root described by Yacoub and coworkers” and the reim-
plantation of the aortic valve described by David and
colleagues” provide a supravalvular annuloplasty by reducing
the STJ diameter. The remodeling does not address annular
base dilation, whereas the reimplantation provides a subvahvu-
lar annuloplasty to the detnment of ot dynamics. Indeed,
cusp motion and flow patterns across the reconstucted aortic
root are more physiologic (1) after remodeling of the aoric
root than after reimplantation of the aortic valve and (2) after
procedures using a prosthetic conduit fashioned with neosi-
nuses of Valsalva than without '

Based on these findings, we propose; depending on the
phenotype of the dyswophic aortic root, to associate a sub-
valvular annuloplasty ring to the remodeling technique in
case of aoftic rool aneurysm or fo a supravavular ring

TABLE 2. Differencesin Youngs modulus measured between control
samples and f-month explanted samples from the anmular position
over the operating range of the device

Young's modulus
Strain range 5% to 1% 10% te 15%  1SY to 20%
Percenta ge difference in 71 TR B8
Young's modulus
berween control and
explanted samples
P value A5 A5 S0
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{double subvalvular and supravalvular snnuloplasty ) in case
of isolated Al (sinus of Valsalva <40 mm; Figure 1), the
subvalvular annuloplasty is associated with a second supra-
valvalar ring. thus achieving a double-ring annuloplasty.
The clinical effectiveness of this physiologic approach to
conservative aonic valve surgery was confirmed in a prelim-
inary trial (96 patients) using rings obtained from a slice
of a Dacron tube graft.”™” Choice of the external ring was
standardized and based on the sole measurement of internal
aortic annular base diameter with Hegar dilators. In case of
Al of grade 2 or greater, aortic rings were undersized.

To address the need for a dedicated aortic annuloplasty
device, we designed a new expansible aortic ring that pro-
vides a complete and calibrated annuloplasty while presery-
ing root expansibility.

Previous aortic annuloplasty technigues were described.
Internal annuloplasty was proposed by using either a circular
suture,'® plutaraldehyde-tanned pericardial strips, or a sub-
valvular Gore-Tex band (W. L. Gore & Associates, Inc,
Newark, Del).'® Hahm and coworkers™" described an inter-
nal prosthetic ring at the STJ associated with a strip along the
fibrous annulus. Other experi al devices, such as 3-di-
mensional internal rl'i:lgs2 = o external adjustable nylon
tands,™* were developed in animal models but never im-
planted in human subjects.

The advantages of a compliant ring a opposed to
anoncompliant ring are (1) an increase in valve tiangulation
that leads to reduced leaflet stresses and superior flow
characteristics and (2) superior mobility and reduced stress
on surmounding strucmres (intedeaflet triangles. mitral valve
annulus, and left ventricular outflow tract tissue) during the
cardiac cycle, leading to a closer approximation of physiologic
aortic root dynamics. The ring is placed externally, thus pre-
venting complications linked to endovascular prosthesis.
such as hemolytic or thromboembolic events. Moreover. the
external placement of the ring avoids placing tension on the
device's fixation stitches by the expanding aomna.

The primary elastic element of the device is its silicone
elastomer. A design target for in vivo device expansion
was set between 3% and 15% over the cardiac cycle.
The overall device compliance is dictated by elastomer
core material and cross-section, as well as the mechanical
properties of the polyester fabric, the seam, and friction
between device components. The elastomer material is an
implantable-grade 2-part silicone.” It is durable and has
a high tear strength and elongation to failure. Elastomer
component dimensions were designed for optimal ring
dynamics in a low-profile configuration while meeting
durability requirements because as the device cross-sec-
tional area decreases, stresses would be seen to increase
over the same strain range. The polyester was selected
from validated implantable textiles because of its suitable

mmhnwﬂw;mdbﬂqmmmnmm
degree of tissue ingrowth™

The expansible aortic ring was implanted in an orthotopic
pusition, allowing precise analysis of its effect on vahwular
coaptation and root dynamics. After 6 months of implanta-
tion in an ovine model, aortic root diameters were signifi-
cantly reduced, ensuring a 130% increase of vahular
coaptation height. Systolic expansion at the annular base
and ST] diameters were preserved within the design target
of 5% to 15%

Histology results ohtained at 6 months corresponded to
typical remodeling processes showing polvester tissue inte-
gration and a fibrotic ring encapsulation. No adverse inflam-
matory reaction was observed. Based on macroscopic
observations of silicone cores, SEM examination, and func-
tional and mechanical studies, no evidence of damage to the
silicone component was found.

This investigation represents a feasibility and safety study
of the device, with the main limitation being device implan-
tation in a healthy animal model. However, no experimental
models of chronic Al or aprtic root aneurysm are currently
available.

Effectiveness of this expansible aortic ring will be as-
sessed in the ongoing prospective multicenter Conserva-
tive Aortic Valve surgery for aomic Insufficiency and
Aneurysm of the Aortic Root (CAVIAAR) rrial, which
compares conservative aortic valve surgery with mechan-
ical replacement.” Patients with aoric root aneurysms
will undergo the remodeling of the aortic root associated
with an expansible subvalvular annuloplasty. Double
subvalvular and supravalvular expansible annuloplasty
will be performed for patients with isolated dystrophic
Al Expanding indications of aomic valve sparing and
repair emphasize the need for dedicated devices that stan-
dardize the technique and expand use of the procedure.
Devices that preserve the natural dynamics of the root
might improve the long-term durability of conservative
aoric valve surgery.

We thank the Ecole de Chirurgie de I"Assistance Publigue Hipi-
taux de Paris (Paris, France) for the use of it surgical structures and
animal facilities; G. Moulin, N. Leveque, and V., Ganachaud for
their effort and support, which were essential to the completion
of these experiments; and P. Portes (LIMHP, CNRS, Villetmeuse)
for his help in SEM experments.
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Influence of polysaccharide composition on the biocompatibility of
pullulan/dextran-based hydrogels

Abed A, Assoul N, Ba M, Derkaoui SM, Portes P, Louedec L, Flaud P, Bataille |, Letourneur D,
Meddahi-Pellé.A. ) Biomed Mater Res A. 2011. 96(3): p. 535-42.

L'implantation des biomatériaux nécessite la présence d'un matériau spécifique afin que Ia
réparation et la régénération tissulaire aient lieu. Les biomatériaux doivent fournir une surface pour
la fixation, la prolifération, la différenciation et la migration des cellules. Les polymeres ont été
fréquemment utilisés dans ce but, car ils présentent des propriétés similaires a celle d’une matrice
extracellulaire. Les propriétés et la biocompatibilité d’un biomatériau sont influencées par la
composition des polymeres utilisés.

Nous nous sommes intéressés ces derniéres années a des composés polysaccharidiques (dextrane et
pullulane), déja utilisés pour des applications cliniques. Ces polysaccharides peuvent favoriser in
vitro, la prolifération des cellules endothéliales et musculaires lisses. Réticulés sous forme d’hydrogel,
ils servent de support a la migration et a la multiplication cellulaires, et sont utilisés comme plate-
forme de délivrance locale de principes actifs. Ces hydrogels sont moulables et aisément
manipulables, et de ce fait utilisables en ingénierie tissulaire. Néanmoins, comme nous I'avons vu
précédemment, les propriétés des hydrogels dépendent étroitement de leur composition. Tous les
travaux réalisés précédemment au laboratoire pour des applications d’ingénierie tissulaire, de
délivrance locale de substance ou de création de nouveaux matériaux ont été réalisé avec un
hydrogel composé de dextrane et de pullulane (25/75 w/w).

L’'objectif de cette étude a été de mieux comprendre les effets de la composition de I’"hydrogel sur le
tissu hoéte. Nous avons dans un premiers temps synthétisé quatre hydrogels avec des compositions
variables de dextrane et de pullulane et avons étudié leurs propriétés in vitro et in vivo. Les résultats
montrent que l'ajout a du dextrane de pullulane en concentration croissante induit une
augmentation de la réaction a corps étranger et ce de maniére dose/dépendante. Les propriétés
mécaniques des hydrogels s’améliorent également en augmentant la concentration en dextrane.

En variant donc, la composition de I'hydrogel a base de polysaccharides, les différents systemes
pourraien étre utilisés comme matériaux biocompatibles pour des dispositifs implantables, des
systémes de livraison de drogue ou pour des applications en ingénierie tissulaire.
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Abstract The implantation of a biomaterial for tissue engi
neering reguires the presence of & suitable scaffold on which
the tissue repair and regeneration will take place. Polymers
have been frequently used for that purpose because they
show similar properties to that of the natural extracellular
matrix. Scaffold properties and biocompatibility are modu-
lated by the composition of the polymers used, In this work
four polysaccharide-based hydrogels (PSH) made of dextran
and pullulan were synthesized. Their in vitro properties wera
determined and then tested in wive in @ rat model. As pullu-
lan concentration increased in dextran hydrogels, the glass
transition tempersture and the maximum modulus
decreased. In witro degradation studies for 30 days demon-

strated no significant degradation of PSH except for 100%
pullulan hydrogel. in vivo tissue response evaluated 30 days
after PSH subcutaneous implantation in rats indicated that all
PSH were sumrounded by a fibrous capsule. Adding pullulan
to dextran induced an | d inflar y reaction
compared to PSH-D (100% dextran) or PSH-Dy:Pys (75% dex-
tran) This in vitro and in vivo data can be used in the design
of hydrogels appropriate for tissue engineering applications
o 2011 Wiley Penodicals, Inc. J Biomed Mater Res Part A: B6A: 535
542, 20M.

