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INTRODUCTION GENERALE 

Au début du 20ème siècle, les maladies cardiovasculaires étaient responsables de moins de 10 % des 

décès dans le monde. A l’heure actuelle elles sont la première cause de mortalité dans  le monde. On 

estime à 17,3 million, le nombre de décès imputables aux maladies cardiovasculaires soit 30% de la 

mortalité mondiale totale [1]. Plus de 80% de la mortalité liée à ces maladies concernent les pays à 

revenu faible ou intermédiaire du fait des difficultés d’accès à des soins de qualité des populations et 

d’un déficit global en infrastructures médicales modernes.  

Sur le plan macroéconomique, ces maladies prélèvent un lourd tribut sur les économies de 

ces pays. On estime que les cardiopathies, les accidents vasculaires cérébraux et le diabète 

réduiraient le produit intérieur brut de ces pays de 1 à 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 l’atteinte des valves cardiaques est liée à une 

réponse immunitaire inappropriée secondaire à une infection par un streptocoque du groupe A 

survenue  dans la petite enfance et mal soignée [1, 3, 4]. Dans 90% des cas, l’atteinte se situe au 

niveau de la valve mitrale. La valve aortique est atteinte dans 25 à 35% des cas L’atteinte aortique 

isolée est rare et elle souvent associée à une atteinte mitrale plus ou moins sévère  [4, 5].  

Le traitement de ces valvulopathies rhumatismales cardiaques nécessite à terme une 

sanction chirurgicale pour réparer ou changer la valve défectueuse. Les techniques de réparation 

valvulaire notamment en position mitrale chez l’enfant et l’adulte jeune  ont fait la preuve de leur 

efficacité avec des résultats satisfaisants à moyen terme [6, 7]. La chirurgie reconstructrice aortique 

connait aussi un regain d’intérêt ces dernières années. Malheureusement l’anatomie des lésions 

valvulaires ne permet pas toujours une chirurgie réparatrice obligeant à un remplacement valvulaire 

par une prothèse mécanique ou biologique [8]. 

Chez l’enfant et l’adulte jeune le remplacement valvulaire pose des problèmes non encore 

résolus liés à la croissance, à la dégénérescence précoce des prothèses biologiques et aux contraintes 

du traitement anticoagulant qu’imposent les prothèses mécaniques [8, 9]. De plus, le coût onéreux 

des prothèses valvulaires actuelles constitue un facteur limitant au développement de la chirurgie 

cardiaque et à la prise en charge des malades dans les pays pauvres. C’est pourquoi dans ce contexte 

de pays à revenu faible et à 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 à moindre coût. Ainsi l’utilisation du propre 

péricarde du malade pour confectionner  une valve de remplacement dans le même temps 

opératoire est une alternative intéressante. 

  Ce travail de recherche s’inscrit donc dans cette quête 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 modèle 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 grâce à des rencontres déterminantes qui ont permis sa 

mise en œuvre : 

Avec le Dr Emmanuel Lansac qui a déjà travaillé dans l’équipe de Mr Carlos Duran, pionnière 

dans la reconstruction valvulaire aortique en péricarde autologue et Isabelle Di Centa , chirurgien 

vasculaire. 

Avec le Pr Anne Pellé et l’équipe du Laboratoire de Bio-Ingénierie des Polymères 

Cardiovasculaires (BPC) de l’Université Paris 13 et appartenant à l’INSERM1148 (ex U698).  

Ce manuscrit se présente en trois parties. 

La première partie est une revue bibliographique permettant de placer le travail dans son 

contexte. Elle passe en revue l’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 prothèses existantes et les progrès faits ces dernières années dans l’optimisation 

des valves biologiques en l’occurrence. 

Dans la deuxième partie de ce manuscrit, nous détaillerons les travaux expérimentaux 

réalisés au cours de la thèse. Nous terminerons cette partie  par une réflexion sur l’ensemble des 

résultats obtenus qui sont confrontés aux stratégies de recherche actuelles avant de conclure sur les 

perspectives de ces travaux.  

Enfin la troisième partie est consacrée aux travaux collaboratifs et de vulgarisation 

scientifique réalisés dans le cadre de cette thèse 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 prothèse de renfort pariétal par des hydrogels.  
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I. Les pathologies valvulaires aortiques 

A. - Anatomie générale du cœur 

Le cœur sert de pompe à 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 cœur  

est constitué de quatre cavités associées deux à deux : le cœur droit constitué de l’oreillette et du 

ventricule droits et le cœur gauche constitué de l’oreillette et du ventricule gauches (Figure 1). 

Le cœur est recouvert du péricarde et  a une forme pyramidale, triangulaire. La pointe de 

cette pyramide est l’apex du cœur, et la base en arrière est représentée par les faces postérieures 

des oreillettes. 

 

 

Figure 1 : Anatomie générale du cœur.  

(A)  Situation du cœur dans le thorax. (B) Coupe schématique des cavités cardiaques. (D’après La Recherche 

2009) 

B. - Anatomie de la valve aortique 

La valve aortique comprend l’anneau aortique et les valvules sigmoides. Elle s’ouvre pendant la 

systole et permet le passage de la colonne sanguine du ventricule gauche vers l’aorte. En fait la valve 

aortique s’intègre 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 l’aorte  

La racine de l’aorte  

 La valve aortique s’intègre en fait  dans une unité fonctionnelle et anatomique plus complexe  qu’est 

la racine aortique. C’est la partie proximale de l’aorte  qui débute à la jonction entre la chambre de 

chasse du ventricule gauche et l’aorte ascendante. Elle se termine à la jonction  sino-tubulaire. Elle   

comprend les trois sigmoides et l’anneau aortique, les sinus de Valsalva, les triangles inter-

commissuraux et la jonction sino-tubulaire [11] (Figure 2).  



15 

 

Figure 2: Racine de l’aorte sur une coupe transversale du cœur [12]. 

Les trois valvules ou sigmoïdes  aortiques ont une forme semi-lunaire en nids de pigeon concaves 

vers le haut. Elles s’insèrent sur l’anneau aortique qui est en fait une structure tridimensionnelle dont 

les trois sommets constituent les commissures  Ces trois valvules semi-lunaires sont assimilables à 

des évaginations de l’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 à la coaptation valvulaire. De part et d’autre du nodule 

d’Arantius, la lame fibreuse centrale est particulièrement mince et forme une zone translucide très 

fréquemment fenestrée près des commissures, que l’on appelle lunule. C’est au niveau des lunules, 

zone d’apposition entre deux sigmoïdes 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 sigmoïde et le sinus de Valsalva adjacent 

prend en compte l’émergence de chacune des deux artères coronaires : sigmoïde coronaire droite 

antérieure, sigmoïde coronaire gauche postérieure et sigmoïde non coronaire en position droite 

Figure 3 : Anatomie de la  racine de l’aorte. 

(A et B) sur une vue schématique montrant les jonctions ventriculo-aortique et sino-tubulaire et l’insertion 

semi-lunaire des cuspides. (C) feuillets valvulaires en position de fermeture et le fonds des sinus de Valsalva. 

(D’après Krishnamurthya V.K ; ). 

Les sinus de Valsalva sont donc des renflements de l’aorte en regard de chaque sigmoide. La limite 

supérieure de chaque sinus de Valsalva s’étend au-delà 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 l’aorte reprend une forme cylindrique. A 

l’échocardiographie, le diamètre de la jonction sino-tubulaire représente environ 75%  du diamètre 

maximal des sinus [15]. Cette jonction sino-tubulaire est  composée de deux éléments : les 

commissures et les crêtes. Les crêtes sont des arcs de cercle concaves vers le bas joignant une 

commissure à 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, à 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 

l’épaisseur de la paroi est à peu près la moitié de l’épaisseur de l’aorte supra-valvulaire et moins du 

quart de l’épaisseur de l’aorte à 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 l’aorte 

ascendante vers le myocarde ventriculaire gauche avec une augmentation progressive de la 

proportion des fibres collagène [13, 14]. 

Entre les sinus de Valsalva, se trouvent les triangles sous commissuraux  qui sont limités en haut par 

les commissures,  latéralement par l’insertion des sigmoides  aortiques et vers le bas par le ventricule 

gauche au niveau de  la base de l’anneau aortique (Figure 4). Ces triangles sous commissuraux 

seraient des zone de fragilité, pouvant être le siège de dilatation anévrysmale. La paroi  à ce niveau 

est peu épaisse à ce niveau et plus pauvre en fibres collagène 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 

à 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. 

Caractère tridimensionnel de l’anneau aortique en haut. Les feuillets valvulaires ont été réséqués à droite 

révélant leur insertion semi-lunaire et les triangles sous commissuraux (d’après E Lansac).   

 

L’attache des cuspides sur la paroi  ou anneau aortique  ne se fait pas sur un mode annulaire mais 

plutôt de façon semi-lunaire sur la jonction ventriculo-artérielle. L’implantation semi-lunaire des 

cuspides de la valve aortique entraine en effet une différence de niveau très 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 où les 

structures fibreuses  du tronc artériel s’attachent à 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 l’effet diastolique de l’aorte. Plusieurs 

structures anatomiques interviennent dans la dynamique du flux aortique : la chambre de chasse du 

ventricule gauche, les feuillets valvulaires,  l’anneau aortique, les sinus de Valsalva, les commissures, 

les triangles sous commissuraux, la jonction sino-tubulaire et l’aorte ascendante d’aval [17, 18].  

En systole, la valve aortique est ouverte et ne présente pas d’obstacle à l’écoulement du sang du 

ventricule à l’aorte. En diastole, la valve se ferme sous l’action du reflux sanguin dans les trois sinus 

aortiques (de Valsalva) en empêchant la régurgitation dans le ventricule. 

Sur le plan fonctionnel et hémodynamique, la racine de l’aorte peut être divisée en 2 compartiments 

séparés par les valvules.  

· Un compartiment ventriculaire gauche sous la valve et dépendant du système 

hémodynamique du ventricule gauche. Ce compartiment comprend la chambre de chasse du 

VG, la base de l’anneau aortique, les commissures et les triangles sous commissuraux. 

· Un compartiment aortique sus-valvulaire comprenant la jonction sino tubulaire et l’aorte 

ascendante. Ce compartiment dépend du système hémodynamique aortique (Figure 6). 
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Figure 6: Vue echographique de la région valvulaire aortique. 

1: zone de l’anneau ; 2: sinus de valsalva ; 3: jonction sinotubulaire ; 4: l’aorte tubulaire. 

 

Durant la diastole, les valves aortiques en position fermée, supportent la colonne sanguine à une 

pression élevée, progressivement décroissante. Comme la pression ventriculaire s’élève et excède 

bientôt 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 l’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 

diamètres 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 

l’anatomie fonctionnelle des mouvements de la valve aortique au cours du cycle cardiaque [21]. 

L’augmentation des diamètres de la racine aortique débute au niveau de la base de l’anneau et des 

commissures puis s’étend au compartiment aortique de la racine. L’expansion aortique est maximale 

pendant le premier tiers de l’éjection ventriculaire. De forme conique en fin de diastole, la racine de 

l’aorte devient cylindrique en systole, la dilatation de la racine effaçant progressivement la forme 

trifoliée des sinus de Valsalva] (Figure7) [19]. 

 



20 

 

Figure 7 : Cross section de la racine de l’aorte en fin de diastole(a) et pendant l’expansion systolique (b). 

B : base de l’anneau aortique ; .C : commissures ; SoV : sinus de Valsalva ; STJ : jonction sino-tubulaire. 

 

 Même à très haute pression systolique, les feuillets valvulaires ne s’écrasent pas contre la paroi des 

sinus, ce qui permet d’optimiser l’éjection  tout en favorisant leur fermeture subséquente. En effet, 

durant l’éjection aortique, des lames liquidiennes pénètrent dans le sinus de Valsalva pour y former 

des vortex qui contribuent au maintien de la forme triangulaire de l’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 à travers une valve avec des sinus de Valsalva normaux, tandis que la 

régurgitation atteint 23% à travers une valve  sans sinus de Valsalva. De plus l’espace qu’ils ménagent 

lors de l’éjection ventriculaire permet  d’éviter l’obstruction des ostia coronaires par les feuillets 

valvulaires. C’est pourquoi cette configuration devrait  être mieux prise en compte dans la chirurgie 

conservatrice de la racine de l’aorte utilisant l’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 l’aorte. Quand  la pression du ventricule 

gauche excède 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 l’éjection systolique [19]. Laniado et al [23] ont montré sur étude écho-cardiographique que 

l’ouverture maximale de la valve précède d’environ 43 msec le pic du flux éjectionnel et les cuspides 

aortiques entament leur mouvement de fermeture dès que le flux s’accélère. 

 L’étude de l’anatomie de la racine de l’aorte a bénéficié des progrès de l’imagerie médicale moderne 

notamment l’imagerie par résonnance magnétique nucléaire (IRM). Grâce 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 l’aorte ont été 

précisées. 

 La répartition des stress sur les différentes structures de la racine de l’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 à 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 à l’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 

l’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].  

 

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]. 

- Pathologies de la valve aortique

L’atteinte des valves aortiques par les différents mécanismes pathogéniques se manifestent à 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 à 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 

l’embryogenèse, résultant de la fusion de deux sigmoïdes adjacentes en une sigmoïde aberrante 

(Figure 9).  

La bicuspidie aortique appartient à un spectre de malformations congénitales de la valve aortique, 

avec un continuum phénotypique, incluant les valves unicuspides (forme sévère), bicuspides, 

tricuspides, et rarement quadricuspides [29, 30].  

La physiopathologie et les mécanismes de développement de cette anomalie valvulaire sont encore 

mal compris. Deux hypothèses prédominent :  

- une cause hémodynamique , une anomalie du flux sanguin à travers la valve aortique au cours de la 

valvulogénèse aboutirait à un défaut de séparation des sigmoides,  

- une cause génétique, plus vraisemblable, pouvant expliquer la présentation phénotypique très 

variable, allant de la forme sévère détectée in utero à des formes asymptomatiques, et les lésions 

associées. Aucune anomalie des gènes 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]. 

 

 

Figure 9 : Vue schématique valve aortique normale et bicuspide. 

(D’après 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 à l’ulcération de 

leurs bords libres, l’incorporation de thrombi plaquettaires et l’épaississement du tissu valvulaire  

avec des dépôts 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 après 40 ans. Ces complications valvulaires nécessitent à 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 l’âge [27, 28].  

La deuxième complication majeure de la bicuspidie aortique est l’endocardite infectieuse, qui 

surviendrait dans 10 à 30% des cas, ce qui représenterait 25% de l’ensemble des endocardites. Les 
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lésions d’endocardite sont elles-mêmes 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 l’anneau 

aortique et se termine près 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 relève en fait d’un processus malformatif plus complexe intéressant toute la 

racine de l’aorte. Il s’agit de dystrophie de la racine de l’aorte liée à une dégénérescence importante 

des fibres élastiques de la média similaire à 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 l’aorte dans la bicuspidie aortique  

[32]. 

B.  Les  valvulopathies aortiques rhumatismales 

L’atteinte des valves cardiaques est  liée à une réponse immunitaire, inappropriée en réponse à 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 à bas bruit vers des séquelles 

cicatricielles fibreuses qui épaississent  et rigidifient  les feuillets valvulaires avec surtout une fusion 

des commissures. 

Sur le plan clinique l’insuffisance aortique rhumatismale isolée est rare. Il 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 sigmoïdes 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 prothètique.    

L’augmentation du niveau de vie des populations, l’introduction des antibiotiques après la 2ème’ 

guerre mondiale et l’accès  à des soins de qualité, ont permis une baisse conséquente de l’incidence 

des  cardiopathies valvulaires rhumatismales dans les pays développés.  Dans les pays à revenu faible 

ou intermédiaire, ces cardiopathies valvulaires d’origine rhumatismale restent un réel problème de 

santé publique en raison d’une forte endémicité rhumatismale. Ces atteintes valvulaires cardiaques 

touchent particulièrement dans ces pays les populations jeunes parmi les couches sociales les plus 

démunies. Ces valvulopathies rhumatismales toucheraient  entre 15 à 20 millions de personnes dans 

le monde et seraient responsables de 200 000 à 250 000 décès prématurés chaque année [4, 33]. 

