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Un nouveau type de substitut vasculaire obtenu par tissage de fils 

issus de la membrane amniotique humaine 

En réponse à la faible performance des prothèses synthétiques pour les 

revascularisations de petit diamètre (≤ 6 mm), de nombreux travaux de recherche ont 

porté sur le développement de substituts vasculaires biologiques. Bien que des 

résultats prometteurs aient été obtenus, la production de ces greffons repose 

principalement sur des méthodes d’ingénierie tissulaire coûteuses. L’objectif de cette 

thèse était donc de produire, à moindre coût, un substitut vasculaire biologique humain 

de petit diamètre. Pour cela, la membrane amniotique humaine (MAH) et une méthode 

d’assemblage sans cellule, basée sur le tissage, ont été associées. Afin de mieux 

connaître ce tissu, une étude détaillée des propriétés mécaniques a, tout d’abord, 

permis d’identifier la MAH placentaire comme une zone mécaniquement forte ne 

devant pas être négligée lors de la production de nos fils. La découpe de la MAH a 

ensuite permis d’obtenir des fils qui ont été caractérisés, puis assemblés par tissage 

manuel pour produire des substituts vasculaires. In vitro, ces greffons présentaient des 

propriétés mécaniques (pression à l’éclatement, rétention à la suture, perméabilité 

transmurale) compatibles avec une utilisation clinique justifiant le passage à une 

implantation en site artériel chez l’animal. 

Mots clés : Ingénierie tissulaire vasculaire, Membrane amniotique humaine, Textiles 

humains 

A new type of vascular substitute produced by weaving yarns of 

human amniotic membrane 

In response to the poor performance of synthetic prostheses for small-diameter 

revascularizations (≤ 6 mm), a great deal of research has focused on the development 

of biological vascular substitutes. Although promising results have been obtained, the 

production of these grafts mainly relied on expensive tissue engineering methods. 

Consequently, our objective was to inexpensively produce a small diameter human 

biological vascular substitute. Thus, the human amniotic membrane (HAM) and a cell-

free assembly method based on weaving were associated. First, to improve our 

knowledge of this tissue, a detailed study of the mechanical properties demonstrated 

that the placental HAM is a mechanically strong area that should not be neglected 

during our yarn production. Then, cutting the HAM allowed the production of yarns that 

were characterized and assembled by hand weaving to produce vascular substitutes. 

In vitro, these grafts had mechanical properties (burst pressure, suture retention, 

transmural permeability) compatible with a clinical use, justifying the translation to 

arterial implantation in animals. 

Keywords: Vascular tissue engineering, Human amniotic membrane, Human textiles 
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En France et dans le monde, de nombreux patients nécessitent, au cours de leurs vies, la 

mise en place d’une ou plusieurs thérapeutiques chirurgicales de substitution vasculaire. Les 

complications liées à l’athérosclérose (artériopathie oblitérante du membre inférieur et infarctus 

du myocarde) [1,2] ainsi que les abords vasculaires pour hémodialyse [3,4] en sont les 

indications principales. Dans ces deux contextes médicaux, l’utilisation de vaisseaux 

autologues, respectivement sous forme de pontage [5–7] et de fistule [8–10], constitue le 

traitement de référence. Cependant, du fait de leur faible disponibilité (utilisation lors d’une 

précédente intervention ou progression de la maladie) cette solution n’est pas toujours possible.  

Le chirurgien doit alors avoir recours à des prothèses vasculaires. A cause de leur 

caractère synthétique, ces dispositifs présentent un risque élevé de thrombose [11], 

d’hyperplasie intimale [12] et d’infection [13] pouvant causer leur échec et cela d’autant plus 

que le diamètre du vaisseau est faible. Par conséquent, si les performances de ce type de 

greffons sont très honorables dans le cas des vaisseaux de gros diamètre [14], elles restent très 

insuffisantes pour les vaisseaux de petit calibre [15–18]. 

Afin de répondre à ce besoins clinique, de nombreux travaux de recherche ont été menés 

dans le but de produire des substituts vasculaires biologiques [19–28]. Bien que des résultats 

très prometteurs aient été obtenus par certains groupes, leurs méthodes de production sont, le 

plus souvent, basées sur des techniques d’ingénierie tissulaire coûteuses [24–26].  