Key Words: pullulan, dextran, polysaccharides, hydrogel, in vivo,
biocormn patibility

INTRODUCTION
The biomaterial implantation for tissue engineering requires
the presence of a suitable scaffold on which the tissue
repair and regeneration take place,"* Scaffolds must provide
a surface for cell attachment, proliferation, differentiation,
and migration. They can be dlassified into three categories:
synthetic polymers (polyglycolic acid, polylactic acid, polyes-
ter; etc.. ), acellular tissue matrices (small intestinal sub-
mucosa, bladder submucosa, bovine pericardium, etc.., . )***
and naturally derived materials (collagen, alginate, dextran,
cellulose, chitosan, ete...)." " Natural polymers have been
frequently used in tissue engineering applications because
they can exhibit similar properties to the nawral extracellu-
lar matrix”™'™" They are used in hydrogels that form
three-dimensional polymeric networks capable of absorbing
large quantities of water,'* releasing drugs,”® and acting as
cells carders'® or scaffolds for tissue engineering.* ™" They
are particulady attractive and many of their macroscopic
properties, siich as mechanical properties, water content,
and diffusive properties can be controlled for biomedical
applications 7

In previous works, we studied two natural polysaccha-
rides, pullulan and dextran, produced by the fungus aureoba-
sidium pullulans and the bacterium leuconostor mesenteroides,

*These authors contributed egually 1o this work.
Correspondence to: A. Maddahi-Pellé; e-mail: anne.pelle@inserm.fr

© 2077 WILEY PERIODICALE, INC.

respectively, """ These two biccompatible polysaccharides
were already used in clinical applications."” We demonstrated
that these two polysaccharides can promote in vitro
the proliferation of endothelial cells and inhibit the
creation of vascular smooth muscle cells when they were
added as a soluble form or when polysaccharides were cross-
linked to create a hydrogel®™ % On the basis of these
properties, we used a polysaccharide-based hydrogel (PSH)
as biomaterial for tissue engineering applications. One PSH
composed of a dextran / pullulan misture (25/75 w/w)
was used as a drug delivery platform,*™*** for vascular
replacement®® and as a new hybrid mesh for wall or uterus
reinforcement.*®

The scaffold properties and biocompatibilities of PSHs
are linked W their composition. We have synthesized four
PSHs with varying concentrations of dextran and pullulan.
In this paper, we present the in vitro PSH characterizations
and the tissue integration studies 30 days after PSHs subou-
taneous implantation in rats.

MATERIALS AND METHODS

Materials

The polysaccharides pullulan (MW 200,000) and dextran
(MW 500,000} were obtained from Hayashibara Inc
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Okayama, Japan and Pharmacia respectively. All other chem-
icals were obtained from Sigma-Aldrich.

Preparation of polysaccharide-based hydrogels (PSH)
PSH were prepared as previously described™® First, polysac-
charides were dissolved in water Chemical crosslinking of
polysaccharides was carried out in sodium hydroxide using
the crossdinking agent trisodium trimetaphosphate (STMP)
at 10% (w/w, Sigma). Polysaccharides mixed with STMP
were incubated at 50°C for 1 h. Resulting PSH were washed
extensively with phosphate buffer saline (PBS pH 74). For
biemechanical studies PSHs were prepared in a Teflen mold
composed by a cylindrical mandrel inserted in a Teflon ring.
After reticulation, the gel (1 cm diameter, 2 mm thickness)
was unmolded by simple withdrawal of the interior cylinder
(Fig. 1). For implantation studies, PSH were cut in 1 cm x 1
cm and sterilized by UV light, and then stored at 4°C until
used. Four types of PSH were used in this study: (1) D com-
posed of 100% dextran; (2) D..P,; composed of a dextran/
pullulan mixture having a ratio of 75:25; (3) DxPsx vom-
posed of a mixture a dextran/pullulan having a ratio of
25:75; (4) P composed of 100% pullulan.

PSH characterization

Morphology of PSH samples. PSH samples were analyzed
by scanning electron microscopy (SEM) as follows: PSH
samples (3 mm x 3 mm) were washed three times with
Phosphate-Buffered (PBS) (pH = 7.4), fixed with 2.0%
(w/v) glutaraldehyde solution and dehydrated and proc-
essed for SEM using the eritical-point drying technique.
Images were acquired using a LEO 5440 scanning electron
microscope, set at a beam accelerating voltage of 15 keV.
Sample surfaces were sputter-coated beforehand with a
layer of about 90 A by means of Polaron, W improve elae-
trical conductivity.

PSH swelling ratio. To characterize the equilibrium swel-
ling of each hydrogel, PSH were prepared as described
above and an eppendorf {containing 10 mg of each dehy-
drated PSH were weighed, and incubated with 1 mL of PBS
buffer at RT for 2 h. The excess PBS was removed from the
samples and the weight of the swollen PSH was measured
to calculate the swelling ratio (SR). The SR of each PSH was
determined using the following formula:

SR = (W, — W)/W,

where W, and W; are the weights of the PBS-swollen sam-
ples and the initial samples, respectively.

PSH phosphate content. The phosphate content, which rep-
resents the relative level of PSH reticulation, was quantified
using a phosphate assay. Briefly, 50 mg of each dehydrated
PSH were incubated in 10% HNOs; at 105°C until complete
gel dissolution. A solution of ammonium metavanadate
(NH4V0; 11 mmol/L) and a solution of ammonium hepta-
molybdate ({NHs)s Mos0z, 43 mol/L) were then added to
the dissolved hydrogel solution. Optical density of 1ml of

ABEDET AL

this solution was determined at 405 nm (spectrophotome-
ter). Phosphate content was determined by using a calibra-
tion range with a 0.4 mmel/L HPO, sclution.

Differential scanning calorimetry analysis of PSH. Differ-
ential Scanning Calorimetry (D5C) measurements were car-
rded out on a Setaram DSC131 thermal analyser Samples
were heated from 20°C to 200°C at 10°C/min under nitro-
gen. The thermograms were analyzed using the thermal
analysis software SETSOFT 2000. The temperature at the
intersection of the extrapolated heat flow curve, at the low
temperature end, and the tangent of the asrending curve, at
the inflection peint, was taken as the glass transition lem-
perature T,

Mechmnical testing of PSH. Mechanical compression tests
were performed to evaluate the scaffolds strain. Experi-
ments were carried out at 37°C on three samples per PSH.
Seaffelds 2 mm in thickness were inserted between parallel
plates connected to a displacement sensor. Two parameters
were fixed for the displacement signal: (a) its total duration,
which is the reverse of a signal frequency value {1 Hz) and
(b) its amplitude, which corresponds to a maximal strain
(between 5 and 30%). Data obtained using the acquisition
software represent strength and displacement, both in Vohs.
Data were converted respectively imo Newtons and milli-
meters using a sensor calibration Values of Young modulus,
which characterizes the scaffold stiffness were calculated as
previously described*™

In vitro degradation of PSH samples. Fluorescently la-
beled hydrogels were obtained by adding 0.05%(w/w] of
FITC-destran (dextran labeled with fluorescence isothiocya-
nate) before crosslinking polysaccharides. Then, the hydro-
gels were prepared according to the procedure described
above, Hydrogel samples were cut in 3 mm diameter discs
and sterilized under UV light PSH discs were placed in a
96-well plate containing PBS (pH 74), simulated body fluid
{(SBF)® solution, PBS or Dubelco's Modified Eagle Medium
containing 10% Fetal Calf Serum and incubated in a humidi-
fied atmosphere of 5% €02 at 37°C for 30 days. The incu-
bation media were changed every two days, The disk degra-
dation was determined by measuring the fuorescence (F)
(FluoStar Optima fluorometer) remaining in the PSH or by
determining mass loss after Incubaton. The results were
compared to the fluorescence or the mass before incubation
and are represented as means * standard deviation.

In vive PSH evaluation

In vivo PSH implantation. Procedures and animal treat-
ment and care complied with the Principles of Laboratery
Animal care issued by the National Society for Medical
Research. The studies were carried out under authorization
no. 006235 from the Ministere de IAgriculture, France,

The scaffolds were implanted in 20 adult Wistar male
rats weighing 250g (ws/ws, Chardes-Rivers, France) anesthe-
tized by intraperitoneal injection of sodium pentobarbital
solution (30 mg/kg Centravet, France). The abdomen was

POLYSACCHARIDE HYDROGEL COMPOSITION AND BIOCOMPATIBILITY
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FIGURE 1. Photo-macrography of a Teflon mould and a typical poly-
sactharide based hydrogel (PSH) wsed in this study, PSH wers pre-
pared in a mould composed by @ cylindrical mandrel inserted in
Teflon ring. After crosslinking, the PSH (1 cm diameter, 2 mm thick-
ress) was unmolded by simple withdrawal of the interor oylinder.
[Color figure can be viewed in the online issue, which is available at
wilayonlinehbrary.com.]

shaved, disinfected and draped in a sterile fashion. A verti-
cal incision was made on both left and right sides of the ab-
dominal midline thought the skin and the test material was
implanted in a subcutaneous location (Fig. 5). The skin was
then sutured (Vieryl™ 4/0). Animals groups were constituted
as follows: Group 1: PSH-D; Group 2: PSH-P,.Ds.; Group 3:
PSH-P+sDzs; Group 4: PSH-P (n = 5 per group). Rats were
euthanized by an intraperitoneal injection of sodium pento-
barbital {60 mg/kg) at day 30 post-surgery.

Microscopy and immunohistological studies. Thirty days
post-surgery, implanted materials were dissected, and at
least 05 em of surrounding tissue were excised, gently
rinsed in saline solution and fixed in 4% paraformaldehyde
solution, dehydrated and embedded in paraffin Seven

microns-thick secions were cut (Leltz Wetzlar microtome,
France), stained with hematoxylin-eosin and photographed
using Q Capture Pro Software (Qimaging Canada). A mini-
mum of three serial sections for each block were examined
microscopically to quantify cellular response and o deter-
mine the peri-implant fibrotic capsule thickness, Fibrotic
capsule thickness was defined as the distance between the
border of the fibrotic tissue adjacent to the implant, and the
muscle layer™ Cell number was scored by cell counting
using Histolab® image analysis (GT Vision Ltd, France),

Inflammatory reaction was also evaluated by macro-
phage immunostaining on tissue sections, Briefly after paraf-
fin removal and rehydratation, sections were immersed in
3% hydrogen peroxide for 30 min and in 1% bovine serum
albumin for 40 min, then incubated with the primary and-
bodies: ED'1 [mouse anti-rat CD68, 1:1000 in 1% BSA, Sero-
tec, France) for 12 h at 4°C then incubated with a ant-
mouse biotinylated secondary antibody 1 h (1:1000, in 1%
tris BSA) at room temperature followed by HRP conjugated
streptavidin  (Dakocytomation, Denmark). Sections were
exposed to diaminobenzidine substrate (DAB, Dakocgytoma-
tion, Denmark) for 10 min and counterstained with haema-
toxylin. Sections were visualized under an optical micro-
scope (Olympus). The number of positive cells was scored
by using Histolab® software image analysis (GT Vision Ltd,
France).

Statistical analysis

Data were analvzed using StatView 4.5 software, and statis-
dcal significance was set at p < 0.05, Results are presented
as mean * standard deviation (D). The Gaussian distribu-
tion of the parameters was tested by the Kolmogorov-Smir-
nov test. Using a nonparametric Kruska-Wallis test, we

FIGURE 2. Scanning electron microscopis images of PSH surface. (A) PSH-D, (B} PSH-DPas (T} PSH-DxPrs (D8 PSH-P. PSH-D = 100% dextrar;

PSH Db o —

15% destran 25% pullulan, PSH-DxPrg = 25% dextran 75% pullulan, PSHP -

1007 pullulan.
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TABLE |. Characterizations of PSH

FSH Sweliing (%) Phosphate (ui) T M
D 1016 = 20 193 = 0.1 205 = 2
DysPas 117 = 34 2245 = 2.7 201 =3
DasPrs 1054 = 32 2461 = 0.7 Ll
P 881 = 27 2484 = 0 Waz4

compared the tested scaffolds, then a nonparametric [Hest
of Mann-Whitney was used.