La prévalence de ces cardiopathies rhumatismales varie de 15 à 30/1000 dans une population 

d’enfants âgés de 5 à 16 ans. Environ  75% des patients atteints de valvulopathies rhumatismales 
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meurent avant d’atteindre l’âge de 26 ans du fait des difficultés d’accès à des soins appropriés  

notamment la  prise en charge chirurgicale [2, 34-36]. 

En extrapolant le taux de prévalence de ces cardiopathies  à l’ensemble de la population du 

continent  africain  d’environ un milliard de personnes, les auteurs d’étude menée à 

Kampala(Ouganda) ont pu estimer à 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 coût élevé de ce type de chirurgie [1, 7]. 

C.  Les valvulopathies aortiques dégénératives 

Il s’agit de pathologies valvulaires qui touchent des sujets âgés 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 

Mönckeberg. Les lésions sténotiques se caractérisent par l’épaississement calcifiant des feuillets 

valvulaires sans symphyse commissurale, la valve conservant ses trois sigmoïdes indépendantes. Les 

calcifications siègent sur le versant aortique de la valve souvent associées à des lésions calcifiées de 

la paroi aortique pouvant rendre compliqué le geste chirurgical [32] (Figure10). C’est la première 

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’après 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 l’aorte ascendante. L’atteinte valvulaire se manifeste 

dans ce dernier cas par une fuite aortique liée à une dysplasie du tissu valvulaire et ou à une 

dilatation de l’aorte initiale. La dilatation de l’aorte se développe au niveau des sinus de Valsalva 

entrainant une dilatation de l’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 l’état anatomique local, différentes stratégies peuvent être utilisées. Lorsque l’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 être effectué. 

3) - Chirurgie réparatrice de la  valve aortique  

Depuis une dizaine d’années il y a un regain d’intérêt 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 à une analyse précise du mécanisme lésionnel. Plusieurs 

classifications ont été proposées comme pour la classification lésionnelle de Carpentier dans la 

chirurgie réparatrice mitrale. La classification proposée par El Khoury prend en compte l’anneau 

aortique, le tissu valvulaire et la jonction sino-tubulaire [40](Tableau 1). 

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

Type I  

 

valves normales, anneau fonctionnel dilaté 

Ia 

 

dilatation de la jonction sino-tubulaire 

Ib  

 

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

Ic  

 

dilatation isolée de l’anneau fonctionnel, 

Id 

 

perforation valvulaire et dilatation de l’anneau fonctionnel. 

Type II 

 

prolapsus valvulaire. 

Type III 

 

rétraction ou épaississement valvulaire.     

 

En fonction des lésions, différentes procédures de réparation sont possibles allant de l’annuloplastie 

à la remise en tension d’une  cuspide prolabée [40-42]. 

Dans les anévrysmes dystrophiques de la racine de l’aorte, l’insuffisance valvulaire est liée à une 

dilatation des sinus de Valsalva et de l’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  à rétablir une anatomie fonctionnelle adéquate  de la racine de l’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 à une annuloplastie afin de stabiliser la taille de l’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 première prothèse utilisée en pratique clinique fut la prothèse à bille de Hufnagel en 1952. Il 

utilisa avec succès sa valve chez un patient atteint d’insuffisance aortique majeure en l’implantant 

dans l’aorte thoracique descendante. Depuis cette date et avec l’avènement de la circulation extra 

corporelle, des progrès importants ont été faits dans le design, la biocompatibilité et les 

performances hémodynamiques des valves de remplacement  cardiaques. Si bien que l’histoire des 

prothèses valvulaires cardiaques résument à elle seule l’histoire de la chirurgie cardiaque  ces 

cinquante dernières années avec un raffinement et  une amélioration constante des modèles et des 

techniques [38, 44]. 

a) - Matériaux de remplacement 

Les matériaux de substitut valvulaire peuvent être divisés en deux grands groupes : les prothèses 

mécaniques et les bioprothèses d’origine humaine ou animale. 

a) Les prothèses mécaniques 

Ces prothèses sont classées selon leur mécanisme de fonctionnement. De nombreux modèles ont été 

imaginés, utilisés, évalués. Nous ne mentionnerons ici que les modèles utilisés actuellement en 

pratique clinique : il s’agit de prothèses à bille, à disque pivotant ou à double aillettes (

Figure 12). 

Figure 12 : Modèles de prothèses mécaniques. (A) prothèses à bille, (B) prothèses à disque pivotant, (C) 

prothèses à double aillettes (D’après http://www.echoincontext.com). 
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· Les prothèses à bille 

La plus connue est la prothèse de Starr-Edwards. Elle est apparue en 1960 et a été implantée chez de 

nombreux patients dans le monde. Le modèle aortique fut directement inspiré du premier  modèle 

mitral des années 60 et comprenait 4 barreaux nus et une bille en  silicone. La collerette fut ensuite 

améliorée par l’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 à de mauvaises 

performances hémodynamiques, surtout nettes dans les petits anneaux. Le modèle aortique (1260) à 

l’origine d’importants gradients de pression transvalvulaires dans les petits anneaux a été 

pratiquement abandonné. Le modèle à barreaux nus et à 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 à une absorption anormalement élevée de lipides par la bille (jusqu’à 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].  

· Les prothèses à disque pivotant 

Par rapport aux prothèses à bille, elles ont apporté un sensible progrès sur le plan hémodynamique 

car le disque pivotant permet un écoulement axial et laminaire du flux sanguin. La valve de Björk-

Shiley est très représentative de ce groupe de valves. Elle est composée d’un anneau en Stellite et 

d’un disque en polyoxyméthylène 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 à 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 à l’angle 

d’ouverture du disque et à sa géométrie (modèle convexo-concave) sans apporter des améliorations 

évidentes. 

Plusieurs milliers de valves de Björk-Shiley furent implantées dans le monde durant les huit années 

qui suivirent son introduction sur le marché. Les résultats à long terme mirent en évidence des 

problèmes graves comme l’hémolyse chronique, le risque élevé de thrombose aigue en position 

mitrale et surtout les cas de fracture des arceaux qui entrainèrent son retrait définitif  du marché  en 

1986 [44, 45]. La seule prothèse à 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 être dirigée vers le sinus de Valsalva non coronaire [44, 45]. 

· Prothèses à double ailettes ou « bi-leaflet » 

Ce sont les modèles 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 tungstène pour la rendre radio-opaque. Elle 

comporte deux hémi-valves semi-circulaires maintenues par un système de pivot et s’ouvrant à 85° 
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assurant un flux central peu turbulent. Le système de pivot est fixé sur la face interne de la prothèse 

permettant un mouvement dans deux plans de l’espace et un lavage quasi permanent de la prothèse 

par le flux sanguin. Les possibilités remarquables d’ouverture des  deux hémi-valves lui confèrent 

ainsi un bas profil, peu encombrant avec un gradient trans-valvulaire faible. En position aortique la 

meilleure hémodynamique est obtenue en orientant l’axe d’ouverture des deux  hémi-valves de 

façon perpendiculaire au septum inter-ventriculaire [44, 45]. Des améliorations ont été apportées sur 

les variantes actuelles (modèle Régent de Saint Jude Médical) par diminution de la largeur de la 

collerette de fixation dans le but d’augmenter le diamètre interne ou utile sans augmenter le 

diamètre externe. Ces améliorations permettent d’insérer une prothèse de même numéro avec une 

surface utile supérieure, ce qui est très appréciable dans les petits diamètres notamment en position 

aortique. Cette valve a été évaluée et comparée aux autres prothèses. C’est la prothèse 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]. 

Les valves mécaniques nécessitent un traitement anticoagulant à 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 endogène et exogène de 

la coagulation avec production excessive de thrombine. Cette activité excessive est génératrice à 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 l’héparine durant cette période et ce en pratique jusqu’à 

l’ablation des drains thoraciques et l’obtention d’une anticoagulation efficace des anti-vitamines K 

(AVK). A distance de l’intervention chirurgicale, le traitement anticoagulant repose sur les AVK. Quel 

que soit le type de prothèse mécanique, le traitement anticoagulant s’impose, même chez des 

populations à faible risque : sujet jeune, remplacement valvulaire aortique, rythme sinusal. En 

l’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 prothèse valvulaire varient selon les séries entre 0 et 4% 

par an après un remplacement valvulaire aortique et entre 0,5 et 7,5 % par an, après un 

remplacement valvulaire mitral [48-50]. Ces accidents thrombo-emboliques se traduisent sur le plan 

clinique par une thrombose de la prothèse qui peut s’installer à bas bruit ou être occlusive et se 

manifester de façon 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 

prothèses mécaniques en position aortique) [51]  

b) Les valves biologiques

Elles regroupent  un ensemble de substituts valvulaires préparés à partir de tissus biologiques. Il 

s’agit de bio-prothèses provenant de tissus hétérologues (hétérogreffes), homologues (homogreffes) 

ou autologues (autogreffes pulmonaire ou péricardique).   

Le principal avantage de ces bio-prothèses 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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à cause d’une dégénérescence des tissus dont le délai d’apparition varie en fonction du matériau bio-

prothétique et du terrain. 

 

· Les homogreffes  

Les homogreffes sont des valves cardiaques humaines prélevées soit sur cadavre, soit sur les cœurs 

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 à 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 premières générations d’hétérogreffes [52, 53]. 

Ces homogreffes ont en plus une excellente résistance à l’infection. Les greffons sont ensuite 

stérilisés dans une solution associant plusieurs antibiotiques puis conservés. La conservation des 

homogreffes utilise deux méthodes : la conservation à 4°C pour les homogreffes dites fraiches qui 

doivent être impérativement utilisées dans les 8 semaines qui suivent le prélèvement pour avoir des 

éléments cellulaires viables [54, 55] et la cryocongélation qui permet de maintenir l’intégrité 

fonctionnelle et structurelle des tissus plus longtemps grâce à la conservation dans de l’azote liquide 

à -196°. Différents procédés sont utilisés pour minimiser les effets délétères de la cryopreservation 

comme l’utilisation de cryoprotecteurs tels le Dimethyl Sulfoxide (DMSO) [54-56]. 

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

· La technique de l’homogreffe libre en position sous coronaire : La paroi aortique de 

l’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 

l’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 l’anneau de 

l’homogreffe à l’anneau aortique natif. La paroi des sinus de Valsalva de l’homogreffe 

échancrée est  suturée à la paroi du receveur par des surjets simples de fil monobrin en 

prenant soin de rester à 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’après my.clevelandclinic.org et mmcts.oxfordjournals.org; 2009. T Carrel). 

 

· La technique dite « mini root ». Toute la racine de l’aorte native est remplacée par 

l’homogreffe. Le principe de cette technique est identique à celui de l’opération de Bentall. 

La suture proximale de l’homogreffe sur l’anneau aortique natif  est suivie de l’implantation 

des ostias coronaires qui correspondent topographiquement aux orifices coronaires de 

l’homogreffe qui a été préalablement bien orientée. L’anastomose distale est faite par un 

surjet simple de fil monobrin [38, 57] (Figure 14). 

 

Figure 14 : Différentes étapes de l’implantation de l’homogreffe en mini-root (A, B, C, D)  

(D’après 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 à penser qu’elles aient finalement une 

durabilité à peine supérieure aux hétérogreffes de 2eme génération. De plus c’est une procédure plus 

longue et plus difficile qu’un remplacement valvulaire aortique classique par une hétérogreffe   avec 
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des difficultés opératoires biens supérieures lors de la réintervention en raison des calcifications 

importantes du culot aortique [38, 58]. 

 

· Les hétérogreffes 

Ce sont des prothèses fabriquées à partir de valves aortiques prélevés chez l’animal ou de valves 

aortiques réalisées à partir de péricarde xénogénique. Elles nécessitent une procédure de 

préparation destinée à enlever les cellules et l’ensemble des structures nucléées tout en préservant 

la matrice extracellulaire.  La forme de ces valves et le diamètre est donné par l’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 lésions cellulaires liées au grand froid et l’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 

complète. Ainsi la sonication doit être associée à d’autres méthodes chimiques permettant une 

décellularisation complète et une élimination de débris cellulaires. Cette technique est délétère sur 

l’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 l’enzyme la plus utilisée. Elle permet de 

cliver  le peptide de sa liaison C avec l’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 être 

débarrassés des  débris cellulaires et des produits chimiques résiduels afin de minimiser l’intensité de 

la réponse des tissus hôtes[59]. L’efficacité de la procédure de décellularisation ainsi que l’intégrité 

de matrice extra cellulaire peuvent  en définitive être 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 l’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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Figure 15 : Principaux modèles  d’hétérogreffes stentées et  non stentées. 

Les hétérogreffes à partir de valve xénogénique 

Elles sont fabriquées le plus souvent à partir de valves aortiques de porc. Chez le porc la sigmoïde 

coronaire droite repose sur le septum musculaire. La valve est donc prélevée avec une couche de 

muscle adhérant à la sigmoide droite. Lors de la préparation de bioprothèse cette partie musculaire 

doit être éliminée au maximum mais laisse une relative raideur responsable d’un  gradient de 

pression trans-valvulaire.  

 

 

Figure 16 : Schéma de montage d’une valve biologique en coupe transversale. 

Le stent est recouvert de polyester pour favoriser la migration cellulaire et l’intégration tissulaire. Un anneau 

en polyester est cousu à 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 
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recouvert d’un tissu de polytétrafluoroéthylène (PTFE) tricoté qui habille également le cadre 

métallique (Figure 16) [44, 58].  

Les premiers modèles de Carpentier-Edwards standard (CE-S) ont été commercialisés en 1975. Ce 

sont les bio-prothèses dites de première génération. Elles sont traitées et fixées sous pression par du 

glutaraldéhyde (0,625% v/v). Actuellement les bioprothèses porcines les plus utilisées sont celles 

dites de 2eme génération notamment la valve de Hancock II el la valve de Carpentier-Edwards supra- 

annulaire (CE-SAV).  

La valve de Hancock II a été commercialisée en 1982 avec comme amélioration, un effacement de la 

cuspide musculaire, une fixation des tissus à 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 modèles antérieurs avec une absence de dégénérescence tissulaire primaire après  12 ans  

pour  100% des malades âgés 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 à basse 

pression avec une diminution de la hauteur des montants du stent et une modification du design de 

l’anneau de suture afin de  permettre un positionnement supra-annulaire lors de l’implantation. Cet 

artifice permet le choix d’une prothèse de calibre supérieur, augmentant d’autant la surface 

orificielle fonctionnelle [67]. 

Parmi les autres bioprothèses 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 très 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 cœur. Il se compose de 2 feuillets : Un feuillet viscéral adhérent 

plus étroitement au cœur et un  feuillet pariétal. Les 2 feuillets délimitent la cavité péricardique 

(Figure 17). 

 

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 collagène notamment le collagène de type I. Il contient également des 
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glycoproteines, des glycos

fibrillaire ou plus stratifiée en faisceaux de fibres. Cette organisation détermine les propriétés 

peut varier en fonction du site de prélèvement [68]. Le péricarde utilisé dans la confection des bio-

prothèses utilisées en pratique clinique sont d e tissus xénogéniques 

bovine ou équine qui nécessitent comme vu précédemment un prétraitement avant 

implantation[58]. Ces bioprothèses sont essentiellement fabriquées à partir de péricarde de veau.  

La première bioprothèse péricardique implantée est  celle de  Ionescu-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 à partir de pièces de péricarde 

de veau est  leur meilleure performance hémodynamique par rapport aux premières générations de 

bioprothèses porcines. Elles avaient en effet en  position aortique des gradients trans-prothètiques 

extrêmement bas (gradient moyen autour de 4mmHg). Malgré un bon profil hémodynamique, ces 

zones de suture aboutissant à des déchirures aux endroits de fortes contraintes. Les résultats à 

distance font apparaitre un taux de ré-  

[58].

 

Figure 18 .  

(A) fabrication du stent recouvert de Dacron, (B) mise et du tissu prothètique, 

(C) aspect déf  bioprothèse    http://www.medtronic.com). 