Ainsi, l’objectif général de ce travail de thèse était de produire, à moindre coût, un 

substitut vasculaire de petit calibre entièrement biologique. Pour y parvenir, nous avons 

développé une approche innovante associant la membrane amniotique humaine (MAH) à une 

méthode d’assemblage basée sur le tissage. En effet, la MAH est un déchet opératoire pouvant 

être récupéré à l’issu de l’accouchement. Ce tissu est donc disponible en grande quantité et à 

moindres frais. De plus, il présente une faible immunogénicité [29] ainsi que des propriétés 

antimicrobiennes [30] et anti-inflammatoires [31,32] lui conférant un caractère particulièrement 

attractif. Par ailleurs, le tissage est une méthode d’assemblage rapide, automatisable et 

hautement adaptable [33].  

  



16 

 

Ce manuscrit se compose de quatre parties : 

- La première partie consiste en une revue bibliographique. Elle décrit notamment les 

différentes stratégies de substitutions vasculaires, qu’il s’agisse de solutions utilisées en 

clinique ou de travaux de recherche menés dans le domaine de l’ingénierie tissulaire. 

Une attention particulière a ensuite été portée sur la MAH et sur l’assemblage par tissage 

qui sont deux éléments importants de notre travail.  

- La deuxième partie expose les objectifs de cette thèse.  

- La troisième partie présente les résultats de ce doctorat sous la forme de publications 

scientifiques. Le premier article (publié) étudie de manière approfondie les propriétés 

mécaniques de la MAH. Dans un deuxième article (en préparation), les fils de MAH ont 

été caractérisés puis assemblés par tissage pour produire des substituts vasculaires 

biologiques dont les propriétés mécaniques ont été évaluées in vitro.  

- Enfin, une quatrième partie comprend la conclusion générale de ces travaux ainsi que 

les différentes perspectives envisagées.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Toutes les MAHs nécessaires à la réalisation de ce travail ont été obtenues grâce à une 

collaboration avec la Maternité Aliénor d’Aquitaine du Centre Hospitalier Universitaire de 

Bordeaux.  

Ce travail a été en partie financé par la chaire de recherche senior de l’initiative d’excellence 

de l’Université de Bordeaux.   
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1. Les vaisseaux sanguins 

1.1 Organisation et fonctions 

Le système cardiovasculaire se compose de deux types de circulation. (1) La circulation 

pulmonaire (petite circulation) permet l’oxygénation du sang et l’élimination du dioxyde de 

carbone par les poumons. (2) La circulation systémique (grande circulation) apporte le sang 

oxygéné et les nutriments aux organes et ramène le sang riche en dioxyde de carbone et en 

déchets métaboliques vers le cœur. L’appareil circulatoire comprend plusieurs types de 

vaisseaux sanguins connectés en série : les artères, les artérioles, les capillaires, les veinules et 

les veines (figure 1).  

 

Figure 1 : Structure de l’appareil circulatoire [34] 

 

La contraction du cœur éjecte le sang des ventricules vers les artères de gros diamètres. Le sang 

se déplace ensuite dans des artères de plus en plus fines, jusqu'aux artérioles, qui alimentent les 

capillaires, lieu d’échanges gazeux et métaboliques entre le sang et les tissus. Le sang contenu 

dans les capillaires est alors collecté dans les veinules, transporté dans les veines, et finalement 

retourné au cœur [34–36]. 
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1.2 Structure de la paroi vasculaire 

La paroi des vaisseaux sains se compose de trois couches ou tuniques centrées sur la 

lumière vasculaire. De l’intérieur vers l’extérieur, on distingue : l’intima, la media et 

l’adventice. Dans le cas des artères, ces couches sont séparées par la limitante élastique interne 

pour l’intima et la media et par la limitante élastique externe pour la media et l’adventice 

[34,37–40] (figure 2). 

 

 

Figure 2 : Structure de la paroi artérielle [37] 

L’intima comprend une monocouche de cellules endothéliales (en jaune, aspect pavimenteux). 

Les principaux types cellulaires composant la media et l’adventice sont respectivement les 

cellules musculaires lisses (en rouge) et les fibroblastes (en jaune, aspect fusiforme). 