RESULTS AND DISCUSSION

PSH synthesis and characterization

As fllustrated in Figure 1, the PSH are easily manufactured.
For mechanical studies, we developed a Teflon mold in
order to obtain gels with controlled size and thickness with-
out external cracks, All resulting PSH were transparent, ho-
megeneous, easy to handle and could thus be used in wvo.
Surfaces analyzed by SEM showed differences as a function
of PSH compositon (Fig. 2). The PSH-D exhibited an irregu-
lar surface [Fig. 2(A)] Adding pullulan to dextran gel led to
significant merphological changes on the surface. The PSH-
Do<P2s [Fig. 2(B]], PSH-DysPys [Fig. 2(C)] and PSH-P [Fig.
2{D)] samples had smooth surfaces. In the PSH-DusPys sam-
ple [Fig. 2{C)]), the surface appeared extremely smooth.
Since surface morphology influences cell behavior, the sur-

face roughness could Induce differences in tissue response
and cellissue integration,

The swelling ratio and phosphate contemt of PSH sam-
ples are shown in Table L. The swelling ratic was similar in
PSH-D, PSH-D+sP;= and PSH-D:sPss samples. PSH-P exhib-
ited a statistically significant lower swelling ratio (961 =
27%). PSH cross-linking was evaluated by the phosphate
content of the hydrogels, due to the sodium trimetaphos-
phate cross-linking agent (Table [). Despite a similar amount
of cross-linking agent (10% STMP) used in the gels forma-
tion, differences were observed in the four PSH. Comparing
the PSH-D and PSH-P gels, PSH-D had significandy less
phosphate content (193 * 0.1 pM) than PSHP (2494 =
0.1 pM). Adding pullulan to dextran gel increased the phos-
phate content (224.5 = 2.7 uM for PSH- D..P,. and 246 =
0.7 pM for PSH-D;:P=). In general, the swelling properties,
which are crucial for substance exchanges and products, are
related  the cross-linking density in the hydrogel network.
PSH containing dextran and/or pullulan have a great num-
ber of hydrophilic groups (carboxyl and hydroxyl groups)
which can easily produce hydration with water: The polymer
network is obtained through the formation of phosphoester
linkages between the dextran or/and pullulan chains. The
amount of each type of bond cannot be determined by
phosphate content alone as demonstrated in a previous
work.”" Indeed, the alkaline hydrolysis of biphosphate and

1 PSH-D 1 PSH-DysPys
T
g 150 4 T-..__T//‘" |
= f N
100 4 T - "
% l 4
£ 18
504 L - 4
$ T
V3 3 % T #% ® & 5 5
1 PSH-DyPys 1 PSH-P
g ‘u. -
100 4 -
Tﬂﬂ"?
i 504 T/J' . o
- T I-——_T - -
 F i R
5 ] 15 20 F.3 36 3 10 15 Fl) i3 30
Strain (%) Strain (%)
FIGURE 3. Young modulus obtained by mechanical compressing of PSH samples with four cor ithons at a fi v of 1 He. The composi

tion of each hydrogel (PSH-D, PEH-DyP s, PSH-D Py PSH-P) is indicated on the respective panel.
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FIGURE 4. in wirre degradation studies of PSH. (A) Macroscopic view
before and after 30 days of incubation at 37°C in simul ated body fluid
Solution (SBF) solution. (B) FITC fluorescence relesse from FITC-dex
tran was recorded after 30 days incubation at 37°C in SBF. [Color fig
ure can be viewed in the online ssue, which iz avallable at
wileyon ling library.com.

ri-phosphate bonds by NaOH led t hanging mono-phos-
phates, while hydrolysis of triphosphate bonds produced
free phosphate lost during the washings.

Glass transition temperature (7,), Is an important pa-
rameter for polymer characterization and polysaccharide
based biomaterials. For PSH-P, the T, was 173 £ 4°C (Table
I} and was similar to the results observed by Sakata et al
concerning pullulan film. ™ Thermal properties depended on
the mixing ratio of the pullulan with the dextran, when pul-
lulan were added to dextran (Table I), T, decreased with
the increase of pullulan concentration (205 = 2°C PSH-D,
201 = 3°C for PSH-D+sPs: and 187 = 2°C for PSH-DxPss)
in the hydrogel composition. Similar results were observed
by Cascone et al.*** when poly-(acrilic acid) were added
dextran, the T, decreased. Because the T, of blends P3H are
different from the PSH-D or the PSH-P, we demenstrated
that pullulan was miscible with dextran and we obtained
four different components to study.

The influence of pullulan content on the gels' mechanical
properties was evaluated by compression assays, to evaluate
the hydrogel's strain, The curves presented in Figure 3
showed the calculated Young moduli versus strain for the
four PSHs compositions tested. Higher Young moduli were
obtained for PSH-D (175 KN/m®). When pullulan concentra-
tion increased, the maximum modulus of PSH decreased.
These results were in agreement with therme-mechanical
analysis and showed that dextran has an important role in
the mechanical properties of hydrogels

The in witro degradation of PSH was evaluated in 5BF
solution, which mimics the plasma compositions, by examin-
ing the remaining fluorescence in PSH samples after 30
days of incubation at 37°C. At day 30 [Fig 4(A)} the shape
of PSH was maintained No significant differences on mor-
phology were observed between the PSH samples (data not
shown). By comparing PSH samples at day 0 and day 30,
we observed a trend towards a decrease of fluorescence
with the increase pullulan concentration in the gel, but this
was not significant (p > 0.01) [Fig 4(B)] Similar results
were ohserved after samples incubation in PBS and DMEM
with 10% FCS (data not shown). These results were con-
firmed by sample mass loss degradation studies. After 30
days in SBF with or withowt FCS, the mass tended to
decrease (96 + 10% for PSH-D, 88 = 13% for PSH-D.cPss,
79 = 3% for PSH-D:sP7= and 72 * &% for PSH-P) but
these differences were not significant.

Most of the hydrogel degradation studies were per-
formed in saline vonditions or after addition of bacterial
{pullutanase”" dextranase™ ) or plasmatic {élastase, colla-
genase)” " enzymes to the medium. Nevertheless, these
conditions are far from the physiological conditions. As it
was observed that the hydrogel degradation process in
plasma might occur via an enzymatic mechanism,™ we
choose o study the PSH degradation in SBF with FCS which
contain plasmatic and enzyme proteins at physiological
level However, the global stability for the PSH is not differ-
ent under these conditions. These results could be linked to
the molar mass weights (500 kDa for the dextran and 200
kDa for the pullulan) and the structure of these polysaccha-
rides. Dextran i a polysaccharide formed by %1—6 gheo-
sidic linkages and the side branches are attached by %1—3
or o,1—4 linkages. Pullulan is a linear polysaccharide com-
posed by maltotriose units attached by o,1—6 linkages.

In vivo evaluation of PSH samples

Tissue integration of biomaterial implants depends on the
ability to mimic the physiological repair process following
injury, The physiological healing reaction involved inflamma-
ton and remodeling phases. The nature and intensity of

FIGURE 5 PSH insered subcutaneously in ral (B). Note that samples
are easy lo handle. Scale bars: 05 cm. [Color figure can be viewed in
the online issue, which is available at wileyonlinelibeary.com, ]
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FIGURE 6. Histological section of PSH samples 30 days after subcutaneous implantation in rat. PSH-D (A), PSH DzsPas (B), PSH-DaxPrs (C), PSH-P
D). Sections ware stained with hematoxylin-eosin. Arrows: WWWWWnMMMM!M“
can be viewed in the online issue, which is available ar ¥.oOm.

m!.mafmﬁw.w”mwmimwwtwdhwi-m“mqv
macrophages (M3 (A} PSHD, (B} PSH-DysPus, (C) PSH-DyoPrs, (D) PSH-P. Scale bars: 50 pm. |Color figure can be viewed in the online issue,
which is available at wileyonlinalibrary.com.]
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FIGURE B. Quartification of macrophages and capsule thickness in
tissue saction after 30 days implantation of PSH samples. Statistical
aralysis was performed as described in the materials and methods
seclion. *p < 0.007.

o P

this response in a given lissue can vary greatly based on ac-
ceptance or rejection of the tested material. For these rea-
sons, various dextran and pullulan PSHs were implanted
subcutaneously to evaluate their tissue reaction responses
(Fig. 5). After 30 days implantation (Figs. 6 and 7), PSHs
were still visible embedded in the surrounding matrix. No
cell colonization was observed in the implanted PSHs.

Tissue responses around an implanted material lead w
the development of fihrous tissue. Therefore, the thickness
of fibrous tissue capsules and the extracellular matrix
response are important parameters in the evaluation of a
material’s biocompatibility and also depends on the size of
the implant In PSH-D and PSH-D;:Ps= the capsule thickness
was 599 + 15um and 419 *+ 52um respectively. Increasing
pullulan concentration in PSH decreased the capsule thick-
ness (Figs. & and 8). For a pullulan concentration of up to
75%, the capsule thickness was 280 % 30 pm for PSH-
D:ePys and 164 = 27pm for PSH-P Other dextran based-
hydrogel combined with component such as acrylates, lac-
tates, hydroxyethyl methacrylates™ ™ *" led 1o the formation
of a fibrous capsule and macrophages responses in dose
dependents manners After PSH-D and PSH-D5<Pax implanta-
ton, the inflammatory response was almost totally absent
(0 and 95 = 35 of macrophages/field, respectively) [Figs.
7{AB) and 8]. PSH containing up tw 75% of pullulan was
surrounded by a layer of macrophages (PSH-D. Pys: 173 =
3.2 and PSH-P: 30.7 = 4.0 cells/field) [Figs. 7(C.D) and 8]
and correspended to in vive degradation of PSHs. For all
PSHs, lymphocytes (T4 and T8) were not observed in sur-
rounding tissues (data not shown).

This inflammatory tissue response, which is required
during the first stage of repair (15 days post-surgery),
should disappear and the remodeling process follow at day
30. In this study, the implantation of PSH exclusively com-
posed of dextran leads o the formation of a relatively inert
material within the tissue support as shown by the absence

JOURKAL OF BIOMEDICAL MATERIALS RESEARCH A | 1 MAR 2071 VOL 984, ISSUE 3

of macrophages. The presence of a fibrous capsule which is
thicker than observed with other PSHs (Fig. 8) is not suita-
ble for the in vivo application despite the better mechanical
properties when the dextran is present (Fig 3). A thick cap-
sule can trigger post-implantation pain hard to manage for
the patient, or interfere with movement of the local tissue
in which it is implanted.