 

Depuis 1980 la valve péricardique de Carpentier est commercialisée. Le support est en Elgiloy pour 

montants pour 

montage du tissu péricardique sur le stent très 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 -corporelle. 
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a) Chirurgie conventionnelle de la valve aortique à cœur ouvert 

 Voies d’abord. La sternotomie médiane longitudinale reste la voie d’abord la plus utilisée. L’accès 

sur le cœur est le plus direct, la canulation plus aisée. Après ouverture verticale et suspension 

éventuelle du péricarde, le cœur 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 l’anesthésiste 

sur le cathéter veineux central à la dose initiale de 300 UI/kg chez l’adulte. L’efficacité de 

l’anticoagulation obtenue est vérifiée sur l’ACT (Activated Cloting Time) et est supérieure à 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 à la face antérieure de l’aorte ascendante. La canule veineuse atrio-cave est 

introduite au travers d’une bourse effectuée sur la paroi latérale de l’oreillette droite juste à la base 

de l’auricule droite et descendue de façon atraumatique jusque dans la veine cave inférieure après 

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 l’emplacement des canules ; (B) : console de CEC en pleine 

procédure. 

 

Après clampage de l’aorte, le cœur est arrêté et protégé  grâce à 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 après 

aortotomie sont réalisées par perfusion directe intracoronaire après canulation sélective des ostia. 

En plus de la cardioplégie, les cavités gauches doivent être déchargées  pour une meilleure 

protection du muscle cardiaque. En fin d’intervention l’héparine est neutralisée par l’injection 

intraveineuse de sulfate de protamine dose par dose. 

Le remplacement de la valve aortique. Par une aortotomie antérieure transversale à 1,5 cm au 

dessus de l’ostium coronaire droit, se prolongeant à gauche vers l’artère pulmonaire, la valve 
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aortique est réséquée in toto. La résection est amorcée en regard de la commissure séparant la 

sigmoïde coronaire gauche de la droite [38, 69]. 

Après résection de la valve native, le diamètre de l’anneau aortique est mesuré. La prothèse doit 

venir au contact de l’anneau sans forcer et le choix du type de prothèse dépend de nombreux 

critères liés au malade, à la maladie et à la disponibilité du substitut valvulaire [70]. 

Il existe différentes techniques de suture des prothèses sur l’anneau aortique natif par des points 

séparés ou par un surjet. Les points séparés peuvent être 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 à implanter une valve par voie transcutanée à l’aide d’un cathéter monté jusqu’au 

niveau du cœur. C’est en 2002 que Cribier rapporta la première implantation de valve aortique par 

voie percutanée chez l’homme pour traiter un rétrécissement aortique calcifié. Une décennie plus 

tard, les progrès 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]. 

· Matériaux disponibles 

   

 

Figure 20 : Valves transcathéter. 

(A) et (B) Valves en péricarde bovin Edwards Sapien. (C)  Valve porcine Medtronic Corevalve. (D’après 

www.edwards.com et Medtronic-corevalve.jpg) 

 

Il existe actuellement trois prothèses sur le marché : la bioprothèse 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 à valve péricardique tricuspide porcine ; la 

bioprothèse JenaValve, elle aussi auto-expansible (Jena Valve Technology, GmbH, Munich, ) utilisée 

essentiellement par voie trans-apicale ; la bioprothèse Edwards Sapien  à ballonnet gonflable 

(Edwards Livescience, Irvine, USA) (Figure 20 A et B) constituée d’un stent en acier inoxydable à valve 

péricardique tricuspide bovine et qui peut aussi bien être utilisée par voie fémorale que trans-

apicale.  
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· 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 

bioprothèse repose sur la dilatation et la compression des feuillets valvulaires (Figure 21). 

 

 

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’après 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 l’étude Partner c'est-à-dire 179 patients inopérables chirurgicalement 

ont été comparés aux résultats d’un échantillon de malades comparable soumis à un traitement 

médical standard. La mortalité à 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 à 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 problèmes d’accès 

vasculaires difficiles et les complications  liées aux fuites post procédures restent non résolus [74].  

E. - Critères de choix d’une valve de remplacement. 

Il y a 3 principaux critères de choix d’une prothèse de remplacement  qui sont les performances 

hémodynamiques, la thrombogénicité et la durabilité escomptée. Les autres critères sont la 

disponibilité dans les différentes tailles et la facilité d’implantation chirurgicale.  

D’une façon générale le choix d’un matériau de substitut valvulaire aortique oppose les deux grands 

groupes de prothèses et tissus existants : les prothèses mécaniques et les bio-prothèses. 

Beaucoup de progrès ont été faits dans le design et le choix des biomatériaux utilisés dans la 

fabrication des prothèses actuelles. Ainsi les performances hémodynamiques des modèles actuels de 

bioprothèses porcines ont été significativement améliorées. Les premières générations de 

bioprothèses porcines avaient des gradients trans-valvulaires élevés du fait de stents encombrants et 

de l’existence chez le porc d’une cuspide musculaire (coronaire droite) s’ouvrant incomplètement. 
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En fait le critère hémodynamique n’est un élément de comparaison entre les différents modèles de 

prothèses que lorsque l’anneau aortique natif est  de petit diamètre c'est-à-dire  inférieur ou égal  à 

21mm. Dans ce cas le choix d’une valve de remplacement doit prendre  en compte le profil 

hémodynamique de la prothèse. Pour les prothèses valvulaires aortiques, notamment les valves à 

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 phénomène 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, l’énergie cinétique est reconvertie en pression et la vitesse 

diminue. Ce phénomène dit de restitution de pression explique que la pression est plus élevée à 

distance, en aval de la valve qu’au niveau de la valve elle-même. La mesure du gradient de pression 

par cathétérisme est réalisée légèrement à distance, en aval de l’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-

même [45, 76].  

Lorsque les gradients trans-valvulaires restent anormalement élevés en post opératoire après un 

remplacement de la valve aortique par une prothèse il faut craindre un « mismatch » patient-

prothèse. Ce concept a été introduit par Rahimtoola en 1978 et survient lorsque la prothèse de 

remplacement est trop petite par rapport à la surface corporelle du patient [77]. Ce mismatch est 

considéré comme sévère au repos lorsque la surface effective de l’orifice aortique indexée à la 

surface corporelle est inférieure à 0,65cm2 /m2. Il est surtout un mauvais facteur pronostique post 

opératoire notamment chez les patients à mauvaise fonction ventriculaire gauche [44, 78]. 

Finalement les deux critères majeurs qui opposent prothèses mécaniques et bioprothèses sont la 

thrombogénicité des premières qui imposent un traitement anticoagulant au long cours  et la 

durabilité limitée des bioprothèses source de ré-interventions chirurgicales.  

 

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

aortique 

Chez le sujet âgé et l’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 grâce aux progrès faits 

dans le raffinement des techniques chirurgicales et l’amélioration des performances des prothèses. 

 Chez l’enfant et l’adulte jeune la chirurgie de remplacement valvulaire aortique pose des problèmes 

non résolus de choix de substitut valvulaire. Il n’existe pas à l’heure actuelle de prothèse valvulaire 

idéale surtout chez l’enfant. Celle-ci devrait être une valve durable, disponible dans toutes les tailles 

(petites notamment) avec un excellent profil hémodynamique, préservant le potentiel de croissance 

de l’anneau natif en corrélation avec la croissance somatique de l’enfant et  ne nécessitant pas 

traitement anticoagulant au long cours [79]. 

La réparation valvulaire est le traitement de choix des atteintes  valvulaires chez l’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 sévères ou les cardiopathies congénitales. Les valves 

mécaniques compromettent le potentiel de croissance de l’anneau, nécessitent un traitement 

anticoagulant contraignant à cet âge pouvant être à l’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 bioprothèses compromettent aussi les possibilités de croissance de l’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 l’autogreffe pulmonaire comme substitut de remplacement 

valvulaire aortique est l’intervention de choix chez le nourrisson et l’enfant. Ces indications ont été 

élargies par certaines équipes à 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 l’anneau natif. Il s’agit d’une 

technique chirurgicale lourde et techniquement difficile pouvant être responsable de complications 

post opératoires précoces à type d’hémorragies, de fuite valvulaire ou de troubles de la conduction. 

De plus elle transforme une atteinte à l’origine mono-valvulaire aortique  à un problème bi-valvulaire 

aorto-pulmonaire [8, 81] (Figure 22). A distance de l’intervention, le pourcentage de malades 

indemnes d’une dysfonction de l’autogreffe qui se manifeste essentiellement par une insuffisance 

valvulaire sévère post opératoire, varie entre entre 75 et 100% en fonction des délais de survie. 

Elkins et al ont estimé que dans 93% des cas après intervention de Ross, l’autogreffe pulmonaire ou 

la  néo-valve aortique est indemne de remplacement pour insuffisance valvulaire sévère à 12 ans 

[81]. Cette insuffisance valvulaire post opératoire de l’autogreffe est une des principales causes de 

ré-opération dans l’intervention de Ross. Elle est due à une dilatation secondaire de l’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 à utiliser différents types de conduits ou de tubes bio-prothètiques 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 l’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 l’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 à la procédure. Tekkenberg et al 

ont rapporté des résultats presque similaires à 12ans. De plus, différents travaux ont permis de 

confirmé que le potentiel de croissance de l’autogreffe et de l’anneau natif était préservé dans 

l’intervention de Ross [81, 82]. 

Alsoufi et al ont comparé le devenir de 346 enfants âgés qui avaient bénéficié d’un remplacement 

valvulaire aortique. Il s’agissait de 215 interventions de Ross et 131 remplacements valvulaires par 

prothèses mécaniques à double ailettes. L’analyse comparée des risques avait montré que 16 ans 

après l’intervention chirurgicale, 20% des étaient décédés sans ré opération, 25% avaient été 

réopérés pour un deuxième 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 prothèse est de petit 

calibre et plus la mortalité opératoire est élevée. La mortalité opératoire pour les patients qui ont 

moins de 5 ans d’âge était de 50% après remplacement valvulaire par valves mécaniques et 4% 

seulement après intervention de Ross. De plus, le taux de survie après intervention de Ross reste 

stable dans le temps sans mortalité tardive dans cette étude contrastant avec les 19 décès tardifs 

additionnels d’origine cardiaque dans le groupe des valves mécaniques. La plupart de ces décès  

tardifs sont des morts subites posant ainsi le délicat problème des contraintes du traitement 

anticoagulant dont le contrôle est difficile chez l’enfant et l’adulte jeune [83]. L’utilisation des 

prothèses mécaniques dans le remplacement valvulaire aortique chez l’enfant se fait aussi au prix 

d’un taux élevé d’élargissement de l’anneau natif qui permet de gagner une ou deux tailles de valve 

[84]. A distance de l’intervention, la croissance somatique de l’enfant et le fait que ces prothèses 

compromettent la croissance de l’anneau entrainent une altération progressive de la fonction du 

ventricule gauche liée au mis-match patient-prothèse [77, 78]. La tolérance de ce mismatch est 

corrélée à la sévérité de l’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 problème non résolu qui 

compromet la durabilité et l’utilisation de ces valves de remplacement surtout chez certains groupes 

de patients comme les enfants. Depuis les premières générations de bioprothèses il y’a une 

quarantaine d’années, des progrès importants ont été faits pour améliorer leur design et leurs 

performances hémodynamiques. C’est pourquoi le principal élément de comparaison des 

bioprothèses est leur durabilité c'est-à-dire leur capacité à résister à la détérioration structurelle. 

Plus de 30% des bioprothèses nécessitent un remplacement valvulaire 10 à15 ans après leur 

implantation. Ces ré-interventions sont d’autant plus précoces qu’il s’agit de patients jeunes et de 

prothèse biologique en position mitral [58, 86]. 

 La principale manifestation de la détérioration primaire des bioprothèses valvulaires est la 

calcification des feuillets valvulaire plus ou moins associée à des lésions de déchirure surtout au 

niveau des zones de jonction commissurale à forte pression. Le mécanisme de cette calcification 

apparait donc mixte : chimique et mécanique par lésions de stress. Ainsi, les bioprothèses sont plus 
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durables en position aortique que mitrale à 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 

à une sévère détérioration de la matrice de collagène. Lorsque cette dégénérescence se fait sur un 

mode de calcifications, elle se produit de façon progressive et peut être suivie par des contrôles 

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 

l’expérimentation animale ont permis de mieux comprendre la pathogénie de la détérioration des 

tissus valvulaires. 

Le processus de minéralisation des feuillets valvulaires est initié à l’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 à la formation des premiers 

noyaux minéralisés calcium phosphate proviennent du phosphore organique présent dans les 

membranes cellulaires du fait de l’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 après 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 bioprothètiques le plus utilisé. Il s’agit d’un dialdéhyde  

aliphatique capable de se lier aux groupes aminés libres des composants tissulaires, le collagène 

notamment. La formation de liaisons covalentes entre les fibres de collagène (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 à Ca++, la concentration du calcium cytoplasmique est 1000 à 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 à la formation 

des premiers noyaux minéralisés proviennent du phosphore organique des membranes cellulaires et 

des autres structures intercellulaires grâce à l’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 à travers la membrane cellulaire de cellules dévitalisées. 

 (D’après http://www.answers.com/topic/cell-membrane). 

 

Le processus de minéralisation des tissus intéressent également les protéines de la matrice 

extracellulaire. Le collagène et l’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 manière 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 à l’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 à 2 mois de vie dans un tableau d’insuffisance  cardiaque et de 

rupture vasculaire lié à des calcifications extensives des artères 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 à l’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 l’osteopontine sont également des agents inhibiteurs importants. La fetuine est une α 

2-HS- glycoproteine  ubiquitaire avec des concentrations élevées au niveau du sang. Elle jouerait plus 

de 50% de l’activité inhibitrice au niveau du sang. La fetuine circule dans le sang dans les complexes 

MGP calcium phosphate suggérant un rôle 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 à 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 l’hydroxyapatite. L’OPN est retrouvée normalement au 

niveau des tissus minéralisés comme l’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 αvβ3 integrin qui stimule l’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 à 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 à 30 jours. 

Cette régression s’accompagne d’une accumulation d’OPN et d’anhydrase carbonique II 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 l’hypothèse que la réaction inflammatoire et la réponse 

immunologique  joueraient également  un rôle dans le processus de minéralisation des tissus 

bioprothètiques. Des anticorps dirigés contre des composants tissulaires valvulaires ont été 

retrouvés chez des patients qui présentaient une détérioration structurelle de bio-prothèse. 

L’examen histologique de ces tissus valvulaires explantés révélant souvent la présence d’infiltrats 

inflammatoires avec des cellules mononucléées.  Aussi la calcification accélérée des bioprothèses 

chez l’enfant serait en partie liée à ces mécanismes immuno-allergiques. Des observations cliniques 

ont montré qu’une corticothérapie prolongée ralentirait la calcification des bioprothèses valvulaires 

chez les patients jeunes corroborant ainsi l’hypothèse 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 bioprothèses 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 

l’implant valvulaire [60, 98].  

Des études récentes ont montré que l’hypercholestérolémie favorisait la calcification des 

bioprothèses cardiaques. L’augmentation du taux sérum cholestérol serait un facteur d’activation du 

processus de calcification des tissus bioprothètiques valvulaires [99]. Il y aurait une corrélation entre 

l’augmentation du sérum lipides et  l’évolutivité  des lésions calcifiées dans l’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 à 130 mg/Dl  [101]. 

A contrario les taux sériques de HDL sont inversement corrélés à l’évolution de la maladie coronaire. 

HDL sont responsables de l’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, l’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].        

 

Figure 24 : Sous types de cellules interstitielles valvulaires (VICs)  [104]. 

 

Les lésions dégénératives observées  dans le rétrécissement aortique calcifié ressemblent à 

celles de l’athérosclérose. Les premières lésions sclérosantes des feuillets valvulaires aortiques sont 

liées à une infiltration et une oxydation des lipoproteines comme dans l’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 rôles de l’inflammation et des dyslipidémies dans la survenue 

et l’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 l’évolution des calcifications des feuillets valvulaires aortiques. Cette action des 

statines n’est pas directement liée  à 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 artères coronaires. A l’heure actuelle, il n’y a pas de 

travaux qui aient apporté la preuve de l’efficacité des statines dans la prévention de la 

dégénérescence des bioprothèses valvulaires [99, 105].  