 

La couche en contact avec le flux sanguin, l’intima, comprend une monocouche de 

cellules endothéliales. Cet endothélium joue un rôle important dans la régulation de 

l’hémostase, de l’inflammation, de la vasorégulation et de l’angiogenèse. Dans le cas des 

vaisseaux de diamètre supérieur à 1 millimètre, l’endothélium est soutenu par une couche sous-

endothéliale composée d’un tissu conjonctif lâche constitué de fibres de collagène VI et VIII 

hautement dispersées [34,37,39–41].  
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La couche intermédiaire, la media, comporte plusieurs couches concentriques de 

cellules musculaires lisses (CML) entourées de matrice extracellulaire riche en collagène I et 

en élastine. Les fibres de collagène et d’élastine sont agencées circonférentiellement. Cette 

organisation structurelle permet le maintien de la pression sanguine grâce à la vasoconstriction 

et à la vasodilatation du vaisseau [34,37,39,40]. 

La couche la plus externe, l’adventice est un tissu conjonctif fibro-élastique ancrant le 

vaisseau aux structures environnantes. Les fibroblastes sont entourés de fibres de collagène 

regroupées sous forme de faisceaux ondulés majoritairement alignés dans le sens axial. 

L’adventice des vaisseaux de gros diamètres contient également des fibres nerveuses et des 

vaisseaux appelés vasa vasorum (littéralement « vaisseaux des vaisseaux ») permettant la 

vascularisation de la partie externe de la paroi vasculaire, la partie interne étant nourrie par 

contact direct avec le sang circulant dans la lumière [34,37–40]. 

 

Il existe des variations histologiques entre les différents types de vaisseaux sanguins 

ce qui leur confère des fonctions spécifiques [34,37]. 

- Les artères élastiques situées à proximité du cœur ont une matrice extracellulaire 

riche en élastine ce qui leur permet de résister à un flux sanguin hautement pulsatile. 

Les artères musculaires qui assurent la distribution du sang aux différents organes, 

présentent une media riche en collagène leur conférant une importante résistance à 

l’étirement. 

- Les capillaires sont uniquement constitués d’une couche de cellules endothéliales 

partiellement recouverte de péricytes. Cette structure favorise les échanges entre le 

sang et les tissus. 

- Les veines sont équipées de valvules imposant au sang un sens de circulation unique 

et empêchant le reflux.  

- En comparaison avec des artères de même diamètre, la media des veines est plus 

fine et l’adventice plus épaisse. 

 

1.3 Propriétés mécaniques 

Le cœur pompe le sang oxygéné et le distribue aux organes périphériques par 

l’intermédiaire des artères qui sont des tissus partiellement déformables. L’élastine et le 

collagène sont principalement responsables de leurs propriétés mécaniques.  
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Le comportement contrainte-déformation non linéaire de ces vaisseaux sanguins 

s'explique par les différences de module d’élasticité de l’élastine (0,6 – 1 MPa) et du collagène 

(1 GPa). L’association de ces deux molécules permet la stabilité des artères malgré les 

variations de la pression sanguine (figure 3) [33].  

 

Figure 3 : Rôles du collagène et de l’élastine dans la variation du diamètre artériel en 

fonction de la pression sanguine [33] 

A- Représentation graphique B-Représentation schématique 

 

A basse pression, l'élasticité est essentiellement due aux fibres d'élastine. Lorsque la 

pression sanguine augmente (jusqu’à 80 mmHg, valeur physiologique de la pression artérielle 

diastolique), les fibres d'élastine et les fibres de collagène s’alignent progressivement jusqu'à 

ce que les fibres d'élastine soient complètement droites. Quand l’augmentation de la pression 

se poursuit (jusqu’à 120 mmHg, valeur physiologique de la pression artérielle systolique), les 

fibres d'élastine sont étirées et les fibres de collagène sont alignées. Au-delà de cette valeur, le 

collagène est seul responsable des propriétés mécaniques du vaisseau [33].  

Par ailleurs, dans les artères et les veines, l’écoulement sanguin génère des contraintes 

de cisaillement à la surface des cellules endothéliales. Ces forces de friction influencent le 

comportement cellulaire. Physiologiquement, le flux sanguin est laminaire ce qui entraîne 

d’importantes contraintes de cisaillement favorisant la survie, la quiescence, l’alignement des 

cellules endothéliales ainsi que la sécrétion de substances vasodilatatrices. 
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Au contraire, l’apparition de turbulences dans le flux sanguin, au niveau des anastomoses de 

pontage par exemple ; engendre une diminution de ces contraintes [42,43]. L’effet de ce 

phénomène sur le phénotype endothélial est détaillé dans le paragraphe 3.3.2 Hyperplasie 

intimale. 