In the same way, the high number of macrophages, as
observed after implantation of the PSH-P. is the result of a
noticeable inflammation at this experimental stage (30
days). Usually, macrophages, which are indicative of a late
acute inflammation response disappeared after 15 days and
were replaced by the remodeling process involving fibro-
blast cells. As no lymphocytes were observed, the reaction
seemed solely due to a foreign body reaction and not to an
immune response. This inflammation is maintained by the
degradation of pullulan gel fragments, as shown by the his-
wlogical sections and confirms the degradation tendency
observed in vitro for the PSH-P. By reducing the pullulan
concentration in hydrogels, a reduction of this inflammation
can be noticed (Figs. 7 and 8). The inflammatory response
cannot be due to chemical residues, since synthesis and
cleaning processes were identical for all materials, Similarly,
a cytotoxicity cannot be considered, as previous studies
showed the capacity of PSH w contribute wo the prolifera-
tion of endothelial or smooth muscle cells'**

By combining dextran and pullulan, we obtained an
Improvement in Ussue organisation with an increasing
extracellular matrix organisation; Simflar results were
observed with a dinical grade pelypropylene mesh coated
by PSH-DyePoe*® Dextran is known to reduce cell adhesion
and spreading®’ by reducing protein adsorption onto dex-
trancoated surfaces*? Increasing the amount of pullulan in
gels reversed these properties. Pullulan is well known for
its excellent fim-forming properties but low mechanical
properties*** Additing another component (polyvinylalco-
hol, hydroxypropylmethylcellulose) enhances the mechanical
properties. '™ By crossdinking the pullulan with the dex-
tram, we increased the mechanical properties of the PSH
and decreased the foreign body response.

CONCLUSION

Polysaccharide-based hydrogels demonstrated tremendous
potential applications in the medical and pharmaceutical
fields By varying the composition of the PSH, different sys-
tems could be available and used as biocompatible materials
for implantable devices, drug delivery systems or tissue en-
gineering applications.
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Le péricarde est un tissu biologique tres utilisé comme bio matériau en ingénierie tissulaire
notamment dans la fabrication de valves cardiaques et de patch vasculaire.

Sur le plan histologique, le péricarde est composé d’un simple épithélium et du tissu conjonctif. Ce
dernier est riche en collagéne notamment le collagene de type I. Il contient également des glyco-
proteines, des glyco aminoglycanes (GAGS) et des cellules conjonctives. L'organisation du collagéne
n’est pas homogene et d’un endroit a I'autre I'architecture du péricarde peut étre fibrillaire ou plus
stratifiée en faisceaux de fibres. Cette organisation détermine les propriétés mécaniques du tissu
péricardique. C’'est pourquoi la qualité des échantillons de péricarde prélevés peut varier en fonction
du site de prélevement.

Le péricarde utilisé dans la confection des bio-protheses utilisées en pratique clinique sont le plus
souvent d’origine animale. Il s'agit donc de tissus xénogéniques (péricarde bovin ou équin) qui
nécessitent un prétraitement avant leur utilisation comme implant tissulaire. Ce pré traitement
permet d’atténuer leur antigénicité, de les stériliser et de les protéger contre la dégradation
enzymatique.

Le but de ce travail était justement de passer en revue les différentes méthodes de traitement du
péricarde qui comprennent essentiellement la décellularisation, les méthodes de fixation de la
matrice extracellulaire et les traitements qui permettent de prévenir et de retarder la calcification
des implants tissulaires péricardiques. Ces différentes méthodes de traitement du péricarde ont
cependant quelques effets délétéres notamment sur les propriétés mécaniques et la durabilité du
tissu péricardique. C’est pourquoi le choix d’une méthode doit étre guidé par le type d’application du
tissu péricardique comme biomatériau.

L'utilisation du péricarde humain autologue comme c’est le cas dans nos travaux de recherche est
une alternative intéressante car elle permet de minimiser les risques infectieux, et les réactions
immunologiques qu’induit I'utilisation des tissus hétérologues. Il faut cependant noter que les tissus
autologues bioprothétiques nécessitent aussi un prétraitement qui permet d’améliorer leur stabilité
et prévenir ainsi les risques dégénérescence précoce sur un mode rétractile ou anévrysmal.
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Pericardial Processing:
Challenges, Outcomes and Future Prospects

Escande Rémil?, Nizar Khelil!, [sabelle D1 Centa’, Caroline Roques’,
Maguette Ba'?, Fatima Medjahed-Hamudi!, Frederic Chaubet!?,
Didier Letourneur!?, Emmanuel Lansac!4 and Anne Meddahi-Pellgls

1. Intreduction

The pericardium is a biological tissue widely used as a biomaterial for tissue engineering
applications, including the construction of a variety of bioprostheses such as vascular grafts,
patches for abdominal or vaginal wall reparation and, more frequently, heart valves.
However, despite significant advances, some drawbacks have been found in these
bioprostheses such as biological matrix deterioration and tissue degeneration associated
with calcifications, even though xenopericardium or glutaraldehyde-treated autologous
pericardium were used.

In non-autologous pericardial processing, the pericardium must be decellularized in order
to remove cellular antigens and procalcific remmnants while preserving extracellular matrix
integrity. A large variety of decellularization protocols exist, such as chemical, physical or
enzymatic methods, Additional cross-linking processing must be carried out to render the
tissue non-antigenic and mechanically strong,

So far, almost all bioprosthetic materials made of pericardinum, and used in clinical practice,
are glutaraldehyde-treated bovine or porcine xenopericardium. However, long-term reports
are raising issues comcerning their durability, especially highlighting the high rick of
calcification. Regarding heart valves, calcification currently represents the major drawback
leading to potential failure of the bioprosthesis,

The aim of this review is te present current issues, challenges, cutcomes and future
prospects of pericardial processing, including decellularization and cross-linking steps.
Understanding current issues and improving pericardial processing will allow refining
bicprosthesis conception and patients’ safety.

2. Characteristics of the pericardium

2.1 Lecalization and composition
The pericardium is a conmective tissue sac surrounding the heart. It is composed by two
layers: a deeper layer closely adherent to the heart, the visceral serous pericardium, or
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epicardium, and an upper layer: the parietal pericardium. The two layers are separated by
the pericardial cavity. The parietal pericardium can be excised and easily tested without
causing major complications such as contracture or ischemia (Fomovsky et al,, 2010).

Fig. 1. Histology of ovine pericardium showing the collagen arganization (arrows),
Hematoxylin-Eosin staining,

The pericardium is composed of a simple squamous epithelium and connective tissue, 1U.':.l
collagen-rich biological tissue containing mostly type I collagen, as well as

and glycosanunoglycans (GAGs) in addition to its constitutive cells (Figure 1). Collagen is
structured into different levels of organization rangmg from fibrils to laninates, fibers and
fiber bundles {Allen & Didio, 1984; Lee & Boughmner, 1981). This organization determines the
mechanical properties of the pericardial tissue (Sacks, 2003; Liao et al., 2003; Wiegner &
Bing, 1951; Lee & Boughner, 1985) and provides an anisotropic and non-linear mechanical
behaviour (Zioupos & Barbenel, 1994). Interestingly, depending on the location on the
pericardium, the thickness and mechanical properties vary (Hiester & Sacks 1998a, 1998b).
Thus, the location of the sample that will be harvested should be carefully selected when
designing a tissue engineering protocol.

2.2 Sources of pericardium

Currently marketed heart valve bioprostheses are prepared from bovine or porcine
assessed or are currently used in clinical practice such as equine (DeCarbo et al., 2010;
Ym::ial.,mHndll;ﬂﬂ.),caﬂmﬂﬂ&l!ﬂ#mjl‘jﬂl;wwkﬁﬁt&
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1981; 1983), or, even more unusually, ostrich (Maestro et al., 2006) or kangaroo pericardium
(Neethling et al., 2000; 2002), Howewver, those exogenous grafts raise several issues, and
especially the inwmune response against the bioprosthesis as well as the wviral status of the
graft.

Human autologous pericardium is thus an interesting option, presenting several advantages
over allografts since it iz free of donor-derived pathogens and does not induce any immmume
response (Mirsadraee et al, 2007), is easily available, easily handled and of low cost,
Ultimately, these characteristics allow for shorter and less aggressive pericardial processing
before implantation of the bioprosthesis, However, because of intermittent reports of its
tendency to retract or become aneurysmal, the general opinion has been negative (Edwards
et al., 1969 Balmson et al., 1970), For cusp tissue replacement or valve tissue replacement,
stabilization of pericardium is performed with a selution of 0,2% te 0,6% glutaraldehyde in
order to prevent secondary shrinkage (Duran et al., 1998; Al-Halees et al., 1998, 2005; Goetz
et al, 2002).

3. Processing of pericardium

As allografts have been the main source for pericardial bioprostheses currently in use,
significant processing steps have to be performed prior to dlinical use. In particular, as
xenogeneic cellular antigens induce an immmme response or an immune-mediated rejection
of the tissue, decellularization protocols are widely used to reduce the host tissue response
(Gilbert et al., 2006,). Once decellularized, the freecell pericardial tissue is composed of
extracellular matrix proteins which are generally conserved among species, and thus can be
easily used as a scaffold for the host cell attachment, migration and proliferation (Schmidt &
Ea:e-r 2000). This scaffold considerably accelerates tissue regeneration. Overall, tissue
decellularization aims at reducing tissue antigenicity and host response while preserving
the mechanical integrity, iological activity and composition of the ECM (Simon et al., 2006;
Gilbert =t al., 2006).

3.1 Extracellular matrix decellularization methods

Most decellularization protocols include a combination of various methods, such as
physical, enzymatic or chemical treatments (Gilbert et al., 2006; Crapo et al., 2011}, Physical
methods can either rely on snap freeming (Jackson et al, 1958; Roberts et al., 1991),
mechanical force (Freytes et al., 2004) or mechanical agitation (Schenke-Layland et al., 2003),
whereas enzymatic protocols employ mucleases, calcdum chelating agents or protease
digestion (Teebken et al., 2000; Bader et al., 1998; McFetridge et al., 2004; Gamba et al., 2002},
Regarding physical decellularization processes, sonication, based on the use of ultrasounds
to disrupt the cell membrane, has been investigated. Such treatment considerably affects the
pericardial architecture and full decellularization canneot be achieved. Thus sonication has to
be carried out simmltanecusly with chemical treatments in order to fully decellularize the
pericardial tissue and remove cellular debris. However, this combination leads to alterations
of the extracellular matrix (ECM) architecture.

For the enzymatic proceduse, the main enzyme employed is trypsin, cleaving peptide
bonds on the C-side of arginine and lysine and thus allowing separation of the cells from
the ECM.