De  nombreuses stratégies ont été développées dans le but d’améliorer la durabilité des 

bioprothèses à partir des connaissances actuelles sur les mécanismes pathogéniques qui 

déterminent leur dégénérescence.   
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Les modes de calcification des bioprothèses péricardiques et porcines prétraitées au GA ont 

beaucoup de similitudes. Pour les bioprothèses 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 collagène  au niveau de la fibrosa servirait de contrainte à la croissance des noyaux 

minéralisés. Le péricarde bovin qui a une architecture  collagène moins compacte se calcifie 

globalement autant que les valves porcines. Les similitudes dans les mécanismes pathogéniques de la 

minéralisation des prothèses valvulaires porcines et péricardiques peuvent suggérer que les 

différentes stratégies pharmacologiques développées ces dernières années pour améliorer la 

durabilité des bioprothèses  peuvent être utilisées efficacement pour les deux types de tissus. Les 

différents modes de  traitement anti calcifiant n’ont  pas toujours la même efficacité pour les deux 

types de  tissus bioprothètiques. 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 bioprothètiques 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 bioprothètiques 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 : 

· La thérapie systémique avec l’utilisation d’agents anti-calcification par voie générale. 

· L’utilisation de drogues délivrées localement au niveau des tissus 

· Les méthodes de prétraitement des tissus qui permettent d’agir sur les composants 

tissulaires susceptibles d’intervenir dans le processus de minéralisation.  

Le modèle le plus utilisé pour tester l’efficacité des différents traitements anticalcifiants est l’implant 

sous cutané chez l’animal. Des méthodes de traitement anti minéralisation testées concluantes par 

ce modèle sous cutané peuvent se révéler inefficaces lorsqu’elles sont utilisées sur des tissus 

valvulaires de remplacement. En plus de l’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 bioprothètiques 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 l’animal une inhibition de la fabrication de l’os et un retard de croissance [60, 106]. 

Pour pallier à cet inconvénient l’utilisation locale de ces drogues avait été préconisée grâce à un 



46 

 

système d’implant qui permet une délivrance de la substance anti-minéralisation à la demande. Ces 

méthodes sont utilisées avec succès mais seulement dans un modèle animal avec l’utilisation par 

exemple du 1 bisphosphonates dans des polymères 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. Il s’agit : 

· de méthodes inhibant la formation des cristaux minéralisés 

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

·  d’artifices pour améliorer l’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 bioprothèses 

aortiques stentless qui nécessite un amarrage de la valve sur la paroi aortique  [108].   

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

La réduction des cristaux minéralisés par utilisation d’agents chélateurs du calcium ou par réduction 

de l’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 l’hypercalcémie des syndromes paranéoplasiques. Les biphosphonates 

inhibent la calcification pathologique en empêchant la croissance des cristaux minéralisés tout en 

stabilisant l’os. Ils peuvent ainsi être utilisés par voie orale pour traiter l’ostéoporose [60, 109]. 

) Les métaux trivalents  

Les métaux trivalents comme le fer et l’aluminium en se liant au phosphate peuvent inhiber la 

formation du complexe calcium phosphate. L’ion fer Fe et l’ion trivalent aluminium Al inhibent la 

phosphatase alcaline qui joue un rôle important dans la fabrication de l’os. Le chlorure d’aluminium 

permet de prévenir la calcification de l’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 délétère sur la fibre collagène [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 

ions  calcium réduit la taille des cristaux minéralisés. De plus l’activité des métalloproteinases de la 

matrice, qui est zinc et calcium dépendante, est inhibée et l’intégrité du tissu interstitiel préservée 

[111]. L’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 façon 

plus générale en permettant l’extraction du calcium de la plaque athéromateuse et le blocage des 

enzymes protéolytiques ont été utilisés comme traitement adjuvant dans l’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 l’EDTA mais en plus, il est liposoluble et peut être utilisé à 

moindre dose [115].  

Il existe de nombreuses autres molécules aminoacides ou de composés aminés qui agissent sur les 

groupes aldéhyde libres. On peut citer : 

ü L’acide 2- α- amino-oleique (AOA) qui est déjà utilisé comme traitement anti calcifiant pour les 

bioprothèses porcines prétraitées au GA.  

ü L’utilisation de l’acide L-glutamique réduit les groupes aldéhyde libres et ralentit ainsi la 

calcification du péricarde bovin prétraité au GA.  

ü L’utilisation de la glycine avec des résultats initiaux  encourageants qui  nécessitent d’être 

confirmés par des études ultérieures [60]. 

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

Les chélateurs du calcium : l’éthanol  

L’utilisation de solutions alcooliques notamment l’éthanol à 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 après 

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 l’étape de 

decellularisation.  

Courtman et al ont proposé l’utilisation d’un détergent nonionique comme le Triton X-100 

associé à un procédé d’extraction enzymatique. Après ce traitement, la matrice acellulaire est 

composée de collagène, d’élastine et de glycosaminoglycanes(GAGS). L’évaluation microscopique 

après procédure a montré l’intégrité de l’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 antigènes 

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, l’ATE et le TritonX -100. Ces GAGS jouent, un rôle important 

dans l’hydratation et le maintien des propriétés mécaniques de la matrice extracellulaire [118]. A 

contrario l’utilisation de protocoles utilisant un tampon hypotonique, le SDS, et des inhibiteurs de 

protéases et nucléases permet de sauvegarder l’intégrité des GAGS et des protéines de la matrice 



48 

 

comme le collagène [119, 120]. De plus les GAGS jouent un rôle 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 collagène 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 à petites mailles qui peut être un terrain favorable à la recolonisation 

cellulaire [123]. 

Des études ont montré a contrario  que la décellularisation de péricarde bovin avec le SDS 

entrainait des lésions 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 délétères 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 l’alkylphenol ethoxylates a quand même 

quelques effets toxiques ou oestrogène like [124-126]. 

En fonction de la procédure utilisée et de ses objectifs, les effets de la décellularisation sont plus ou 

moins délétères 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 antigènes cellulaires afin de réduire la réponse immunitaire humorale et cellulaire de 

l’hôte [128] sans compromettre les propriétés mécaniques ni la qualité des autres structures 

tissulaires.  L’élimination des cellules ne supprime pas totalement l’expression des antigènes 

xénogèniques [129-131]. C’est pourquoi les protocoles de décellularisation se tournent de plus en 

plus vers des protocoles utilisant des techniques d’extraction de gènes [132, 133]. Badylak et al ont 

montré qu’il est possible de réduire  la réponse immunitaire liée à la présence d’antigènes de 

membrane cellulaire comme l’oligosaccharide beta-Gal grâce à une décellularisation spécifique [134]. 

Griffiths et al, en utilisant une approche immuno-proteomique pour étudier la capacité du péricarde 

bovin à reproduire une réponse humorale ont réussi à identifier trente et une protéines antigéniques 

putatives. Certaines d’entre elles comme l’albumine, les chaines A et beta de l’hémoglobine ont été 

identifiées comme des xénoantigènes [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 polystyrène [136, 137]. Néanmoins les effets de la réponse 

immunitaire de l’hôte vis-à-vis de l’implant péricardique acellulaire ne sont pas entièrement élucidés. 

Une meilleure connaissance de ce phénomène 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 à la décellularisation. Ainsi la 

préservation de l’architecture du tissu péricardique avec des cellules viables favorise une 

recolonisation cellulaire superficielle de l’autogreffe, ce qui augmenterait sa durabilité.  
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A l’heure actuelle, 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 après 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 après 

implantation. Sans prétraitement  environ 60 % de la masse extra cellulaire subit une dégradation et 

une résorption entre un et trois mois après 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 l’angiogenèse, la prolifération et la migration 

cellulaire, l’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 collagène de type I qui 

représente plus de 90% du poids sec de la matrice extracellulaire. Il s’agit essentiellement de 

collagène de type I. La fibronectine est le deuxième composant de la matrice en terme quantitatif et 

joue un rôle important dans l’adhésion cellulaire, la laminine qui participe à la formation et au 

maintien des structures vasculaires et les glycosaminoglycanes (GAGS) qui se lient aux facteurs de 

croissance et aux cytokines, jouent un rôle important dans l’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 l’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 à former des liaisons covalentes entre 

les chaines de polypeptides de la matrice extra cellulaire afin de réduire non seulement l’antigénicité 

du tissu péricardique mais également sa biodégradabilité en améliorant la résistance tissulaire à la 

dégradation enzymatique. 

Le glutharaldehyde (GA) est le moyen de traitement des tissus bio prothètiques le plus utilisé. 

Il a été introduit dans le traitement des tissus pour la première fois par Carpentier et al.  Il s’agit d’un 

dialdéhyde aliphatique capable de se lier aux groupes aminés libres des composants tissulaires, le 

collagène notamment. En favorisant la formation de liaisons covalentes entre les fibres de collagène 

(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 délétères  notamment le 

rôle 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 bioprothèses 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 hôtes [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 être fixés par  le GA. La disparition des GAGS de la matrice extracellulaire 

des feuillets valvulaires participeraient à l’accélération du mécanisme de dégénérescence des  

bioprothèses. Au vu de leur rôle dans la rétention d’eau au niveau de matrice, la fixation élective des 

GAGS pourraient contribuer à améliorer la durabilité et les qualités biomécaniques des implants 

tissulaires valvulaires [92, 122]. 

Grâce à une meilleure connaissance des mécanismes pathogèniques de la dégénérescence 

structurelle des tissus valvulaires et notamment du rôle des modes de traitement comme le GA dans 

leur déterminisme, la recherche s’est orientée ces dernières 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 à 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 à prévenir les calcifications et la préservation des propriétés mécaniques 

des tissus [140-142]. Les composés à 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, l’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 l’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 collagène 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 l’intégrité de leurs propriétés biomécaniques. Le penta-

golloyl est un polyphenol qui permet de fixer et de stabiliser le collagène. Il préserve ainsi la matrice 

extracellulaire de la dégradation enzymatique, favorise la colonisation du greffon par les cellules 

hôtes et le remodelage tissulaire. Une étude in vivo a permis de montrer que du péricarde porcin 

traité avec ce procédé était préservé des calcifications après 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 l’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 à ceux obtenus 

avec le glutharaldéhyde (GA) en terme de résistance à 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 l’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’hydrogène grâce à ces 

groupes hydroxylés. Il possède un effet anti inflammatoire et anti calcification sur les tissus 

valvulaires prértraité par le GA et surtout il permet de fixer l’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 hydrogène stable et de favoriser la synthèse de molécule de collagène 

constituant ainsi une matrice non biodégradable. Le péricarde traité par  proanthocyanidine est 

dénué de cytotoxicité, résiste à 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 être confirmés par des études ultérieures [154][144]. D’autres agents 

de traitement des tissus de type amide ont été explorés comme diphénylphosphorylazide et 

l’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 délétères de ces traitements.  

Une autre approche, toujours après une étape de décellularisation, consiste à recouvrir les 

tissus valvulaires par revêtement pour favoriser la recolonisation cellulaire par les cellules de l’hôte. 

Le traitement du péricarde bovin peut être traité par l’utilisation de film multicouche de 

polyelectrolyte ou de fibronectine  [156, 157]. Le revêtement par gels de biopolymères comme le 

chitosan ou la fibroine de soie a fait l’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 l’acide acétique associé 

aux polypeptides RDG. L’acide acétique augmente la porosité du tissu péricardique alors que les 

polypeptides RDG améliorent la prolifération et l’adhésion cellulaire [159]. Les polypeptides RDG 

peuvent être 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 

l’adhésion cellulaire [159, 160].  Une autre stratégie consiste à greffer de l’héparine sur le tissu 

décellularisé et traité au GA. Cette stratégie fait appel à la propriété anticoagulante de l’héparine et à 

sa capacité à interagir avec les facteurs de croissance pour améliorer la colonisation cellulaire et 

prévenir indirectement la calcification [161, 162]. 

Une dernière possibilité consiste à recouvrir le tissu décellularisé par un film polymère. 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, même si elles restent  intéressantes dans leur concept. Des études in vivo sur 
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un modèle 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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II.  LES HYDROGELS 

 

Il existe différentes façons 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 polymères dans lesquels sont présents 

des domaines ou des groupes hydrophiles hydratés dans un environnement aqueux. Ils sont capables 

de gonfler et retenir une grande quantité d’eau et possèdent un haut degré de flexibilité comparable 

aux tissus vivants.  

Ces hydrogels peuvent être classés en fonction de leur origine, de leur composition et de la nature 

des liens et agents de pontages mis en œuvre 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 chaînes macromoléculaires sont réticulées entre 

elles par l’intermédiaire d’interactions ioniques, de liaisons hydrogènes ou encore d’interactions 

hydrophobes (liaisons faibles) ( 

 

Figure 25). Ils peuvent se former de manière spontanée sous l’influence de paramètres extérieurs (pH, 

ions, température…). Par exemple l’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, Ils peuvent donc être convertis en solutions 

polymériques par chauffage (gélatine, agar). 

b) Les hydrogels chimiques 

Les gels chimiques sont réticulés de manière covalente par diverses réactions irréversibles (Figure 25) 

[165]  

La seule manière de détruire ces gels est de détruire leur réseau [165].  
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Figure 25: Hydrogels de type chimique. Ces hydrogels peuvent être simples (à gauche) ou très complexes (à 

droite) visant à mimer par exemple une matrice extracellulaire [166, 167]. 

 diversité des méthodes de réticulation et  des réactions permettant la formation de 

ce type de liaisons. Notons parmi celles-ci n à haute énergie 

(rayons UV ou gamma) [168, 169]  [170] et les réactions chimiques. 

Parmi ces réactions chimiques, certaines réactions font intervenir un agent réticulant tel que 

le glutaraldéhyd oxychlorure de phosphore (POCl3), les polyépoxydes ou les isocyanates [171]. 

Ces agents réticulant sont toxiques [172]

pour former des hydrogels. Par exemple le sodium triméthaphosphate (STMP), agent réticulant non 

toxique, biocompatible, qui est largement utilisé pour préparer des hydrogels à base de 

polysaccharides. Le STMP est une molécule cyclique qui peut devenir linéaire en milieu alcalin. Il 

hydrogel réticulé [173]. également pour réticuler l'amidon ou le 

pullulane (Figure 26) [173-175]. 

 

Figure 26: Représentation schématique du pullulane réticulé par le STMP [176] 

2)  Classification de par la nature du polymère 

 nombreux travaux de recherche fondamentale mais 

également de recherche appliquée, en particulier dans les domaines biomédical et 

biopharmaceutique [167]. Les hydrogels sont très 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].  

synthétique ou naturelle. Les hydrogels synthétiques 

déroulent parfois en présence de solvant doivent répondre à des critères de biocompatibilité pour un 

usage médical. Une telle exigence est également applicable aux hydrogels à base de composés 

naturels. Dans le cadre de ce  travail, nous nous focaliserons sur les gels naturels à 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 coûteux. Ces polysaccharides peuvent être d'origine 

végétale (amidon et cellulose), issus des algues (alginates, agar), des levures (pullulane), ou encore 

être d'origine animale (héparine) ou microbienne (dextranes, xanthanes). être 

biodégradable et biocompatible pour la plupart. 

Les polysaccharides forment un groupe hétérogène de polymère de composition multiple et 

variée, et de longueurs différentes. Ce sont des hydrates de carbone ayant pour formule générale (-

[Cx(H2O)y)]n ), construits à partir de résidus monosacharadiques (oses) liés entre eux par des liaisons 

dites glycosidiques. Les polysaccharides possèdent de nombreux groupements réactifs (hydroxyle, 

chimique, pour des applications notamment dans le domaine biomédical. 

Dans ce travail, nous avons utilisé le dextrane et le pullulane, qui sont des exopolysaccharides 

 de la cellule et constitués 

(homopolysaccharides) lfaté  (Figure 27). 

Le dextrane peut être obtenu par fermentation du saccharose par de nombreuses bactéries 

comme l , le streptocoque et surtout le leuconostoc. La souche la plus communément 

utilisée est Leuconostoc mesenteroides NRRL B- 512F. -glucose 

(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  Il est soluble et stable dans l

 que -alcools 

utilisées lors de la synthèse des hydrogels.  

 

Figure 27: structure du dextrane, du pullulane et héparine. 
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Le dextrane est neutre et biocompatible, il est ainsi utilisé dans l’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’être 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 façon analogue et même supérieure à l’héparine à 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 

système d’imprégnation d’une prothèse vasculaire [190] pour offrir une alternative aux polymères 

d’origine animale (collagène, …). 