Chemical protocols invelve use of alkaline and acid treatments (Freytes et al., 2004), ionic
detergents, sodium dodecyl sulfate (5D5), sodium deoxycholate and Triton X-200 (Rieder <t
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al. 2004; Hudson et al., 2004), non-ionic detergents, such as Triton X-100 (Grauss et al., 2003),
zwitterionic detergents (Dahl et al., 2003}, tri{n-butyliphosphate (Woods & Gratzer, 2005) as
well az hypertonic or hypotonic solutions (Goissis et al.,, 2000; Woods & Gratzer, 2005;
Vyavahareet al., 1997; Dahl et al., 2003). These modalities will either mediate lysis of the cells
or solubilization of the cellular components,

Overall, standard decellularization protocols for allografts consist of a multimodal process
starting with the lysis of the cell membrane using either iomic solutions or physical
treatments, This initial step is then followed by enzymatic treatments to separate any
cellular components from the ECM. Subsequently, detergents are used to solubilize the
nuclear and cytoplasmic cellular components. At the end of the procedure, all residual cell
debriz is removed from the remaining ECM. A washing step mwist also be carried out
following the decellularization protecol to remove residual chemicals, thus avoiding any
lmsttissmmreq:»orme{ﬁﬂbeﬂﬂﬂ.,m;.m:fﬁdert}'nfﬂmdﬂeﬂtﬂaﬁmﬁmpﬂ*mdand
the preservation of the ECM have to be assessed using histological tools.

Concerning, pericardial decellularization, several protocols, which have provided interesting
results, can be found in the literature, (Courtman et al., 2004; Liang et al,, 2004; Wei et al., 2005;
Chang et al., 2005; Mendoza-Novelo et al, 2010, Ariganello et al, 2011 ). Courtman ¢t al.
proposed the use of a non-tonic detergent, Triton X-100 and an enzymatic extraction process.
After this treatment, the acellular matrix was shown to be composed of collagen, elastin and
glycosaminoglveans (GAG). Microscopy revealed that all cellular components were removed
and that matrix ulbrastructure was intact. More recently, Mendoza-Nowvelo et al. compared the
surfactant tridecyl alcohol ethoxylate (ATE) and the reversible alkaline swelling (RAS)
treatments to Triton X-100 (Mendoza-Novelo et al., 2010 ). Histological results indicated a
significant reduction of cellular antigens with these tflwee decellularization processes,
Nevertheless, the native GAG content varied significantly. It decreased from 88.6 + 0.2% to
627 £1.1% and 61.6 + 0.6% for RAS treatment, ATE and Triton X-100 respectively,

On human pericardial tissue, Mirsadraee ¢t al. used a protocol employing hypotonic buffer,
5D5, protease inhibitors and muclease solution. Following decellularization, the tissue is
decontaminated using a peracetic acid solution (Mirsadraee et al., 2006; 2007). With this
process, glycosaminoglycans and structural proteins, such as collagen, remained intact.
Finally, when dealing with autologous pericardium grafting, full decellularization might not
be necessary and thus, simpler protocols can be used. For instance, surgeons commonly
prepare autologous pericardium for heart valve replacement by mechanical friction. This
allows removing sub-pericardial fat before implantation while better preserving the
pericardial architecture stability. This mechanical treatment mainly removes superficial
cells, thus allowing 0% of viable pericardial cells to remain in the graft (personal data). The
preservation of the pericardial architechure as well as part of the pericardial cells, should
maintain a better integritv of the graft. while allowing recellularization of the superficial
layers.

3.2 Effects of decellularization

Depending on the protocol, decellularization may have an impact on the structural and
mechanical properties of the breated tissue (Gilbert et al., 2006). According to Zhou ¢t al.,
decellularization protocols differ significantly in terms of alteralion of ECM
histoarchitecture (Zhou et al., 2010), For instance, decellularization protocols have a strong
impact on the amount of GAGs remaining in a tissue (Badylak et al., 2009; Mendoza-Novelo
et al, 210). Removing GAGs from a tissue leads to adverse effects on pericardial
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viscoelastic properties. This can be easily understood since water retention is an important
function of GAGs in tissues (Lovekamp et al, 2006). Moreover, GAG content plays a key
biclogical role in cellular signaling and comwmmication. Thus, decreasing GAG content
leads to an impaired tissue response and repair, Therefore, the decellularization protocol has
to be carefully chosen depending on the tissue type as well as the targeted application.
Ideally, the process should remove all cellular antigens without compromising the structure
and mechanical properties of the tissue.

Liao ¢t al. (Liao et al., 2008) investigated the effect of three decellularization protocols on the
mechanical and structural properties on porcine aortic valve leaflets, These protocols were
based on the use of 5D5, Trypsin and Triton X-100. They showed that decellularization
resulted in collagen network disruption, and that the ECM pore size varied as a function of
the protocol used. For example, leaflets treated with SDS displayed a dense ECM network
and small pore sizes, characteristics that may have an impact on the recolonization of
interstitial cells.

It has been demonstrated that decellularization of bovine pericardium with 5D5 causes
irreversible denaturation, swelling and a decrease in tensile strength compared to native
tissue (Courtman et al. 1994: Garcia-Paez et al., 2000; Mendoza-Novelo et al., 2009). Because
of these deleterious effects on pericardial tissue, non-ionic detergents are preferred for
decellularization processes (Mendoza-Novelo et al, 2010 ). Nevertheless, some issues may
be encountered with the use of non-ionic detergents. Indeed, toxic effects (Argese et al,
1994) and estrogenic effects (Soto et al., 1991; Jobling et al., 1993) have been reported after
the use of non-ionic detergents such as alkyvlphenol ethoxylates,

Decellularization mediates alterations of the structuwral and mechanical properties of the
tissue, but this impact varies depending on the protocol used. For instance, Mirsadraee ¢t al.
(Mirsadrase et al., 2006) did not observe any significant changes using an SD5-based
decellularization protocol in the ultimate tensile strength compared to native tissue on
human pericardial tissue. They also observed an increased extensibility of the tissue when
cut parallel to collagen bundles.

Tissue decellularization reduces the cellular and humoral immwne response targeted against
the bioprosthesis (Meyer et al, 2003), However, removing cells does not ensure adequate
removal of xencantigens, nor mitigation of the inmmme response (Goncalves et al, 2005;
Kasimir et al., 2006; Simon et al., 2003; Vesely et al,, 1995). For this reason, decellularization
protocols have tumed to antigen removal protocols (Ueda et al., 2006; Kasinvir et al., 2003). The
presence of cell membrane antigens, such as oligosaccharide beta-Gal has been reported to
Iead to an imnwine response that can be prevented by effective decellularization (Badylak et
al, 2008). Interestingly, Griffithe of al. (Griffiths et al., 2008) used an inwwnoproteomic
approach to study the ability of bovine pericardium to generate a humoral immune response.
They identified thirty one putabive protein antigens. Some of them, such as albumin,
hemoglobin chain A and beta hemoglobin have been identified as xenoantigens. Recently,
Ariganello ¢ al provided evidence that decellularized bovine pericardium induced less
differentiation of the monocytes to macrophages compared to polydimethylsiloxane or
polvstyrene surfaces (Anganello et al, 2010; 2011). Nevesrtheless, the effects of the host
immumne response to acellular pericardium remain to be fully characterized. Understanding
this phenomenon is necessary to develop new pericardium preparations and thus improve
biclogical scaffold integration and clinical safety (Badylak & Gilbert, 2008).

Ovwerall, no optimal decellularization treatment has been identified so far, but depending on
the target tissue as well as the implantation site, the protocol can be adapted to provide the
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best decellularization efficiency / functional characteristics ratio. Moreover, some additional
treatment can be following the decellularization step in order to improve the
mechanical and biclogical features of the graft.

4. Pericardial extracellular matrix treatment

The decellularization process will lead to important alterations of the biomaterial. Its
mechanical strength will be dinunished and after implantation it will undergo rapid
resorption. Hence, approximately 60% of the mass of the ECM is degraded and resorbed
between one and three months after in vive grafting (Badylak & Gilbert, 2008), It has also
been noted that acellular pericardial tissue, mostly made of type | collagen, is highly
thrombogenic (Keuren et al., 2004). Finally, preventing calcification of the graft is also a
priority to ensure the long-term benefit of the implantation.

To optimize the features of the bioprosthesis before its clinical grafting, several treatments

have been developed and are summarized in Table 1.

Reagents References
Acyl azide (Petite et al,, 1990)
Carbodiimides (Sung et al., 2003)
Cyanimide (Pereira et al, 1990)
Dye-mediated photoosxidation {Moore et al., 1994)
Epoxy compound (Sung et al, 1997)
Formaldehyde (Nimmni et al, 1988)
Genepin (Sung et al., 1999, 2003; Wei et al, 2005)
Cross-linking  Glutaraldehyde (Huang-Lee et al, 1990; Jayakrishnan et al,
treatment 1996; Thubrikar et al., 1983)
Glutaraldehyde acetals (Yoshioka et al., 2008)
Penta-golloyl glucose (Tedder et al., 2008)
Phytate (Grases et al., 200&, 2008)
Proanthocyanidin (Han et al., 2003)
Reuterin (Chen et al., 2002)
Tannic acid {Cwalina et al., 2003; Jastrzebska et al., 2006,
Wang et al , 2008}
Chitosan {(Nogueira et al., 2010}
Coating RGD polypeptdes {Dong et al., 2009)
meatment K fibroin (Nogueira et al, 2010)
Heparin sodium {Lee et al., 2000)
Titanium {Guldner et al., 2009}
Amino acids {Jorge-Herrero et al , 19%6;
Moritz et al., 1991)
Glycine (Lee et al, 2010)
— Heparin (Lee et al, 2000, 2001)
e Hyaluronic acid {Ohri et al., 2004)
L-arginine (Jee et al_, 2003)
L-glutamuc (Grimnm et al., 1991; Leukauf et al., 1993)
Lyophilization (Santibafiez-Salgado et al ., 2010)
Sulphonated poly{ethylens oxide) (Lee et al., 2001)

Table 1. Pericardial processing,

143



Pericardial Processing: Challenges, Outcomes and Future Prospects 443

4.1 Cross-linking treatment of pericardial tissue

Crosslinking processing must be carried out to render the tissus non-antigenic,
mechanically strong and to minimize xenogeneic tissue degradation (Eliezer et al., 2005;
Love, 1997). Nevertheless, degradation should not only be considered as a negative
phenomenon, as low molecular weight peptides formed during ECM degradation may
have a chemo-attractant potential for several cell types (Badylak & Gilbert, 2008). It is thus
the degradation rate of the scaffold that should be primarily considered and evaluated.
Depending on the application and cells involved, the degradation rate has to be
investigated to ensure proper host cell recruitment and tissue remodelling. The Paﬂtwa}'s-
of the immune response involved in this process remain to be fully described (Badylak &
Gilbert, 20058).

Introducing cross-links between the polypeptide chains of the ECM has been shown to
reduce immunogenicity of the pericardium (Mirsadrae et al, 2007) as well as its
biodegradability (Taylor et al., 2006) by increasing its resistance to enzymatic degradation.
Until now, glutaraldehyde (GA}-fixed bovine pericardium has been preferred as a substitute
to autologous human pericardium. GA was first inbroduced by Carpenter ¢t al. (Carpentier
et al, 1969) as a cross-linking reagent to chemically modify the collagen and render the
lissue immunologically acceptable in the human hest Fixation was shown to increase
stability and strength of the pericardium (Jayakrishnan & Jameela, 1996}, GA remains the
gold standard as a cross-linking reagent despite its well-known drawbacks. Indeed, GA has
been reported te accelerate the calcification process, which considerably limits its
application. Calcification is thus the main cause of long-term failure of GA-fixed pericasdial
valves (Gallo et al., 1985; Grabenwoger et al,, 1996). Furthermore, a GA-treated pericardium
has a poor ability to regenerate in 100 due to the cross-linking of the tissue, Moreover GA
residues display cylotoxic effects preventing host cell attachment migration and
proliferation (Huang-Lee et al., 1990).

It is now accepted that GA cross-linking increases tissue stiffness (Thubrikar et al., 1983)
with the possibility of tissue buckling (Vesely et al., 1988). Standard use of GA cross-linking
leads to a high risk of calcific degeneration as well as tissue fatisue (Grabenwoger et al,
1992). This is mostly due to inflammatory and cytotoxicity changes (Huang Lee et al.,, 1990),
and continuous wear and tear leading to collagen fiber fragmentation.

Besides glutaraldehyde, several crosslinking compounds have been reported in the
literature such as genipin (Wei et al., 2003) or epoxy compound (Sung et al., 1997). These
alternative methods are used to bridge hydroxylysine residues of different polypeptide
chains or amino groups of lysine by oligomeric or monomeric crosslinks (Sung et al., 2003).
Because of the adverse effects of cross-linking with glutaraldehyde or other aldehvde
treatments such as formaldehyde (Nimwi et al, 1988) or dialdehyde starch (Rosenberg,
1978), numerous non-aldehyde treatments have been proposed, such as carbodiimides
{Sung et al,, 2003), glycerol (Ferrans et al., 1991), glycidal ethers (Thvagarajanet al., 1992)
including poly(glycidylether) (Noishiki et al., 1986), acyl azide (Petite et al., 1990), cyaninvde
(Pereira et al., 1990), genipin (Wei et al., 2003), or dye-mediated photo-oxidation, phytate
(Grases et al, 2008).

Genipin, obtained from the fruits of Gardenia jasminocides ELLIS (Fujikawa et al., 1987; Tsai et
al., 1994), exhibited better results than glutaraldehyde regarding its cytotoxicity (Sung et al.,
1999), inflammatory respense, ability to prevent calcification and tissue-induced mechanical

properties (Wei et al., 2003). Epoxy compound, initially proposed by Noishiki cf al. (Noishiki
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et al., 1989), was shown to be less cytotoxic, superior in pliability and to better inhibit
calcification than glutaraldehyde (Sung et al., 1997).

Carbodiimides generate amidetype crosslinks via direct cross-linking of the polypeptide
chains, Use of carbodiimide cross-linking leads to the activation of the carboxylic acid
groups of glutanuc or aspartic acid residues to obtain O-acylisourea groups. Hydroxyline
residues or free amino groups of lysine generate a nucleophilic attack which allows cross-
link formation (Timkowvich, 1977). It was noted that adding N-hydroxysuccinimides to
carbodiimides considerably increases oross-link number (Olde Damink et al., 1996). In
addition, the use of carbodiimides displayed increased stability towards enzymatic
degradation on collagen-based tissue such as pericardium (Sung et al., 2003).
Glutaraldehyde acetal cross-linking reagent has been developed with glutaraldehyde in acid
ethanolic solution (Yoshioka & Goissis, 2008), protecting free aldehydic reactive groups and
minimizing the polymeric formation of glutaraldehyde. This reduces superficial effects with
glutaraldehyde cross-linking on pericardial tissue,

Crosslinking of the pericardial tissue with a dye-mediated photo-oxydation process
provides chemical, enzymatic and i D00 stability as well as biomechanical integrity of the
treated tissue (Moore et al, 1994). Penta-golloyl glucose, a collagen-binding polyphenocl,
stabilizes collagen, preventing its degradation, and allows progressive host cell infiltration
as well as ECM remodeling, An i it study has shown that porcine pericardium does not
calcify with such treatment at & weeks when implanted subdermally in rats (Tedder et al.,
2008). Reuterin, an antimicotic and antibacterial compound obtained from Lactobacillus
retteti (Axelsson et al., 1989), has been studied as a crosslinking reagent (Chen et al., 2002). [t
is a threecarbon aldehyde reacting, as formaldehyde, with free amino groups. Reuterin
cross-linked pericardium exhibits comparable results to glutaraldehyde in terms of
resistance against enzymatic degradation, denaturation temperature and free amino group
comtent, while decreasing cytotoxic effects (Chen et al., 2002), Tannic acid has been studied
on pericardial tissue and was shown to cresslink proteins by creating multiple hydrogen
bonds due to its hydroxyl groups (Cwalina et al., 2005; Jastrzebska et al., 2006). It exerts an
anti-inflammatory effect, especially on macrophages, as well as an anti-calcification effect on
glutaraldehydefixed bovine pericardium (Wang et al., 2008). Proanthocyanidin, a natural
crosslinking reagent with polyphenolic structures, has the potential to create a stable
hydrogen-bonded structure and to increase collagen synthesis, generating
nonbiodegradable collagen matrices (Han et al.,, 2003), Proanthocyanidin-treated pericardial
tissues are non<ytotoxic and resist against enzyme digestion, and have been shown to be
compatible with cell attachment and proliferation. Phytate has been suggested as an anti-
calcification reagent {Grases et al., 2006, 2008) and has achieved promising results, to be
validated by further studies. Other amidetype crosslinks, based on the activation of
carboxyl groups, have been studied such as diphenylphosphorylazide or
ethyldimethylaminopropyl carbodiimide. It appears, according to Jorge-Herrero et al., that
these two chemical treatments are not a good alternative compared to glutaraldehyde.
Indeed, pericardial tissues treated with those reagents are less resistant to calcifications and
proteolytic attacks (Jorge-Herrero et al., 1999),

MNumerous alternative treatments to glutaraldehyde cross-linking have been developed and
investigated over the years. However, most of them were mainly evaluated i vitro and
compared only to glutaraldehyde. A comprehensive comparative study of the different
reagents remains to be conducted in terms of benefits regarding the tissue properties as well
as their potential toxicity or deleterious effects.
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4.2 Coating of the pericardium

Another possible post-decellularization treatment resides in the coating of the bioprosthesis.
This procedure should allow improvement of graft integration at the site of implantation as
Coating bovine pericardium with biopolymeric films, either chitosan or silk fibroin, has
been investigated by Nogueira cf al. (Nogueira et al., 2010). These methods are interesting
approaches and beth treatments appear to be non-cytotoxic. Nevertheless, chitosan does not
allow endothelialisation and silk fibroin-coated bovine pericardium calcifies in ive, Further
investigation has to be performed to tackle these major concerns,

In their study, Dong ¢f al. suggested treating bovine pericardium with acetic acid coupled
with RGD palypeptides (Dong et al., 2009). Acetic acid increases pericardial scaffold pore
size and porosity while RGD peptides is meant to improve cell adhesion and growth.
Hence, RGD polypeptides have been identified in fibronectin (Pierschbacher & Ruoslahti,
1984), collagen, vitronectin and membrane proteins (Ruoslahti & Pierschbacher, 1987). These
sequences have an impact on integrins, which display cell adhesion receptor roles
controlling cell signaling pathways,

4.3 Pericardium anti-calcification treatments

The mechanism of calcification on glutaraldehyde-treated pericardium is not well
understood because of its complexity. Nevertheless, there is evidence that pericardial tissue
residual antigens, free aldhehyde groups of glutaraldehyde and phospholipids are involved
Thus, circulating antibodies can contribute to pericardial calcification due to a possible
mmune response. Free aldehyde groups of glutaraldehyde can attract host plasma calcium,
increasing tissue calcification. Phospholipids may bind calcium and play an important role
in the calcium phosphate crystal formation. Several strategies have been investigated to
Suppression of residual antigenicity has been proposed to prevent calcification and it has
been shown to be effective, This was performed by fixation treatments using a broad range
of high concentrations of glutaraldehyde (Trantina-Yates et al., 2003; Zilla et al., 2000). To
remove free aldehyde groups, a large number of amino acids or amino compounds were
studied. Post-fixation treatments with amine acids displayed an improved spontaneous
endothelialisation i vive of glutaraldehyde-fixed bovine pericardium (Moritz et al., 1991;
Jorge-Herrero et al., 1996). The use of L-glutamic acid did reduce residual and unbound
aldehyde groups, on glutaraldehyde-fixed bovine pericardium and significantly decreased
the risk of calcification (Grimm et al, 1991; Leukauf et al, 1993}, Post-treatment with L-
arginine also resulted in decreased calcium deposition (Jee et al.,, 2003). Fecently, Lee ¢t al.
proposed a post-fixation treatment with glycine (Lee et al., 2010}, Early results are promising
but require further investigation on larger studies,

Alcohol solutions, inchading ethanol, have been investigated as a treatment to remove tissue
phospholipids, thus preventing calcification (Pathak et al, 2004; Vyavahare et al, 1995),
Besides, other techmiques have been proposed to nunimize the side effects of glutaraldehyde
residues on GA-treated pevicardium. Lyophilization has been shown to decrease aldehyde
residues, decreasing the risk of calcification and cytotoxicity (Santibanez-Salgado et al., 2010).
Moreover, treatments with heparin or sulphonated polyiethylens oxide) following
glutaraldehyde pre-treatment have been proposed (Lee et al,, 2000, 2001 ). Both methods block
side effects of GA residues and thus prevent calcification of the pericardium. Finally, a
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modified adipic dihydrazide hyaluronic acid has been proposed to be grafted on to
glutaraldehyde-treated bovine pericardium (Ohri et al, 2004). Calcifications decreased
considerably with this post-treatment compared to the control group at two weeks following a

5. Applications of the pericardium as a biomaterial

So far, the pericarditem has been mostly used for cardio-vascular applications, i.e. vascular
grafts (Schumidt & Baier, 2000; Chvapil et al., 1970; Matsagas et al., 2006; Menasche et al.,