Le pullulane est synthétisé par la levure Aureobasidium pullulans[191] et comporte des α-D-

glucane avec des liaisons α-1,6 linéaires, incluant des molécules de maltotriose et maltotétraose 

reliées en  α-1,4 [191]. Son poids moléculaire varie de 100 kDa à 200 kDa. Comme le dextrane, il est 

soluble dans l’eau mais pas dans les solvants organiques (méthanol, acétone ou éthanol). Le 

pullulane peut être dégradé par plusieurs enzymes telle que la glucoamylases, la pullulanase, 

l’isopulllulanases et la neopullulanase qui sont produites chez les bactéries à l’exception de la 

pullulanase qui est produite par des champignons[192]. Le pullulane est utilisé dans l’industrie 

agroalimentaire en tant que stabilisant et comme emballage alimentaire imperméable au dioxygène 

évitant l’oxydation et maintenant l’arôme, la saveur et la fraîcheur des produits [193], prolongeant 

également la conservation en inhibant la moisissure [194]. Grace à ses propriétés filmogènes ce 

polymère forme des films incolores, imperméables au dioxygène et résistants à l’huile et aux graisses 

[195]. Le pullulane est biocompatible et biodégradable [193], il est ainsi utilisé dans plusieurs 

applications pharmaceutiques et médicales. Il aide à maintenir la pression osmotique du sang, et à ce 

titre il est envisagé comme substitut de plasma sanguin [196]. Bien que les résultats montrent que le 

pullulane possède 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 l’organisme, le 

pullulane n’est pas métabolisé et rapidement éliminé de la circulation sanguine, il s’accumule 

préférentiellement dans le foie [196] où 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 à la famille 

des glycosaminoglycanne (GAG). Les chaines polysaccharidiques de l'héparine sont constituées 

d'enchainements répétitifs de séquences linéaires disaccharidiques (Figure 27). Le monomère de base 

est constitué d'un acide D-glucuronique et d'une D-glucosamine N-acétylée. Il peut subir au cours de 

sa biosynthèse 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 l'acide hexuronique, et en C3 ou en C6 de la glucosamine). Chez l’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 rôle dans la signalisation cellulaire. 
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B.  Propriétés des hydrogels 

Les propriétés spécifiques d’un hydrogel sont extrêmement importantes dans le choix des matériaux 

pour une application médicale donnée [167, 206-208]. Ainsi, comme l’illustre le   

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

vivant) peuvent être étudiées.  

Tableau 2 : Hydrogels,  principales  caractéristiques et propriétés étudiées. 

 

La principale particularité des hydrogels est leur capacité à gonfler, c'est-à-dire la capacité à 

absorber le maximum de solvant. Le processus de gonflement est dû à un gradient de pression 

osmotique, le solvant diffuse vers l’intérieur du réseau et celui-ci se met à gonfler.  

Le gonflement d’un hydrogel dépend de plusieurs paramètres 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 à la densité de la réticulation [210], 

lorsque le solvant pénètre dans le réseau de l’hydrogel les chaînes de polymère vont se déployer , ce 

qui va générer une force rétractive élastique due aux nœuds de réticulation et augmenter la pression 

à 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 l’agent réticulant comme le STMP de 3 % à 25% 

dans des hydrogels à base de polysaccharide, le taux de gonflement diminue de 6 fois (6 000% à 

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].  
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Le taux de gonflement peut varier en fonction du milieu dans lequel est immergé le gel. Par 

 000 %) 

que dans une solution saline type PBS (Phosphate Buffered Saline) (6 000 %) [212].  

Grâce à ces propriétés, les hydrogels sont largement utilisés comme système 

tion du taux de gonflement et de la 

densité de la réticulation permet de contrôler 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 à base de 

pullulane le mod

hydrogels est améliorée {Abed, 2011 #296}. Helary et al ont également démontré que les modules 

 des hydrogels à base de collagène augmentent avec la concentration en collagène [216].  

e la concentration en agent réticulant peut améliorer les caractéristiques 

cassable [208]. Ainsi la réticulation dépend du 

produit final souhaité. La copolymérisation avec un co-monomère peut également avoir un effet sur 

[217]. 

Figure 28  

Les hydrogels peuvent se présenter sous forme de poudre, de gouttes, de billes de taille variable, de 

pastille ou de tubes ou encore être mouler à façon (étoiles) [222, 250[218, 219]. 

 

s des hydrogels est leur capacité à être mis en forme (Figure 28). Les 

hydrogels peuvent se présenter sous la forme de gels [216, 220]  [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 

brûlures étendues [224] ou en ingénierie tissulaire [169, 225-235] par exemple pour la reconstruction 

du cartilage [236] ou des os [237-239]. 

choix. Il doit être sélectionné sur la capacité de supporter les contraintes de la région d

sur sa capacité à maintenir son intégrité et avoir une durée de vie correspondant à une application 

visée. 
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C. Application des Hydrogels  

De nombreuses applications des hydrogels se sont développées ces dernières 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 à base de pullulane  

De nombreux articles ont étudié des hydrogels à base de pullulane (Tableau 3) comme systèmes 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 à base de pullulane réticulé avec du glutaraldéhyde ont été préparés en vue de 

développer un système de délivrance intracellulaire de médicaments et de gènes [243, 244]. L'auto-

assemblage à base de polymères est une technique efficace et souple pour la préparation de 

nanogels et d’hydrogels fonctionnels [246, 247]. En particulier, les pullulanes amphiphiles obtenus à 

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 à 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 après injection intraveineuse. Certains nanogels (acétate de pullulane / oligo-

sulfadiméthoxine (PA/OSDM)) préparé par auto assemblage peuvent être 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 l’incorporation du PGE2 dans 

ce type de nanogel permet de prolonger la durée de vie de cette molécule dans le sang après son 

injection intraveineuse chez la souris [248].  

 Les agents réticulants tels que l'épichlorhydrine, le trimétaphosphate de sodium (STMP) ou le 

glutaraldéhyde sont largement utilisés pour préparer des hydrogels à 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 l’intérêt de ces matrices comme 

supports 3D  de culture de cellules vasculaire. Cependant, les cellules adhèrent moins bien sur la 

plupart des hydrogels que sur les surfaces en plastique de culture cellulaire [252]. Dans certains cas, 

l'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 à base de pullulane, qui pourraient imiter la matrice 

extracellulaire dans les tissus, ont été conçus pour être utilisés comme matériaux d'ingénierie et de 

réparation tissulaire [256]. Dans ce but, notre équipe a préparé des hydrogels à base de pullulane 

contenant des pores dans lesquels les cellules vivantes peuvent s’infiltrer et proliférer [218]. Bien que 

les hydrogels très poreux aient de faibles propriétés mécaniques limitant leur utilisation dans 

l'ingénierie tissulaire, la prolifération cellulaire et le dépôt 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 à partir de  pullulane / dextrane / fucoïdane 

avec le STMP comme agent de réticulation sont des nouveaux matériaux qui peuvent être utilisés 

comme support pour l’attachement des cellules comme les cellules progénitrices endothéliales 

humaines [262].  

Des hydrogels à base de pullulane et de dextrane ont également été préparés avec le STMP 

et utilisé comme matériau hybride avec un treillis de polypropylène dans le but d’améliorer 

l’intégration et l’organisation tissulaire [257]  ou comme une prothèse vasculaire sous forme 

tubulaire de petit diamètre (diamètre interne de 2 mm ) [259].  

 D’autres hydrogels peuvent également être 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 l’immobilisation des 

enzymes ou des systèmes de libération de médicaments. Bae et al ont récemment utilisé l’irradiation 

UV pour obtenir des hydrogels à base de méthacrylate de pullulane (PulMA) et de gélatine 

méthacrylate. Ces hydrogels peuvent être intéressants dans les applications qui nécessitent le 

regroupement et la prolifération cellulaire contrôlée [258]. Un hydrogel biomimétique a été préparé 

avec le pullulane et le collagène. 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 confèrent des propriétés identiques à celles rencontrés physiologiquement dans la matrice 

extracellulaire 
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Tableau 3: Liste de quelques hydrogels à base de pullulane 

 

 

4)  - Hydrogels à base de dextrane 

Les hydrogels à base de dextrane sont largement utilisés comme un système 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 à base de dextrane et de divinyladipate (DVA) [170, 271]. Cet hydrogel 

présente un module d’élasticité supérieur à celui d’un hydrogel à base de dextrane synthétisé 

chimiquement en utilisant la 4-diméthylaminopyridine comme catalyseur chimique. Des analyses 

histologiques après l'implantation sous-cutanée des hydrogels chez le rat ont indiqué une bonne 

biocompatibilité des matériaux. Ces gels pourraient donc être utilisés en ingénierie tissulaire et 

comme système de délivrance locale. 
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Maia et al ont préparé un hydrogel injectable à base de dextrane oxydé (dexOx) en présence de 

l’acide adipique dihydrazide (DAA) [274]. Ils ont constaté que la taille des pores augmente lors de la 

dégradation de l’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 à base de dextrane oxydé favorisent l'adhérence et la prolifération des 

cellules endothéliales de lapin. D’autres préparations d’hydrogels à base de dextrane et de gélatine  

oxydés ont été rapportés [269, 270]. Ces hydrogels de gélatine sont un système 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 

être significativement différente des propriétés décrites in vitro, ceci est principalement du au fait 

que in vivo, d'autres paramètres 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 à corps étranger modérée autour de l’implant en position sous-cutanée [270]. 

Un hydrogel à base de dextrane méthacrylate et de concanavaline A-méthacrylamide (Con A) a été 

préparé en utilisant l’irradiation aux UV [275]  pour la conception d'un système d'auto-régulation 

d’administration d'insuline. Con A est une protéine contenant des fragments qui interagissent 

spécifiquement 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 même équipe a également 

étudié l'effet du degré de substitution à 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 même 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 être 

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 l’augmentation de la concentration en Gel-Ma. Ceci a été expliqué par 

l’augmentation de la densité de réticulation [210].  

Récemment Sun et al ont démontré qu’un hydrogel à 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 à de nouveaux traitements pour les plaies dermiques [206-

208]. Cet hydrogel est composé de dextrane-allyle isocyanate-éthylamine (Dex-AE) et de diacrylate 

de polyéthylèneglycol (PEGDA) et réticulé par irradiation aux UV. Dans un modèle murin, l’hydrogel a 

été utilisé dans le traitement d’une brulure. La blessure a été recouverte d’une couche d’hydrogel à 

base de dextrane, et d’un pansement extra-mince afin de maintenir l’hydrogel dans son 

emplacement, de le protéger contre l'infection, et de l'empêcher de sécher. Après 3 semaines, une 

régénération dermique complète a été observée. En effet l’hydrogel a facilité l’infiltration des cellules 

inflammatoires qui ont conduit à sa dégradation rapide et ainsi l’'infiltration des cellules 

angiogéniques au niveau des plaies. Après 5 semaines de traitement, l'hydrogel a favorisé la 

croissance de nouveaux poils avec une morphologie et épaisseur épidermique semblable à celle 

d’une peau de souris normale.  
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Dans la même optique, un hydrogel à 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 l’hydrogel 

composé de PVA et de dextrane présente des propriétés telles que la capacité de gonflement, 

l'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 l’hydrogel 

à base de dextrane et de PVA. Cet hydrogel a facilité la ré-épithélialisation et la reconstruction de la 

peau avec plus de collagène et moins de cellules inflammatoires par rapport au produit classique  

Falabella et al ont également utilisé un autre hydrogel à base de dextrane modifié afin de réduire 

l’adhésion intra-abdominale qui peut survenir lorsque les tissus cicatriciels joignent deux organes l’un 

à l’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 

l’intestin et la paroi abdominale et comparé à un autre biomatériau utilisé en clinique (film de 

carboxymethylcellulose/ carboxyméthylcellulose hyaluronane, Seprafilm Genzyme Corporation, 

Cambridge, MA). Les animaux traités avec l’hydrogel ont montré une adhésion intra-abdominale 

légèrement inférieure à ceux traités avec le Seprafilm et nettement inférieur aux témoins (sans 

traitement).  
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Tableau 4: Liste de quelques hydrogels à base de dextrane 
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III. Interactions matériaux et vivant 

 

de valves cardiaques e

en sus du processus normal de réparation, les réactions 

déclenchées par le matériau lui-même (Figure 29). En effet celui-ci reste un corps étranger et son 

une réponse non spécifique qui implique la coagulation, le 

[279], 

susceptible de se déclencher lorsque le biomatériau se dégrade et libère des molécules de petites 

tailles (ions, agents stérilisants) susceptibles de provoquer un rejet [279]. 

Selon la définition des biomatériaux, ce matériau doit être induire une réponse 

ans une application spécifique. Cela suppose donc que le matériau  pas à 

s phénomènes 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 

au détriment de ses qualités intrinsèques ou de générer des produits de 

dégradation toxiques [280]. 

en contact avec les cellules, il est important 

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 l’hôte 

Le processus de guérison commence à la suite de la lésion provoquée par l’implantation d’un 

biomatériau en induisant un ensemble de phénomènes réactionnels qui est l’inflammation [281]. 

Cependant ce type de réaction dépend du tissu cible et de la durée de contact avec ce tissu. Un 

certain nombre de critères déterminent cette réaction, comme la nature même du matériau, l’état et 

l’importance de la surface de contact avec l’organisme.  

Pour donner une juste évaluation de la réponse de l’hôte 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 l’organisme de la cause des dommages cellulaires [284, 285]. 

La réaction inflammatoire aiguë  

La phase inflammatoire aiguë est caractérisée par une durée limitée dans le temps et par un 

rétablissement, à terme, de l’homéostasie tissulaire [286]. Elle se divise en plusieurs phases : une 

phase vasculaire qui est immédiate, une mobilisation cellulaire qui permet  la réparation des tissus 

lésés, 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 manière concomittente 

une infiltration du site d’implantation par des cellules sanguines. Ces cellules reconnaissent les 

protéines adsorbées à la surface du biomatériau et adhèrent à la surface. 

 

Figure 30. Illustration de la réaction de l’organisme lors de l’implantation d’un biomatériau [287]. 

 

Les polynucléaires neutrophiles (PMN) sont les premières cellules à pénétrer au niveau du site 

d’implantation [288]. Ces cellules ont une courte durée de vie (24 à 48 h) sur le site lésionnel. Puis 

viennent ensuite les cellules mononucléées (macrophages) qui vont progressivement les remplacer 
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[289, 290]. Les PMNs sont des cellules phagocytaires qui ingèrent les pathogènes et les débris 

cellulaires puis les dégradent [291, 292]. Ce phénomène est sous contrôle de l’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’à l’élimination de l’agent initiateur. Ensuite, l’activation des macrophages 

conduit à la sécrétion des cytokines proininflamatoire comme l’IL-1 (interleukine 1), l’IL-6 et le Tumor 

Necrosis Factor (TNFα). 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 collagène. Ce phénomène appelé fibrose, donne naissance au tissu cicatriciel 

qui subira un processus de remodelage  se caractérisant par un dépôt de collagène plus dense et 

mieux organisé avec une orientation essentiellement parallèle à la surface de l’implant [296]. Il se 

forme ainsi un tissu fibreux capsulaire.  

La formation de la capsule fibreuse autour de l’implant peut être considérée comme une 

réponse normale. Néanmoins, lors de l’implantation de systèmes polymériques permettant la 

délivrance de médicaments ou de cellules, le développement d’une capsule fibreuse trop épaisse 

peut constituer un obstacle à la libération des de ces substances [297]. 

 Réaction inflammatoire chronique 

Dans certaines conditions physiopathologiques (persistance de l’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 où les lymphocytes prédominent et si les macrophages ingèrent des débris toxiques, la 

réponse inflammatoire peut être perpétuée [284]. 

La forme, la taille, et les propriétés physico-chimiques de l’implant sont des  paramètres qui 

peuvent influencer l’intensité et la durée des différentes étapes de l’inflammation et de la guérison 

[284]. Il est reconnu que la réaction inflammatoire varie aussi selon le tissu concerné [284]. 

Cependant l’évaluation de l’inflammation à 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]. 

 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

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 à l’utilisation des autres bioprothèses actuelles en terme de 

biocompatibilité  donc de  durabilité, de disponibilité  et de coût.  

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  à première vue  les 

principales raisons à ce manque d’engouement pour cette méthode de remplacement valvulaire 

aortique 

Les principaux objectifs  de ce travail sont : 

· De permettre une standardisation de chaque étape du processus de fabrication et 

d’implantation de la néo-valve péricardique. L’intérêt d’une telle standardisation sur le plan  

clinique est de rendre la procédure facilement réalisable et reproductible par l’équipe 

chirurgicale.  