Pericardium Surgical fields Product Company
source
Soft Hssue repair -Peripatch® Implantable Neowvasc,
Hernia repair surgical tissue Maverick Biosciences PTY Limited,
Abdominal & thoracic -TutoMesh® Tutegen medical GmbH, RTI Biclogics,
wall defects Medé&Care,
Biovascular Inc,
Novomedics
Strip reinforcement -Veritas Peristrips® Dry  Symovis Life Technology
Crbital repair -Tutopatch® Tutogen medical GmbH, RTI Biologics,
-Ocugard® Med#&Care,
Biovascular Inc,
Novomedics
Dural repair Lyclem ®r All BP National tissue Bank Malaysia
Perivascular Patch -Peripatch® biologic Neovac
vascular patch
Cardiac reconstruction -Peripatch® Implantable Neovasc, Maverick Bioscences PTY
Bovine or @nd repair Surgical Tissue Limuted
porcine  Heart valve -PercevalSE aortic valve Sorin group
replacement Mitroflow® pericardial
aortic valve .
Freedom solo® Edwards Life Sciences
-Carpentier-Edwards
PERDMOUNTE Magna
EaseAortic Heart Valve
-Carpentier-Edwards
PERDMOUNTE Magna
Mitral Ease Heart Valve
-Carpentier-Edwards
PERIMOUNT® Theon
Aoprtic Heart Valve
-Carpentier-Edwards
PERIMOUNT® Theon
Mitral Replacement
System
Equine Tendon repair OrthADAPT® Symovis Life Technologies Inc
- Valvuloplasty -Xeno or (Hissue bank) or Lausberg et al, 2006
Heart valve autologous grafts Mirsadaee et al, 2006

Table 2. Applications of pericardium as medical devices.
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1984; Moon & West; 2008), and heart valves (Ishihara et al., 1981; Schoen & Levy, 1999;
Flanagan & Pandit, 2003; Vesely, 2003). Pericardial bioprostheses have also been described
for the treatment of acquired cardiac pathologies, including postinfarction septal defects
David et al., 1995), reconstruction of mitral valve annulus (David et al., 1993a, 1993b) or
outflow obstruction (Sommmers & David, 1997).

Additionally, pericardium has also been used for the construction of bioprostheses in non-
cardiac treatments such as patches for vagmal (Lazavou et al., 2005) or abdominal wall
reparation (Limpert et al,, 2009), dural repair (Cantore et al,, 1987) or tracheoplasty (Dunham
etal, 1994),

6. Conclusion

For clinical application, pericardial tissue has to be decellularized to prevent an immmine
protocols have been largely reviewed here. The choice of the decellularization strategy has an
impact on the mechanical properties, the scaffold pore size, the scaffold tissue integration and
the development of long-term calcification. All these considerations should be carefully taken
into account when designing new pericardial-based biomaterials. Cun'enﬂy, glutaraldehyde
important drawbacks including cytotoxic effects, prevention of host cell attachment,
migration and proliferation (HuangLee et al, 1990), and a high propensity to calcify.
Alternative treatments to replace or complement glutaraldehyde crosslinking of the
pericardium have been investigated using other crosslinking reagents, decellularization,
Iyophilisation or coating with biopolymers (Nogueira et al.,, 2010). Despite many studies, it is
still difficult to lmow which strategy to adept regarding pericardial treatment. First, we do
not have enough follow-up to permit evaluation of most of these alternatives and treatments.
Second, every new treatment proposed is generally compared only to glutaraldehyde. It is
treatment depends largely on the final application targeted. In addition, there have been
recent advances in tissue regeneration with the emergence of cell therapy and new
pericardial treatments with cellular growth factors promoting recellularization (Chang et al.,
2007). However, further improvements need to be achieved to transform these technigues
into clinical applications. The use of autologous pericardium in cardiac valvular therapy is
also a challenging alternative. Nevertheless, it still currently requires the development of
local pericardial treatments aiming to favor the valvular remodelling, The understanding of
current issues and the improvement of pericardial processing may have a huge impact for
bioprothesis conception and patient safety,
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Introduction a I'article4

An expansible aortic ring for a standardized and physiological approach of
aortic valve repair

Emmanuel Lansac, Isabelle Di Centa, Remi Escande, Maguette Ba, Nizar Khelil, Eric Arnaud Crozat,
Eric Portocarrero, Aicha Abed, Anthony Paolitto, Mathieu Debauchez and Anne Meddahi-Pelle. In
Tech “Biomaterials Science and Engineering” book edited by Rosario Pignatello, ISBN 978-953-307-
609-6,

Les insuffisances aortiques et les anévrismes de la racine de I'aorte sont le plus souvent d’origine
dystrophique dans les pays développés

En fonction de la prédominance des Iésions dystrophiques au niveau des cuspides ou de la racine de
I'aorte, on distingue les anévrysmes de la racine de l'aorte (a valve bicuspide ou tricuspide) et les
insuffisances aortiques dystrophiques isolées.

Le traitement de ces lésions a longtemps été un remplacement valvulaire aortique plus ou moins
associé a un remplacement de la racine de 'aorte.

Une meilleure connaissance de I'anatomie fonctionnelle de la racine de I'aorte et les limites des
prothéses de remplacement valvulaire actuelles ont favorisé le développement des techniques
chirurgicales qui permettent une conservation de la valve aortique native dans les lésions
dystrophiques de la racine de I'aorte. Ce sont essentiellement les techniques de Yacoub et al et celle
de David et al.

Le principe de la technique du « remodeling » de Yacoub et al est de rétablir la compétence
valvulaire en réduisant le diameétre de la jonction sino-tubulaire. La portion sus valvulaire de la racine
de l'aorte est remplacée par un tube en Dacron festonnée en trois néo-sinus. Il s’agit d’'une
reconstruction anatomique de la racine de I'aorte qui ne permet pas de traiter la dilatation de
I’'anneau valvulaire.

La technique de David permet de réaliser un remplacement de la racine de I'aorte par un tube en
Dacron dont I'extrémité proximale est fixée en sous valvulaire et la valve aortique est réimplantée
sur le tube par lintérieur (technique dite de la réimplantation). Cette technique rétablit la
compétence valvulaire en réduisant le diamétre de la jonction sino-tubulaire et de I'anneau
valvulaire au prix d’une reconstruction anti-anatomique.

Cet article a permis de faire une mise au point des différentes techniques de chirurgie conservatrice
de la valve aortique dans les anévrysmes dystrophiques de la racine et les insuffisances aortiques
isolées. Il fait également la description d’une nouvelle approche plus physiologique de la chirurgie
conservatrice de la valve aortique avec I'utilisation d’un anneau aortique prothétique externe
associé a la technique du « remodeling » de la racine qui permet de restaurer la compétence
valvulaire tout en respectant I'anatomie fonctionnelle de la racine aortique.
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lll. Vulgarisation scientifique

Tout Prévoir, Formation médicale continue, Juin 2010

De nouveaux matériaux
pour les valves cardiaques?
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Journal « Le Soleil » Dakar, Novembre 2011.

L'article pose le probleme des écueils rencontrés dans la prise en charge chirurgicale des
cardiopathies valvulaires dans un pays a revenu faible.

LE SOLEL -MERCREDI 16 NOVEMBRE 2011

INTERVENTIONS CHIRURGICALES
Plusieurs patients opérés a cceur ouvert

a Dakar

Depuis samedi, grice &
une équipe de cardiologues
venue de la France, des ope-
rations a carur ouvert se dé-
roulent dans la elinigue
privée du Golf,

Selon le responsable de la di-
nmigue, b Dr Massamba Saré Thiam,
ancien chef de service de cardiolo-
ghe de I'hopital Principal et ancien
interne des hapitnux en France, ce
progra mme est venu 4 son heure duo
fait de la multiplication, au-
jourd hul, au Sénégal. des maladies
cardiagques. Celles-ci sont devenues
la premiére cause de mortalite dans
le monde. « Les deux thers des pa-
tients atteints de maladies cardio-
vasculaires vivenl dans les pays en
développement, pour ne pas dire
I'Afrigues, souligne le Dr Mas-
samba Saré Thiam.

1l explique que si de telles opéra-
tions n'avaient pas eu heu dans le
passé, dans un cadre privé, c'est
parce gque la logistique est lourd e et
extréme ment colteuse. « Mais la,
nous avons fait en sorte que le pro-
gramme xit un carsctére social in-
déntable =, indigue le Dr Thiam, en
précisant que oo type dintervention
ooiite, en France, entre 30
40000 curis (entre 19 et 26 mil-
lions de F Cfa). Un coit hors de
portée de nombreus Sénegalais -
Nous avons tenu ce pari, en réali-
sant la méme interven tion & un oot
de 3.6 millions de F Cha. Cela signi-
fie que beavcoup d'efforts ont éé
faits pour réussir cette premiéres,
déclare Massamhba Saré Thiam_ 11

Grace a l'élan de solidarnte des jeunes ont ete operes a coeur ouvert par des
specialistes

senegalais ef francais.
estime qu'un appul des autoris
étatigues aurait permis de faire
beaucoup de choses dans le cadre
de ce partenariat qui est =« un bon
exemple de partenariat public-prive
=, Ce progranune permet sux pua-
thents gui souffrent de maladies car-
diovasculaires de se solgner sur
place. Le Dr Maguette Bi, chirur-
gien cardiaque & Paris et chel de
léguipe des chirurpgiens venus de
France, souligne gue le but est de
verir souvent s Senégal pour opé-
rer des malades qui ont besoin
d'une interventon dhirurgcale.
Malgré le nombre important de ma-
lades & opérer, beapcoup n'onl pas
les moyens financeers pour se faire
prendre en charge, déplore le Dr
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Ba Apssl, a-t-il invité 'Etat du Sé-
niegal i faire un e ffort pour appuyer
la prise en charge des malades, la
chirurgie cardiaque colitant exces-
stvement chére.

La pﬂu-.lrn‘h dies npreés du corur
du SEndgal, Mine Sophie Thism s 'est
Ehatée do programme. Toatefos .,
eclle regrett e le mangue de movens des
mialsdes qui ont répondu & Nappel et
i risguert de ne pas se faire opérer.
Auksi, a-t-elle demande an présadent
Wade, corrm pour sa pénérvsite, Ok
der i la prise en dharge de oes ma-
lades, avant de sooligner que,
onformement i ses oljectibs, Dasso-
datin mettra accent surla préven-
tion, la sensibilisstion et le survi

Mamadou CISSE



Bulletin de liaison n°26 de I’Association Chirurgicale pour le Développement et I’Amélioration des
Techniques de Dépistage et de Traitement des Maladies cardio-vasculaires (ADETEC). Avril 2009.

Reconstruction valvulaire en péricarde autologue : une alternative
au remplacement valvulaire aortique du sujet jeune

A I'heure actuelle deux types de prothése sont utilisés dans le
remplacement des valves cardiaques défectueuses: les valves
mécaniques et les bio-prothéses.