· De mettre au point et d’évaluer une méthode de prétraitement des tissus valvulaires à base 

de gel de polymère polysaccharidique permettant de faciliter la réparation et la 

recolonisation cellulaire de la néo-valve. Cette méthode de pré traitement à base de 

polymère 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 l’aide et de la collaboration d’un ingénieur 

de l’Université Technologique de Compiègne, 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. 

· Une première étape qui a consisté à mettre au point le gel de polymère et en particulier son 

temps de réticulation. Ce dernier point conditionne le succès du programme car la durée de 

réalisation totale de la valve ne doit pas excéder 15 minutes pour être compatible avec les 

contraintes de temps liées à la circulation extracorporelle. Les méthodes de traitement du 

péricarde sont ensuite évaluées in vitro en comparant le gel de polymère au traitement  

standard des tissus bioprothètiques, le glutaraldéhyde. 

· Dans un deuxième temps, nous avons conçu 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 cœurs explantés ex-vivo ou in situ au laboratoire d’anatomie. 
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· Dans un troisième temps les outils et les procédures seront validés par une étude in vivo chez 

le mouton dans les conditions physiologiques d’une  chirurgie à cœur ouvert avec utilisation 

de la CEC. 
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II. Matériels et Méthodes 

A. Synthèse et recouvrement du péricarde par un gel de polysaccharide. 

Etude in vitro 

1) Préparation du gel de recouvrement péricardique 

Le polymère 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 l’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 polymère et en chiffre la proportion du polymère 

dans le mélange. 

Tableau 5: Composition des hydrogels utilisés. 

Nom de l’hydrogel  

Masse de polymère (mg) 

Pullulane Dextrane Héparine 

P50D50H  247.5 247.5 5 

P70D30H 350 145 5 

P100D0H  495 0 5 

P0D100H 495 0 5 

P= pullulane, D=dextrane, H= héparine 

 

Pour un volume final de 5 ml de polymère, le mélange de polymères est dissout à 

température ambiante dans 4,5 ml d’une solution de NaOH à 0,9 M (90% v.f.) et cela jusqu’à 

dissolution complète. Puis 50 µl de POCl3 (1% v.f.) est dilué dans 450 µl d’eau osmosée (9% v.f.) afin 

d’activer l’agent réticulant. Après 5 secondes de faible agitation manuelle, ce mélange est ajouté à la 

solution de polysaccharides préparée précédemment. Les temps de réticulation du gel ont été testés 

sur des surfaces modèles de verre (n=10).  

2) Prélèvement et traitement du péricarde  

Les péricardes de mouton obtenus à l’école de chirurgie du Fer à Moulin, sont préparés 

extemporanément. Des échantillons de 1 cm2 (n=100) sont coupés puis rincés stérilement avec du 

PBS 1X et maintenus ensuite par des systèmes 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)  

 

Pour répondre aux objectifs de ce projet, des groupes expérimentaux sont constitués : 

Péricarde autologue frais décellularisé 

lantation dans la 

circulation systémique. Pour cela, nous avons réalisé une décellularisation de type mécanique à 

des ciseaux et des compresses mouillées au sérum physiologique comme réalisée par le chirurgien au 

bloc opératoire. 

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 à 0,625% pendant 10 

minutes à température ambiante. 

Péricarde autologue frais  

Péricarde recouvert avec le gel de polysaccharide 

Le 

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 polymère dans un  °/°°°), pH 7,4 pendant 10 minutes sous 

agitation afin de neutraliser la soude duits de synthèse. 

3) Evaluation des différents traitements 

a) Microscopie électronique à balayage (MEB).  

surface  cope à balayage (Université Paris VI). Les 

 ainsi que décrit 

précédemment [214]. s grâce à la 

microscopie électronique à balayage (MEB). 

b) Viabilité cellulaire du tissu péricardique après 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 

vivantes présentes lors du test mais aussi à leur activité métabolique.  
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Pour cela, des segments de péricarde de 1cm² sont introduits dans 1mL d’une solution de MTT à 5 

mg/ml (Sigma, France) et incubés 3h à température ambiante. Les cristaux de formazan formés dans 

les cellules viables sont solubilisés par ajout de 300 µl d’isopropanol durant 19h à température 

ambiante. L’absorbance de la solution obtenue est déterminée par dosage spectrophotométrique à 

une longueur d’onde de 570 nm (thermolabsysteme Multiskan EX). La densité optique ou DO 

correspondant à chacun des produits à tester est rapportée à la masse de tissu (mg). La valeur de la 

DO étant proportionnelle au nombre de cellules vivantes. 

c) Adhésion et prolifération cellulaire après 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 l’adhésion et la prolifération cellulaire. Pour cette étude nous avons utilisé comme modèle 

cellulaire des cellules endothéliales humaines issues de veine de cordon ombilicale (HUVECs) 

provenant de l’American type Culture Collection (ATCC). Tous les milieux et additifs, y compris le 

sérum, utilisés en culture cellulaire ont été obtenus auprès 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 fœtal (SVF), 1% Peniciline G, Streptomycine, Amphotéricine 

B. (PSA) et cultivés à 37°C, sous atmosphère humide, en présence de 5% de CO2. Le milieu de culture 

est changé tous les 2 jours. A confluence, les cellules sont décollées à l’aide de trypsine-EDTA, 

comptées puis ensemencées soit dans un flacon de culture (passage au 1/5ème) pour l’entretien de la 

lignée, ou sur les échantillons à 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 1cm². Les cellules HUVEC à passage 4-5 sont alors ensemencées à une concentration de 10 000 

cellules/cm². Le même nombre de cellules est ensemencé sur fond de puits afin de contrôler la 

croissance et la viabilité cellulaire. La prolifération cellulaire est alors évaluée à 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 l'eau. Lorsque les cellules sont vivantes la couleur bleu de 

milieu devient rose grâce 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 à l’aide d’un système automatisé « Fluoroskan Ascent » à 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 à l’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 l'acridine orange substitué par une 

chaîne aliphatique hydrophobe de 26 atomes de carbone grâce à laquelle il se fixe instantanément et 

irréversiblement dans la couche lipidique de la membrane des cellules. Les échantillons de péricarde 

(1cm²) sont ensemencés avec des cellules marquées au PKH26Red puis incubés à 37°C, 5% CO² 

durant 5 jours. A J1 puis J5 post-ensemencent, le péricarde cellularisé est prélevé, rincé au NaCl 9%0 
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stérile puis fixé avec une  solution de paraformaldéhyde à 4% durant 24heures à 4°C et à l’abri de la 

lumière. L’observation se fait en microscopie confocale afin d’observer la colonisation des cellules 

marquées à 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) à 4% puis déshydratés par des bains de déshydratation progressifs (de 50 à 

90% d’éthanol puis en éthanol absolu), et enfin inclus en paraffine. Des coupes de 5µm 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 grâce à un test de Student et à 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 l’école de chirurgie du Fer à Moulins, sur 

des cœurs anatomiques isolés ex-situ (n=7) ou sur des cœurs in-situ abordés par sternotomie 

médiane (n =13). 

Les différentes étapes concernent la découpe du péricarde, la fabrication de la valve et les systèmes 

de maintien et d’aide à l’implantation de celle-ci. 

a) La découpe du péricarde  

Les  moules tridimensionnels NTU  

Le péricarde prélevé est étalé sur le moule 3D correspondant à la taille de l’anneau mesuré. Pour le 

découper, le péricarde est  pris en sandwich entre 2 moules complémentaires de même taille. Ces 

moules tridimensionnels ont été conçu 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 l’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 l’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 système de découpe type cutter et le support de découpe  

Après la série de tests de découpe utilisant les moules 3D de Goetz,  nous avons conçu un système de 

découpe de type cutter à partir de la géométrie du moule 3D. La géométrie du moule 

tridimensionnel de NTU a d’abord été dessinée par modélisation grâce au logiciel Catia© (« 

Conception Assistée Tridimensionnelle Interactive Appliquée ») qui est un logiciel de conception 

assistée par ordinateur (Dassault Systèmes).  

A partir de ce modèle 3D, nous avons cherché à créer une empreinte bidimensionnelle de moule 

avec le même logiciel. Un premier modèle de cutter rectangulaire en acier a alors été prototypé avec 

des bords coupants correspondant aux limites du modèle 2D. Le principe est d’étaler le péricarde sur 

un support solide, et d’appliquer le cutter dessus  selon le principe de l’emporte-pièce. Le système de 

découpe est évalué sur des prélèvements 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 conçus et élaborés dans les laboratoires de 

l’ENSAM (Ecole Nationale Supérieure d’Arts et Métiers) de Paris. Les prototypes étaient réajustés 

après chaque procédure afin de faire face aux difficultés rencontrées. 

b) Dispositif de maintien et d’aide à l’implantation chirurgicale  du péricarde  

Après la découpe, la pièce de péricarde est marquée à l’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 polymère) avant l’implantation chirurgicale. Pendant l’implantation la néo-valve est cousue sur 

l’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 

systèmes de maintien du péricarde ont été testés et évalués notamment un dispositif à double 

anneau permettant de fixer l’anneau valvulaire et les commissures, ainsi qu’un porte-valve de 

bioprothèse classique manufacturée (Figure 44).  

Au final, une pièce a été élaborée en collaboration avec le laboratoire de l’ENSAM de Paris. Une 

fois le prototypage fini, ce système de maintien a été testé sur cœurs anatomiques, puis sur modèle 

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 l’Ecole de Chirurgie de 

l’Assistance Publique des Hôpitaux de Paris (autorisation d’expérimenter chez l’animal numéro 75-

1071). L’âge moyen des animaux est de 12 mois et le poids moyen de 51 Kg. Les animaux ont  reçu 

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 l’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  

à la Kétamine à la dose de 1mg/Kg, atropine à la dose de 0,03 mg/Kg et au Propofol© à la dose de 4 

mg/Kg de poids corporel (Figure 33). Ils ne sont pas curarisés à cause de la mauvaise tolérance des 

ovins à cette drogue. L’électrocardiogramme(ECG) est monitoré de façon continue grâce à 4 

électrodes transcutanées. La saturation capillaire en oxygène 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 contrôlé (respirateur Drager Primus ®) avec un volume minute de 4l/min et une 

fraction inspirée d’oxygène de 60%. L’anesthésie est entretenue par l’isoflurane® et le propofol®. 

 

Figure 33: Procédure au bloc opératoire : (A) installation de l’animal en décubitus latéral  droit et (B) mesure 

de la taille de l’anneau aortique natif avec une bougie de Hegar. 
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Le cœur est abordé par une large thoracotomie postéro-latérale gauche dans le 4ème espace 

intercostal. La face médiastinale du péricarde était disséquée et débarrassée des reliquats graisseux 

pleuraux et thymiques. Une large pièce rectangulaire de péricarde est réséquée partant de la ligne 

médiane jusqu’aux limites du nerf phrénique gauche. La face médiastinale de cette pièce de 

péricarde est frottée à la compresse sèche afin d’enlever la partie graisseuse du péricarde. La pièce 

de péricarde est ensuite mise dans une cupule de sérum salé isotonique à 4°C. 

2) Installation de la CEC 

La circulation extra-corporelle (CEC) est installée après héparinisation générale (300 unités/Kg de 

poids) pour un TCA cible supérieur ou égal à 480 secondes. L’aorte est canulée au niveau de l’aorte 

descendante par une canule coudée 18 Fr. La canulation de l’oreillette droite est faite par une canule 

à double étage à 32Fr. Dès que les  canules sont raccordées à l’oxygénateur, la CEC est amorcée en 

normothermie. Une décharge des cavités cardiaques  gauches est installée par l’auricule gauche. 

L’aorte ascendante est clampée au ras du tronc supra aortique unique. Le cœur est ensuite arrêté par 

une solution de cardioplégie chaude au sang injectée par la racine aortique puis renouvelée toutes 

les 20 minutes par les ostia coronaires après l’ouverture de l’aorte par une aortotomie transversale à 

un centimètre au-dessus de la jonction sinotubulaire. La valve native est ensuite réséquée et la taille 

de l’anneau aortique est mesurée grâce à une bougie de HEGAR permettant ainsi de choisir le moule 

correspondant à 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 pièce de péricarde prélevée est étalée sur le moule correspondant à la taille de l’anneau natif. A 

l’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 l’une à l’autre par un surjet 

de fil monofilament non résorbable (Prolène 5/0) de façon à 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 être fixé soit 1) dans du glutaraldhéyde à 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 Prolène 5/0 sont passés par le milieu de chaque néo-feuillet de la valve et le 

nadir correspondant sur l’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 l’anneau aortique par les 3 hémi-surjets. Les 3 commissures sont  fixées au niveau de la 

paroi aortique par 3 points en U au Prolène© 4/0 appuyés sur attelle de feutre de péricarde. Ces 3 

points commissuraux permettent de transformer le tube initial en 3 cuspides d’où la dénomination 

de la technique : « simple point attached commissure » ou SPAC [10]. Le point correspondant à la 

commissure au niveau de la paroi aortique est identifié en mettant en tension vers le haut et de 

façon équidistante les 3 points commissuraux de la valve. 

L’aortotomie est refermée par 2 hémi-surjets au Prolène 5/0. Après purge des cavités 

cardiaques, l’aorte est déclampée. Le cœur 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 à un sevrage de la CEC qui correspond 

à un arrêt progressif de celle-ci.  
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Les résultats du remplacement valvulaire aortique sont alors évalués sur des paramètres 

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 

cœur reprend une bonne hémodynamique (TA correcte, absence de dilatation du VG), nous 

procédons à l’ablation des canules et l’administration de la protamine pour neutraliser l’héparine. La 

thoracotomie est alors fermée plan par plan après mise en place d’un drainage aspiratif avec deux 

drains de Redon de charrière 16.  

Les moutons passent ensuite les six  premiers jours postopératoires aux locaux du laboratoire 

animalier pour surveillance et soins, puis ils sont transférés à la ferme (INRA). 

4) Sacrifice des animaux  

Deux séries expérimentales ont été réalisées. Une première serie de trois moutons, puis une serie 

complementaires de 15 moutons. 

Après un an post-opératoire, les animaux sont repris au bloc opératoire. Sous anesthésie générale et 

héparinisation (75UI/kg) une échocardiographie est réalisée pour évaluer l’intégrité et les 

performances de la néo-valve aortique. Le gradient trans-valvulaire aortique est notamment mesuré 

et corrélé au gradient qui est obtenu immédiatement après l’implantation de la valve. Les animaux 

sont ensuite euthanasiés par injection de Pentobarbitone (Doléthal®, Laboratoire Vétoquinol). Le 

cœur et l’aorte ascendante sont prélevés pour des examens histologiques.  

5) Evaluation macroscopique et microscopique 

Le cœur et l’aorte ascendante prélevés sont rincés avec du sérum physiologique et font ensuite 

l’objet d’un examen macroscopique qui permet de préciser l’aspect de l’aorte native et de la néo-

valve : degré de rétraction, existence de déchirure des feuillets valvulaires, surtout niveau de 

calcifications de la paroi de l’aorte et ou de la valve.  

Les pièces anatomiques sont ensuite fixés dans uns une solution de formaldéhyde à 4% pour une 

étude microscopique selon le même protocole que précédemment. Les sections sont alors colorées 

au Trichrome de Masson et à l’Hématoxyline Eosine. 

III. Résultats. 

A. Préparation du gel de recouvrement tissulaire  

1) Préparation du gel de recouvrement tissulaire 

Pour réaliser le recouvrement tissulaire de péricarde avec le polymère, il est tout d’abord nécessaire 

de mettre au point le recouvrement péricardique avec l’hydrogel. Pour cela, le temps de réticulation 

nécessaire pour uniformiser le revêtement 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 l’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 l’hydrogel. 

Nom de l’hydrogel Temps de réticulation 

P50D50H pas de réticulation  

P70D30H 10 +/- 2 secondes 

P100D0H 9+ :- 3 secondes 

P0D100H pas de réticulation  

P= pullulane, D=dextrane, H= héparine 

 

Après l’ajout de l’agent réticulant POCl3, 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 

à ces résultats, nous avons donc décidé d’utiliser le mélange P100D0H et de diminuer la concentration 

du volume de l’agent réticulant passant de 1% vf à 0.5% (vf) afin de prolonger la durée de gélification 

et avoir ainsi le temps nécessaire pour recouvrir les échantillons de péricarde. Les paramètres 

modifiés sont présentés dans le Tableau 7. 

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

polymère POCL3 (µL) H2O (µL) temps de réticulation 

P100D0H (4.5mL=90% vf) 

Pullulane9,9%/Héparine 

0,1% 

50 (1% vf) 450 (9% vf) 9 +/-3 secondes 

35 (0.7% vf) 465 (9.3% vf) 60 +/- 20 secondes 

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 à la réticulation sur le péricarde. 
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Figure 34. Péricarde ovin. A) Péricarde ovin après decellularisation.  

B) gel de P100D0H coloré au bleu Alcian à la surface du péricarde decellularisé. 

 

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

péricarde 

a) Viabilité des cellules du tissu péricardiques après décellularisation  

ifférents traitements 

comme la décellularisation, le recouvrement par le gel de polymère, ou le traitement au 

glutaraldéhyde sur la qualité du tissu péricardique. Les résultats obtenus par le test MTT sont 

représentés dans la Figure 35.  

 

 
Figure 35 : Viabilité cellulaire résiduelle du péricarde  

après 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 duit pas de modification 

du taux de viabilité cellulaire. 
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Figure 36 : MEB des péricardes après décellularisation mécanique (Contrôle) ou traitement au 

 : A = X200, B= X3000, C= X5000. 

  

     ge (Figure 36) met en évidence la 

différence entre les surfaces de différents échantillons de péricarde après leurs traitements. Nous 

remarquons une différence de structure au niveau de la matrice extracellulaire. Le péricarde traité au 

glutaraldéhyde est composé de fibres de collagène très rapprochées entre elles. La décellularisation 

mécanique provoque un écartement de fibres matricielles. Le recouvrement de cette surface par le 

polymère permet de retrouver une surface relativement homogène.  

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

traitement du péricarde 

de 

prolifération cellulaire du péricarde, nous avons ensemencé des cellules endothéliales HUVECs sur la 

surface des échantillons et avons étudié leur viabilité -ensemencement.  

 

Figure 37 : Viabilité et prolifération des cellules HUVECs après 5 jours en fonction des modes de traitement 

du péricarde (test Resazurin®). P<0.01. Contrôle = decellularisation mécanique. 



82 

 

Afin de visualiser la répartition des cellules dans les matériaux, nous avons marqué les cellules 

cellules HUVECs au PKH26 et observé celles-ci après 5 jours de culture. Une répartition homogène 

des cellules est observée au niveau de l’épaisseur du péricarde. Les résultats rejoignent les 

observations quantitatives. Les cellules pénètrent de manière homogène et se répartissent sur toute 

la tranche de section du péricarde recouvert de polymère 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). 

 

Figure 38: Localisation des cellules marquées (rouge) dans l’épaisseur de péricarde à J1. (M) Décellularisation 

mécanique ; (G) après traitement  au glutaraldéhyde et (P): après revêtement par le polymère. 

 

B. Préparation de la valve 

1) La découpe du péricarde 

La découpe du péricarde s’est révélée approximative et non reproductible avec l’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 à 

l’aide du même moule peuvent avoir des dimensions différentes soulignant l’imprécision de la 

découpe utilisant les moules 3 D (Figure 39). Ainsi même si la mesure de l’anneau aortique permet de 

définir une taille précise de valve à préparer, la valve obtenue, du fait des imprécisions ne 

correspond pas absolument  au diamètre voulu. 
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Figure 39 : Imprécision de la découpe. Les deux morceaux du péricarde sont découpés aux ciseaux à l’aide du 

moules 3D, les dimensions obtenues ne sont pas les mêmes, 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 système d’emporte-pièce ou cutter afin d’obtenir 

une découpe reproductible, fiable et rapide. 

a) Conception d’un modèle bidimensionnel de découpe et fabrication de 

prototypes. 

 

 
 
Figure 40 : Conception du moule 2D. (A) plan et dimensions (B) du modèle 2D de diamètre 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 conçu un  modèle 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 grâce au moule 3D et de la rendre plus précise et reproductible. 
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Trois modèles de cutters ont été prototypés. Des modifications sont apportées en fonction des 

difficultés rencontrées pendant les phases d’essai.  

Le premier modèle de cutter est confectionné en acier inoxydable 316L, car ce métal autorise 

une stérilisation à une température de 140° C (Figure 41). La surface coupante est plate et reproduit 

fidèlement l’empreinte du modèle 2D. La conception, le prototypage et la réalisation de ce modèle 

ont nécessité 8 semaines de fabrication.  

Lors de l’utilisation, à la pression manuelle, la découpe avec ce modèle a été difficile et a 

nécessité l’application d’une pression élevée qui n’a pu être obtenu qu’avec l’application d’une 

massette. La lame a alors été réaffûtée au laboratoire de l’ENSAM de Paris, mais sans réelle efficacité 

sur la découpe lors de l’essai suivant au laboratoire d’anatomie. 

 

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

Un deuxième cutter est alors conçu pour pallier à ces difficultés, en substituant une lame 

dentée à la lame plate. L’aspect denté de la lame permet une stabilisation du péricarde. Ce cutter est 

monté sur un manche en PETG (Poly Ethylène Téréphtalate Glycolisé). Ce matériau est choisi car 

transparent, amorphe, chimiquement inerte et non toxique à basse température (Figure 40).  

 

Figure 42 : Modèle 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 modèle 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 à une 

utilisation régulière au bloc opératoire en raison d’une mauvaise tolérance de la matière 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 très cours de fabrication a 

été privilégié dans ce cas pour la mise au point.  

Une dernière version de cutter est fabriquée. Cette version est composée d’une lame dentée 

en acier inoxydable 316L montée sur un manche en platinium qui tolère les hautes températures des 

cycles de stérilisation (Figure 43B). 

 

Figure 43 : Matériaux utilisés pour la fabrication du cutter. (A) Cutter en acier à 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 problème 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’être 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 à cause des problèmes 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 à 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 l’imprégnation de sa surface durant le procédé de traitement, un 

dispositif pour le maintien de la valve et l’imprégnation est nécessaire. 

Un dispositif à double anneau a été utilisé. Il s’est avéré inadapté car trop encombrant, gênant  la 

suture de la néo-valve sur l’anneau natif. 

Le système de porte valve de bioprothèse classique manufacturée utilisé comme support pour cette 

néo-valve (Figure 44) s’est aussi révélé inadéquat, gênant le passage des fils de suture et rendant 

cette phase très difficile. 

 

 

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

Finalement nous avons donc conçu un modèle 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, l’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 diamètre interne. Il sert à 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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Figure 45 : Les trois parties constitutives du holder (conception catia©).(A) le manche ; (B) l’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 

diamètre externe et 8 mm de diamètre interne Il sert aussi de support à la suture des deux 

extrémités du péricarde qui permet de transformer la pièce 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 à l’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 conçu 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 modèle conçu grâce 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 cœurs 

humains explantés ou in situ sur cadavre, après sternotomie. Ce travail a été réalisé au Laboratoire 
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A Ecole de C APHP. Les procédures réalisées in situ le 

plus proche possibl etrouvées au  bloc opératoire. Au total vingt (20) 

implantations ont été effectuée in situ. 

a) La découpe du péricarde 

Le péricarde décellularisé mécaniquement est posé sur une plaque en silicone de 8 mm 

puis découpé avec le cutter. Trois tailles de ce modèle de cutter sont  

es. Après la découpe, le 

péricarde doit être 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 

marquée Figure 47). 

 

 
Figure 47 : Découpe du péricarde. (A) cutter définitif à lame dentée en acier, (B) découpe du péricarde plus 

précise avec un marquage des commissures (C). 

b)  

transfor r (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 polymère) (Figure 48 C). 

 

Figure 48 : Utilisation du holder. (A) pendant la confection de la valve ; (B) et(C)  maintient la valve ouverte 

. 
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c) -valve. 

 valvulaire e 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). Dès que la néo-valve est bien positionnée sur 

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 fermée mimant 

la diastole. (B) néo-valve ouverte mimant la systole. 

physiologique (5

minutes après. 

 

dans des conditions anatomiques correspondant à une procédure clinique. En moyenne, le temps de 

fabrication varie de 7 min (ex vivo)  à 10 min (in situ). 

En ce qui concerne la fabrication de la valve, a pas été 

stade. Néanmoins,  

feuillets. Cette intervention ayant été réalisée avec succès comme le montre la Figure 49 par deux 

opérateurs différents, il est eut donc être transposée sur gros 

animaux avec des chances de succès. . 



90 

 

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 à la dernière du projet : la validation des procédures chirurgicales in vivo chez 

l’animal sous circulation extra corporelle.  

C. Reconstruction valvulaire aortique en péricarde autologue. Etude in 

vivo chez le mouton  

Cette étape nécessite l’utilisation d’un modèle de gros animal. La reconstruction valvulaire aortique 

avec le péricarde autologue est une procédure de chirurgie à cœur ouvert  qui nécessite donc  la 

mise en place d’une circulation extra-corporelle.  

Durant cette étude, l’ensemble des étapes  de la procédure sera validée à savoir : 

· La conception per opératoire de la valve 

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

· 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 l’autogreffe péricardique est de 

15.68 +/- 4.84  minutes. Lorsque l’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 

rinçage. Lorsque le polymère est utilisé, le temps nécessaire à la réticulation est d’environ 2 mn 

supplémentaires.  

Après confection de la néo-valve le temps moyen nécessaire à l’implantation  de la valve 

péricardique en position orthotopique est de 40 +/- 7. 69 minutes.  

La taille moyenne de l’anneau de la prothèse 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 premières 

procédures chirurgicales sont surtout liées à la découpe du péricarde et à l’implantation de la néo 

valve (n = 3 moutons). En effet, comme nous l’avons vu précédemment la découpe avec les moules 

tridimensionnels de Goetz est imprécise et non reproductible. Aussi l’absence de stent et de 

collerette de suture de l’autogreffe péricardique rendent l’implantation de la valve plus difficile par 

rapport à une prothèse classique (péricarde et stent). Par ailleurs, le tissu péricardique doit être 

déplissé à chaque point de passage du surjet.  

Les données per et post-opératoires immédiates des trois premières 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 Décès à J7 Décès sur table Vivant 

 

L’échocardiographie a montré une fuite aortique minime dans trois (3) cas sans dilatation du 

ventricule gauche. Il s’agissait de fuite centrale, sans conséquence hémodynamique. L’absence des 

nodules d’Arantius sur l’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 contrôles écho-cardiographiques ont également montré un bon fonctionnement de l’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 

extrêmement contraignants  et qui  nécessitent la mobilisation de moyens importants humains et 

matériels. De plus, la durée de l’étude (6 mois à un an) et le retour des animaux à la ferme font 

apparaitre d’autres types de problèmes comme certaines pathologies infectieuses communautaires 

des zones d’hébergement à 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  arrêtée et une 

défaillance myocardique sévère 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’œdème pulmonaire avec des aspirations bronchiques 

rosacées et abondantes.  
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Cinq 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 à 11 mois post-opératoires. 

La mortalité péri-opératoire est donc très élevée dans notre étude (5 moutons restants sur 18) dont 

deux valves traitées « polymère » et trois valves traitées au glutaraldéhyde.  

 

3) Résultats macroscopiques et histologiques  

 

Figure 50 : Aspect à 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 prélèvements ont mis en évidence un certain degré de 

rétraction des feuillets valvulaires avec un début de fusion commissurale sans désinsertion valvulaire 

au niveau de l’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 polymère (Figure 51).  
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Figure 51 : Aspects macroscopiques des valves après sacrifice des animaux à 1 an.  (A) calcification massive 

des feuillets valvulaires  après traitement au glutaraldéhyde, (B) feuillets valvulaires à 1 an après traitement 

par le gel de polymère. 

 

 valves prétraitées au glutaraldéhyde objectivent des calcifications 

manifestes (Figure 52).  

 

Figure 52 : Valve traitée au glutaraldéhyde. Coupes microscopiques de feuillets valvulaires péricardiques à 10 

mois. A) vue macroscopique de la 

de formation au niveau des zones de tensions de la valve (flèches violettes). Un agrandissement (B) de la 

zone permet de voir les zones correspondantes à un début de calcification. Les feuillets de la valve sont 

Coloration Trichrome Masson. 
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Les coupes faites sur les feuillets valvulaires qui ont été prétraités avec le polymère montrent une 

meilleure configuration tissulaire avec une disposition circulaire des fibres collagène, 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). 

 

Figure 53 : Valve traitée avec le polymère. Coupes microscopiques de feuillets valvulaires péricardiques à 10 

mois. A) vue macroscopique de la valve. Notons l’absence macroscopique de zones de calcifications. 

Coloration Trichrome Masson. 

 

IV. Discussion - perspectives 

Les bioprothèses sont constituées de tissus biologiques d’origine animale. Leur principal inconvénient 

réside dans leur durabilité limitée dans le temps à 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  à 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 problèmes 

de disponibilité, de coût et surtout de conflit immunologique. Ce dernier est un des facteurs 

pathogéniques de la dégénérescence des bioprothèses hétérologues ou homologues.  

 La confection  de l’autogreffe péricardique nécessite des  manipulations du péricarde qui 

peuvent être prolongées et en milieu sec avec notamment  une étape d’élimination de la graisse aux 

ciseaux et/ou à la compresse.  
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Indépendamment de la souffrance cellulaire liée à la manipulation, il s’agit d’une véritable   

décellularisation mécanique qu’induit de facto  le frottement de la compresse sur le tissu durant 

l’étape de dégraissage du péricarde. Comme l’indique nos résultats, le tissu péricardique perd 

environ 70% de sa viabilité durant cette étape. Ce phénomène 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  

phénomène de rejet comme c’est le cas  pour les  xénogreffes.  La présence  par contre de débris 

cellulaires et matriciels va induire  un phénomène de remodelage tissulaire  [134, 138] qui peut être 

à l’origine  d’une  fibrose post-opératoire lors de la phase de réparation. Cette fibrose peut être 

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 libèrent des produits de 

l’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 phénomènes de réparation physiologique des tissus agressés ont tendance à  s’amplifier 

avec la durée et la brutalité  de l’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 à court terme et  de calcification à 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 délétères des aldéhydes qui 

dévitalisent les cellules, favorisant  du coup leur  minéralisation  à moyen et long terme. Même si 

dans ces applications, il s’agissait le plus souvent de favoriser l’intégration du péricarde xénogenique 

et limiter les réactions à 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 l’héparine. Les deux premiers sont connus pour  leurs caractères ioniques  en milieu 

alcalin et pour la possibilité éventuelle de pouvoir les  modifier  chimiquement. Tous ces composés à 

l’état natif présentent l’intérêt 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 à former un « glycocalix » 

à la surface membranaire cellulaire. Lee et al. ont montré qu’en traitant des péricardes decellularisés 

et tannés au  glutaraldéhyde par l’héparine, la matrice résistait mieux à la dégradation enzymatique 

notamment  par la collagénase [161].  L’héparine, appartenant à la famille des héparane -sulfates, est 

présente dans les cellules mastocytaires des tissus. Elle est connue pour, à la fois protéger les 

éléments constitutifs de la matrice de la dégradation protéasique, mais également joue un rôle 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 l’action combinée d’oxydes de polyethylène sulfonés et de l’héparine ont des effets 

anticalcifiants sur les valves biologiques par l’action des effets protecteurs des PEG et des ions 

sulfonates 

Les propriétés des hydrogels, telles que la teneur en eau et l’élasticité, dépendent 

étroitement de la composition de l’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 à moduler l’activité cellulaire [319] et à favoriser l’intégration de matériaux formés à 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 à un hydrogel de dextrane augmentaient les propriétés 

élastiques de celui-ci [214].  

Par ailleurs, la mise au point de prothèses vasculaires imprégnées de ces hydrogels de 

polysaccharides [190] ou réalisées par ingénierie tissulaire avec ces mêmes composés a permis de 

montrer l’absence de thrombose  post-opératoire dans un vaisseau inférieur à 6mm de diamètre 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 l’explantation n’ont pas mis en évidence de 

thrombus ou de micro-thrombus à la surface de la valve péricardique. Les études in vitro ont permis 

de montrer que l’application d’un hydrogel polysaccharidique à la surface du péricarde permet une 

répartition homogène des cellules dans l’ensemble du péricarde permettant ainsi une  réparation 

cellulaire rapide comparativement au traitement par le glutaraldéhyde. Sur pièce anatomique, la 

couche de cellules endothéliales est objectivée essentiellement  sur la valve pré traitée par le 

polymère. 