Ces prothéses, malgré tous les progres faits ces dernieres années
dans leur efficacité et leur bio compatibilité, ne répondent pas aux
critéres de la  valve idéale qui serait efficace, disponible, durable
et ne nécessiterait pas de traitement anticoagulant.

En effet, les valves mécaniques qui sont durables, nécessitent une
anti coagulation efficace & vie responsable d'une morbidité non
négligeable.

A contrario les bio-prothéses qui ne nécessitent pas de traitement
anticoagulant ont une durée de vie limitée ; leur usure est d'autant
plus précoce qu'elles sont implantées & un age jeune ce qui rend
encore plus difficile le choix d’un substitut valvulaire chez |'enfant
et I'adulte jeune.

A cet 3ge ce probléeme se pose avec plus d'acuité en position
aortique qu'en position mitrale ol les techniques de chirurgie
conservatrice permettent souvent de réparer sur place les lésions
valvulaires et d'éviter ainsi les écueils du remplacement
prothétique.

L'utilisation du péricarde du malade (dit autologue) (figure 1),
permettant de confectionner une valve de remplacement durant le
méme temps operatoire, serait une alternative intéressante.
Le péricarde est une membrane séreuse qui entoure le coeur eta
des proprietés mécaniques capables de |ui conférer les atouts
fonctionnels d’'une valve de remplacement.

1l s'agit du propre tissu du malade donc plus immuno- compatible,
ne necessitant pas d'anticoagulant, disponible et & moindre codlt,
ce qui est un réel avantage, notamment dans les pays pauvres ou
les maladies valvulaires rhumatismales sont un vrai probléme de
sante publique.

Le but de notre étude est de mettre au point et de standardiser les
techniques de préparation et de mise en place chirurgicale de cette
valve en péricarde autologue.

L'étude se déroule en 3 étapes.

La premiére étape concerne |'étude in vitro. Elle se fait au labo-
ratoire de |'unité INSERM U658 & I'hopital BICHAT. Il s'agit de
mettre au point la meilleure  méthode de traitement du péricarde
permettant de préserver au mieux ses propriétés mécaniques avec
une bonne maniabilité chirurgicale. Pour cela trois méthodes de
traitement seront comparativement mises a |'étude :

- le péricarde autologue imprégné d‘une solution de
Low Molecular Weight (LMW) fucoidanes

- le péricarde autologue décellularisé aux ultrasons et
stabilisé a |'éthanol

- le péricarde traité au glutaraldehyde qui est le
traitement de référence des bio protheses actuelles .

Par le docteur Maguette BA
(Chirurgien cardiaque a I'hépital BICHAT)

Le Professeur GUILMET accueillant le docteur Maguette BA

La deuxiéme étape sera |'expérimentation animale (Cf. figure 2).
L'expérimentation consistera en un remplacement valvulaire
aortique par du péricarde  autologue traité chez le mouton.
L'expérimentation animale nécessitera d'utiliser les techniques de
circulation extra corporelle comme dans toute procédure de
chirurgie & coeur ouvert et se déroulera au Laboratoire de Chirurgie
Expérimentale de I'Ecole de Chirurgie de I'APHP. Au total 18
moutons seront utilisés pour I'étude.

A : moule de confection
B : exemple de confection avec du péricarde ovin.

Fig.2 : Confection de la valve en péricarde autologue.
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La troisieme étape concerne |'évaluation des résultats de
|'expérimentation animale par des meéthodes écho cardiogra-
phigues et microscopiques.

Des résultats satisfaisants de I'étude ouvriront des perspectives
intéressantes dans la chirurgie valvulaire aortique et permet-
tront d’apporter une alternative fiable au remplacement pro-
thétique.

Je remercie I'ADETEC pour |'aide qu'elle m'a apportée dans la
réalisation de cette étude.

Docteur Maguette BA

Question d'un adhérent au docteur Maguette BA : « mais pourra-t-on vivre sans péricarde » ?

Réponse : « En fait le péricarde est un organe utile qui constitue une sorte de barriére protectrice pour le cosur . Sur le plan mecanique
il peut permettre d'eviter que le coeur ne se distende trop. On peut vivre sans pericarde puisque le traitement de certaines affections
dites "péricardites constrictives "consiste justement a réséguer ce pericarde »
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IV. Curriculum Vitae

BA Maguette
Né le 17 Mai 1964 a DAKAR
Chirurgien Cardio-vasculaire et Thoracique

DIPLOMES UNIVERSITAIRES

Diplome Inter-Universitaire de Chirurgie Endo-Vasculaire Université Lyon 1- 2013-2014

Diplome d’Université de Chirurgie des Cardiopathies Congénitales - Université Paris V- Année
universitaire 2005-2006.

Diplome d’Etudes Approfondies (DEA) en Sciences Chirurgicales - Option Biologie Chirurgicale
et Organes Artificiels - Université Paris XI Année universitaire 2003-2004.

Diplome d’Université de Chirurgie Valvulaire - Université Paris VI en 2004.

Dipléme d’Université de Cardiologie Pédiatrique - Université ParisV en 2003.

Certificat d’Etudes Spéciales (CES) en Chirurgie Générale — Faculté de Médecine Dakar en
2000.

Diplome d’Université de Circulation Extra Corporelle - Université Paris VIl en 1998.
Attestation de Formation Spécialisée (AFS) de Chirurgie Cardio-vasculaire Faculté de
Médecine de Clermont-Ferrand en 1998.

Doctorat d’Etat en Médecine - Faculté de Médecine et de Pharmacie Université de Dakar en
1995.

FONCTIONS UNIVERSITAIRES

Assistant a la Faculté de Médecine et de Pharmacie de I'Université de Dakar de Janvier 1999
a Septembre 2001.

Assistant Associé a la faculté de Médecine Necker Enfants Malades - Université Paris V de
Novembre 2001 a Octobre 2002.

FONCTIONS HOSPITALIERES

Chirurgien Cardio-vasculaire installé au Centre Medico-Chirurgical de Parly 2 (le Chesnay-
Yvelines) depuis Février 2009.

Praticien attaché au Service de Chirurgie cardio-vasculaire — Hopital Bichat-Claude Bernard a
Paris de Septembre 2006 a Juin 2011.

Chirurgien assistant au Service de Chirurgie Cardio-vasculaire et Thoracique de I'Hopital Saint
Joseph a Paris de Mai 2004 a Avril 2005.

Assistant associé a la faculté de Médecine NECKER ENFANTS MALADES- Université Paris V -
Service de Chirurgie Cardio-vasculaire - Hopital Européen Georges Pompidou a Paris de
Novembre 2001 a Octobre 2002.

Chef de clinique assistant au Service de Chirurgie Cardiovasculaire et Thoracique du CHU de
Dakar de Janvier 1999 a Septembre 2001.

Stage hospitalier comme interne au service de Chirurgie Cardio-vasculaire du CHU de Nantes
de Novembre 1997 a Octobre1998.

Stage hospitalier comme interne au service de Chirurgie Cardio-vasculaire du CHU de
Clermont-Ferrand de Janvier 1996 a Octobre 1997.

Interne des Hopitaux de Dakar de Janvier 1992 a Décembre 1995.
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RESUME

Objectifs: Il n’existe pas de valve de remplacement idéale a I’heure actuelle. L'utilisation du
péricarde autologue pour confectionner une valve de remplacement dans le méme temps opératoire
est une alternative intéressante. Le but de cette étude est de mettre au point une nouvelle méthode
de préparation des tissus utilisant un gel polysaccahridique et de standardiser les techniques de
préparation, de fabrication et d’implantation de la néo-valve péricardique.

Méthodes : Au total 18 moutons ont été opérés pour un remplacement valvulaire aortique par
autogreffe péricardique traitée par gel de polymeére ou glutaraldéhyde dans les conditions
physiologiques d’une chirurgie a coeur ouvert sous circulation extra-corporelle. La néo-valve a été
implantée au niveau de I'anneau valvulaire natif par 3 hémi-surjets au Proléne 5/0 avec I'utilisation
d’instruments dédiés congus grace a I'étude ex-vivo. Les moutons survivants sont sacrifiés a un an
pour une évaluation histologique de I'implant tissulaire péricardique.

Résultats: Le temps moyen de confection de |'autogreffe péricardique est de 15.68 +/- 4.84 mn,
pour un temps de CEC moyen de 136.17 +/- 27.46 mn. Le temps de clampage aortique moyen est de
85.61 +/- 12.21mn. Le gradient moyen trans-valvulaire est de 4,1 mmHg. Les valves prétraitées au
glutaraldéhyde sont plus massivement calcifiées que celles traitées par le gel de polymere.
Conclusion : L'utilisation du péricarde autologue dans la reconstruction valvulaire aortique est une
alternative intéressante surtout chez I'enfant et sur les petits anneaux. L'utilisation d’instruments
dédiés permet de rendre la fabrication et I'implantation de la néo-valve plus simple et plus
reproductible avec des temps de CEC et de clampage raisonnables. Le gel de polymére donne de
meilleurs résultats histologiques que le glutaraldéhyde.

Mots-Clés : Valve aortique, péricarde autologue, hydrogel, polysaccharide, in vitro, ex vivo, in vivo.

ABSTRACT

Objective: Ideal prosthetic heart valve is not available. The use of the patient own pericardium for
construction heart valve prosthesis is an interesting alternative and has several potential advantages.
The aim of our study is to set up a new method for pericardium preparation with polysaccharide
hydrogel and standardize the valve treatment processing and implantation.

Méthods: Eighteen sheep underwent aortic valve replacement with autologous pericardium valve
traited with polymeric gel or glutaraldéhyde using cardio-pulmonary bypass. The pericardial
prosthesis was implanted with a proximal running 5/0 Proléne sutures placed along the aortic
annulus and utilization of specially designed instruments. Survival sheep were euthanized after 12
months for histologic evaluation of the pericardial valvular implant.

Results: Cardiopulmonary bypass and cross-clamp mean time was 136.17 +/- 27.46 mn and 85.61 +/-
12.21mn respectively. The prosthesis mean time construction was 15.68 +/- 4.84 mn. The mean
transvalvular gradient after implantation was 4,1mmHg. The autologous pericardial valves treated
with glutaraldehyde tended to show more extensive calcification than pericardial valves treated with
polymeric gel.

Conclusion: Truly stenless aortic valve replacement using autologous pericardium is feasible with
cross clamping time acceptable and technically reliable with the use of specially designed
instruments. The use of polymeric gel for treatment of autologous pericardial valve is less aggressive
than glutaraldéhyde.

Keywords: Aortic valve, autologous pericardium, hydrogel, polysaccharide, in vitro, ex vivo, in vivo