En combinant ainsi ces propriétés nous pouvons penser que nous limiterons la destruction 

péricardique durant la période post-opératoire immédiate (1 à 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 diamètre 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 à la formation de cet hydrogel est la nécessité d’effectuer la 

polymérisation en moins de 5 minutes du fait des contraintes de temps liées à 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 à 15 minutes pour une concentration de 

STMP de 15% (vf). Cette vitesse de réticulation peut être 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 être 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 l’agent réticulant s’est porté sur le 

POCl3, bien que celui-ci ne soit pas considéré comme biocompatible. Les résultats issus de l’étude de 

réticulation ont permis d’exclure les mélanges qui ne réticulaient pas ou qui mettaient du temps à 

réticuler. Cependant, le temps de réticulation des mélanges peut  être trop rapide (9 à 10 secondes) 

et ne pas correspondre au temps nécessaire pour réaliser le recouvrement per-opératoire de la valve 

avant que le polymère ne soit réticulé avec lui-même. Un travail d’ajustement a donc été réalisé et la 

concentration de l’agent réticulant a été diminuée progressivement. En comparant le temps de 

réticulation, nous avons choisis un mélange de pullulane hépariné qui mettait 2 minutes à 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 à 15 min environ. 

Nous avons ensuite vérifié que le gel de polysaccharide formé sur le péricarde ne provoquait 

pas de mortalité cellulaire supérieure à celle de la décellularisation mécanique. Comme le montrent 

les résultats, la viabilité est identique et, du fait de sa très faible épaisseur (<1mm), le lavage en NaCl 

permet un lavage rapide. Néanmoins si une utilisation clinique était envisagée, il faudra réfléchir à 

d’autres agents réticulants autorisés.  

Une fois ce paramètre fixé, le recouvrement a été réalisé sur le péricarde. Il forme une 

couche de polysaccharide homogène 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 être 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 délétères du glutaraldéhyde sur les tissus notamment la fibrose et les calcification 

à long terme [92, 117, 139, 321], mais aussi montré que ces phénomènes démarrent immédiatement 

dès le contact avec les cellules. Cela peut ainsi expliquer in vivo, l’absence de ré-endothélialisation 

des valves traitées au glutaraldéhyde. Ces constations posent encore le problème de l’utilisation 

systématique de cette méthode de « tannage » des tissus valvaires en chirurgie cardiaque.  

Avec le revêtement polymérique, les cellules croissent de manière homogène à la surface du 

péricarde. Cette colonisation précoce pourrait permettre d’induire une cicatrisation homogène des 

tissus, évitant ainsi la fibrose rétractile. 

Indépendamment des tests qui pourraient être réalisés pour mieux comprendre le 

mécanisme de colonisation cellulaire de ce péricarde recouvert (durabilité sous flux, colonisation et 

viabilité cellulaire sous flux, autres modèles cellulaires type progéniteurs endothéliaux), 

hémocompatibilité du péricarde, il nous a semblé plus simple d’aller directement en phase de 

validation in vivo dans le modèle de référence qui est le modèle 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 à cœur ouvert chez l’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 à un an post-opératoire.  

Le modèle 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 modèles animaux, tels que le bœuf ou le  chien, sont 

également utilisés comme modèles de référence et supportent le sevrage  de la circulation 

extracorporelle (CEC). Néanmoins ils posent pour le premier des problèmes de coûts et 

d’équipements encore plus lourds et pour le second des problèmes éthiques. Le porc, fréquemment 

utilisé dans l’évaluation des matériaux, tolèrent très mal le sevrage de la CEC et est sujet à de 

nombreuses complications post opératoires,  notamment des péricardites. Le mouton présente 

l’intérêt d’avoir des constantes cardiaques (fréquence cardiaque, débit cardiaque, pression artérielle, 

gazométrie sanguine, électrocardiogramme) superposables à celles de l’homme [328]. Il en est de 

même 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 modèle expérimental en chirurgie 

cardiovasculaire avec des résultats satisfaisants et une mortalité péri-opératoire acceptable, à 

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 

cœurs sains donc sans pré-conditionnement. La mortalité péri-opératoire est très élevée dans notre 

étude. Les cas de décès sur table sont justement liés à une défaillance myocardique probablement 

due à cette intolérance des animaux à des procédures chirurgicales  relativement longues.  

Les principales difficultés rencontrées lors des premières procédures d’implantation in vivo 

de la néo-valve en péricarde autologue, sont liées à 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 premières procédures chirurgicales ont été réalisées sans  instruments dédiés, et 

l’étroitesse de la portion tubulaire de la racine de l’aorte chez le mouton ainsi que la consistance de 

l’implant péricardique rendaient l’implantation plus longue et plus difficile lors des premières 

procédures chirurgicales 

Pour réduire le temps de clampage, il a donc fallu imaginer des dispositifs d’aide à la 

fabrication, au traitement et à la  pose de la valve. Aussi, en sus du développement d’une néo-valve 

en péricarde autologue, l’un des objectifs de cette étude est également de rendre la fabrication et 

l’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 là même 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 l’utilisation de cutter de type emporte-

pièce à 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 système de moules de Goetz 

que nous avons utilisés dans la phase expérimentale initiale [10]. Les péricardes xénogéniques 

utilisés pour la fabrication des valves, nécessitent  un système de maintient que ce soit un stent à 

mémoire de forme [334] ou un stent déployable [71] durant la mise en place. Les valves 

commerciales sont donc commercialisées avec leur système de pose intégrée dont la technologie 

relève du secret de fabrication. 

Pour cette étude et afin de répondre à un objectif de standardisation du geste opératoire 

nous avons  mis  au point et  fabriqué  un cutter pour la découpe. Il en a été de même pour un holder 

ou porte valve qui permet le maintien de la valve pendant l’implantation. 

 Devant la complexité et les coûts 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 l’enfant [8, 9]. De plus la suture directe de l’autogreffe valvulaire péricardique sur 

l’anneau aortique natif ou la paroi de l’aorte permet de préserver l’anatomie fonctionnelle de toute 

la racine de l’aorte et les capacités de croissance de l’anneau natif [8, 80].  

La préservation de l’anatomie fonctionnelle est importante car la valve aortique s’intègre 

dans une unité fonctionnelle qu’est la racine de l’aorte qui comprend outre la valve, la chambre de 

chasse du ventricule gauche, les sinus de Valsalva, la jonction sino-tubulaire et l’aorte ascendante. 

L’absence de stent et de collerette de suture fait que l’autogreffe valvulaire péricardique reconstruit 

seulement les trois feuillets de la valve et ne rigidifie pas le culot aortique. Cette préservation de 

l’anatomie fonctionnelle de la racine de l’aorte réduit le stress mécanique au niveau des feuillets 

valvulaires particulièrement au niveau des zones de faiblesse comme les commissures, ce qui 

contribue à augmenter la durabilité de la valve. Elle permet  aussi de minimiser les résistances et les 

gradients trans-valvulaires après 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 à la fabrication de la valve lors de ce travail de thèse 

permet de standardiser la procédure de fabrication. Le succès 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 l’étude in vivo  est le nombre relativement faible d’animaux survivants 

sur le long terme. Ce faible taux de survie est lié en partie à des problèmes de réanimation per et 
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post-opératoire. Pour ce type de protocole de chirurgie expérimentale, lourd et fastidieux, le recours 

à un centre expérimental entrainé avec une réanimation performante est un impératif dont il faut 

tenir compte pour les projets futurs, quitte à 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 à obtenir.  

La disponibilité d’un  matériel d’évaluation performant  (notamment l’écho-cardiographie 

per-opératoire) adapté à l’animal et la nécessité d’avoir des moyens humains importants 

(échographiste, anesthésiste, infirmière de bloc…) sont un impératif  pour ce type de protocole.  

Il serait tentant et peut être  être intéressant de tester le système mis au point tout d’abord 

dans un bioréacteur.  Malgré tout l’intérêt 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 système reste  très éloigné de 

la réalité physiologique et en particulier de la complexité de l’anatomie de la valve  et de la racine  

aortiques. Il représente par contre un bon modèle 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 l’utilisation du péricarde autologue. La pose de la valve 

péricardique est faite par voie percutanée [344-346] après prélèvement par voie endoscopique trans-

thoracique du péricarde. Le péricarde de l’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 à fait la même, mais elle permettrait de tester chez 

l’animal en position anatomique la valve péricardique , ainsi que le développement de calcifications, 

sans avoir à utiliser la CEC.  

V. Conclusion 

Ce travail  s’inscrit  dans cette quête de la valve idéale et de ses nombreuses voies de 

recherche allant du développement de nouveaux matériaux, à l’ingénierie tissulaire et la médecine 

régénérative.  

Durant ce travail de thèse, 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.  

ü 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 l’enfant et l’adulte jeune est  pour moi  chirurgien cardiaque actuellement  

installé à Dakar, Sénégal, une préoccupation constante étant donné le caractère endémique de la 

maladie rhumatismale. En position aortique, étant donné le caractère rétractile des lésions, le 

remplacement de la valve est souvent la seule alternative. Le remplacement valvulaire aortique 

avec les prothèses actuelles donnent des résultats peu satisfaisants à ces âges.  L’utilisation du 

péricarde pourrait permettre une reconstruction valvulaire aortique plus satisfaisante  en 
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respectant l’anatomie fonctionnelle de la racine de l’aorte (avec possibilité de croissance de 

l’anneau), de   réduire aussi  les coûts de la chirurgie valvulaire  et donner ainsi  la possibilité de 

soigner un plus grand nombre de malades.  

ü La chirurgie conservatrice de la valve aortique.  a également été abordée via ma participation à 

l’évaluation d’un système 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 

l’anneau dans un modèle animal pour répondre à la réglementation en cours. Depuis, Emmanuel 

Lansac initie des  chirurgiens cardiaques européens et français à 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 à Dakar où en plus de la chirurgie valvulaire, nous venons  de réaliser les 

premiers pontages coronariens évitant aux patients d’être évacués au Maghreb  ou en France, de 

mettre en place des travaux collaboratifs de recherche, en lien avec l’Université de Thiès (Sénégal),  

l’Institut Mutualiste Montsouris, ainsi que le LVTS. 
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I. Collaborations scientifiques 

 

Introduction à l’article1 

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 prothètique plus ou 

moins associé à un remplacement de la racine de l’aorte  a longtemps été la seule méthode de 

traitement de ces lésions. Une meilleure connaissance de l’anatomie fonctionnelle de la racine 

aortique et les bons résultats de la réparation valvulaire mitrale ont favorisé ces dernières 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 à 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 diamètre 

de la jonction sino-tubulaire pour le remodeling de Yacoub, en réduisant les diamètres de la jonction 

sino-tubulaire et de l’anneau aortique au prix d’une reconstruction anti antatomique de la racine  

pour l’intervention de David.  

La réalisation d’une annuloplastie à l’aide d’un anneau prothètique externe expansible combinée au 

« remodeling » permet de réduire les diamètres de la jonction sino-tubulaire et de l’anneau 

valvulaire sans compromettre l’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 l’anneau valvulaire et 

de la jonction sinotubulaire. 

Les résultats ont montré que cette annuloplastie augmente la coaptation valvulaire en réduisant 

significativement les diamètres de l’anneau et de la jonction sino-tubulaire tout en préservant 

l’antomie fonctionnelle de la racine de l’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 grâce à l’utilisation 

d’anneau expansible sur un modèle animal.  
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Introduction à l’article2 

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 I, Letourneur D, 

Meddahi-Pellé.A. J Biomed Mater Res A. 2011. 96(3): p. 535-42. 

 

L'implantation des biomatériaux nécessite la présence d'un matériau spécifique afin que la 

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 polymères ont été 

fréquemment utilisés dans ce but, car ils présentent des propriétés similaires à celle d’une matrice 

extracellulaire. Les propriétés et la biocompatibilité d’un biomatériau sont influencées par la 

composition des polymères utilisés.  

Nous nous sommes intéressés ces dernières années à des composés polysaccharidiques (dextrane et 

pullulane), déjà 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 à la migration et à 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 l’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 l’hydrogel sur le 

tissu hôte. 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 à du dextrane de pullulane en concentration croissante induit une 

augmentation de la réaction à corps étranger et ce de manière dose/dépendante. Les propriétés 

mécaniques des hydrogels s’améliorent également en augmentant la concentration en dextrane. 

En variant donc, la composition de l’hydrogel à base de polysaccharides, les différents systèmes 

pourraien être utilisés comme matériaux biocompatibles pour des dispositifs implantables, des 

systèmes de livraison de drogue ou pour des applications en ingénierie tissulaire. 
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II. Articles de revues 

Introduction à l’article3 

 

Pericardial Processing: Challenges, Outcomes and Future prospects. 

Escande Remi, Nizar Khelil, Isabelle Di Centa, Caroline Roques, Maguette Ba, Fatima Medjahed-

Hamidi, Frederic Chaubet, Didier Letourneur, Emmanuel Lansac, Anne Meddahi- Pelle. In Tech 

“Biomaterials Science and Engineering” book edited by Rosario Pignatello, ISBN 978-953-307-609-6, 

Published: September 15, 2011 under 

 
 

Le péricarde est un tissu biologique très 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 collagène notamment le collagène de type I. Il contient également des glyco-

proteines, des glyco aminoglycanes (GAGS) et des cellules conjonctives. L’organisation du collagène 

n’est pas homogène et d’un endroit à l’autre l’architecture du péricarde peut être 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 prélèvement. 

Le péricarde utilisé dans la confection des bio-prothèses 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 délétères notamment sur les propriétés mécaniques et la durabilité du 

tissu péricardique. C’est pourquoi le choix d’une méthode doit être 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 l’utilisation des tissus hétérologues. Il faut cependant noter que les tissus 

autologues bioprothètiques 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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Introduction à l’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 l’aorte sont le plus souvent d’origine 

dystrophique dans les pays développés 

En fonction de la prédominance des lésions dystrophiques au niveau des cuspides ou de la racine de 

l’aorte, on distingue les anévrysmes de la racine de l’aorte (à 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 à un remplacement de la racine de l’aorte. 

Une meilleure connaissance de l’anatomie fonctionnelle de la racine de l’aorte et les limites des 

prothèses 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 l’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 diamètre 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 l’aorte qui ne permet pas de traiter la dilatation de 

l’anneau valvulaire. 

La technique de David permet de réaliser un remplacement de la racine de l’aorte par un tube en 

Dacron dont l’extrémité proximale  est fixée en sous valvulaire  et la valve aortique est réimplantée 

sur le tube par l’intérieur (technique dite de la réimplantation). Cette technique rétablit la 

compétence valvulaire en réduisant le diamètre de la jonction sino-tubulaire et de l’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 l’utilisation d’un anneau  aortique prothètique externe 

associé à la technique du « remodeling » de la racine qui permet de restaurer la compétence 

valvulaire tout en respectant l’anatomie fonctionnelle de la racine aortique. 
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III. Vulgarisation scientifique 

Tout Prévoir, Formation médicale continue, Juin 2010 
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Journal « Le Soleil » Dakar, Novembre 2011. 

L’article pose le problème des écueils rencontrés dans la prise en charge chirurgicale des 

cardiopathies valvulaires dans un pays à revenu faible. 
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RESUME 

Objectifs : Il n’existe pas de valve de remplacement idéale à l’heure actuelle. L’utilisation du 

péricarde autologue pour confectionner une valve de remplacement dans le même 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 polymère ou glutaraldéhyde dans les conditions 

physiologiques d’une chirurgie à cœur ouvert sous circulation extra-corporelle. La néo-valve a été 

implantée au niveau de l’anneau valvulaire natif par 3 hémi-surjets au Prolène 5/0 avec l’utilisation 

d’instruments dédiés conçus grâce à l’étude ex-vivo. Les moutons survivants sont sacrifiés à un an 

pour une évaluation histologique de l’implant tissulaire péricardique. 

Résultats : Le temps moyen de confection de l’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 polymère. 

Conclusion : L’utilisation du péricarde autologue dans la reconstruction valvulaire aortique est une 

alternative intéressante surtout chez l’enfant et sur les petits anneaux. L’utilisation d’instruments 

dédiés permet de rendre la fabrication et l’implantation de la néo-valve plus  simple et plus 

reproductible avec des temps de CEC et de clampage raisonnables. Le gel de polymère 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 Prolène 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 



 

 