 

Ainsi, les vaisseaux sanguins ont une structure très organisée et complexe. Par exemple, 

la matrice extracellulaire qui les compose maintient la paroi vasculaire en forme et supporte des 

forces mécaniques importantes exercées en permanence sur le vaisseau par la pression 

sanguine. 
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2. Contextes médicaux pouvant nécessiter une substitution vasculaired 

Deux types de pathologies peuvent atteindre les vaisseaux sanguins : celles liées à un 

rétrécissement de la lumière et celles liées à une dilatation anormale des parois. Parmi les 

pathologies obstructives, l’athérosclérose, maladie responsable de la plupart des greffes 

vasculaires, sera traitée dans ce chapitre. La thrombose et l’hyperplasie intimale constituent 

également des causes d’échecs des substituts vasculaires et sont développées dans le paragraphe 

3.3 Phénomènes d’échecs. Par ailleurs, chez un patient insuffisant rénal, la mise en place d’un 

substitut vasculaire permet de relier une artère à une veine et de réaliser une voie d’abord pour 

l’hémodialyse. Ce contexte médical est donc également décrit dans ce chapitre. 

 

2.1 Athérosclérose 

2.1.1 Définition 

En 1958, l’Organisation Mondiale de la Santé (OMS) définit l’athérosclérose comme 

« une association variable de remaniements de l'intima des artères de gros et moyen calibre 

consistant en une accumulation locale de lipides, de glucides complexes, de sang et de produits 

sanguins, de tissu fibreux et de dépôt calcaires ; le tout s'accompagnant de modifications de la 

media » [44]. Bien que cette définition soit toujours d’actualité, l’athérosclérose est aujourd’hui 

reconnue comme une maladie inflammatoire chronique et systémique impliquant le système 

immunitaire et affectant aussi les artères de petit diamètre [45–47]. 

 

2.1.2 Mécanismes impliqués 

L’athérosclérose est un processus complexe, multifactoriel, résultant des interactions 

entre la paroi artérielle et son environnement.  
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Figure 4 : Développement de l’athérosclérose [48] 

A- Pénétration des monocytes circulants dans l’intima B- Migration des CML de la media vers 

l’intima C-Rupture de la chape fibreuse de la lésion athéromateuse 

 

Lorsqu’elle est associée à une altération locale des fonctions protectrices de 

l’endothélium, une concentration sanguine excessive en lipoprotéines de basse densité (low-

density lipoprotein (LDL)) entraîne la pénétration et l’accumulation de ces molécules dans 

l’intima. L’oxydation des lipoprotéines active ensuite les cellules endothéliales qui expriment 

des molécules d’adhésion à leur surface. Cette activation entraine alors l’adhésion des 

monocytes circulants qui pénètrent dans l’intima où ils se différencient en macrophages puis en 

cellules spumeuses captant les LDL-oxydés (figure 4a). Les macrophages et les lymphocytes 

infiltrant la lésion athéromateuse, entretiennent une réaction inflammatoire chronique. 

Parallèlement, les CML migrent de la media vers l’intima où elles prolifèrent et secrètent du 

collagène, des fibres élastiques et des protéoglycanes pour former une chape fibreuse qui 

recouvre le centre nécrotique de la lésion provenant de la dégénérescence des cellules 

spumeuses (figures 4b). L’entretien de ce phénomène aboutit à une diminution du diamètre 

interne du vaisseau bloquant partiellement la circulation sanguine (sténose). Par ailleurs, la 

chape fibreuse de la lésion peut se rompre.  
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Les protéines pro-coagulantes du corps nécrotique réagissent alors avec la prothrombine 

sanguine pour former un caillot sanguin et donc une thrombose (figure 4c) [48,49]. Ce 

processus, qui est la principale complication de l’athérosclérose, constitue également une des 

causes d’échec des substituts vasculaires. Il est décrit dans le paragraphe 3.3.1 Thrombose. 

 

2.1.3 Prévalence 

L’athérosclérose pouvant rester asymptomatique pendant de nombreuses années, sa 

prévalence est souvent sous-estimée. Néanmoins, cette pathologie est impliquée dans de 

nombreuses maladies cardio-vasculaires (MCV) dont les manifestations cliniques vont 

dépendre de la localisation du blocage. Les MCV les plus fréquentes sont l’artériopathie 

oblitérante des membres inférieurs (AOMI), l’infarctus du myocarde et l’accident vasculaire 

cérébral (AVC). Elles correspondent respectivement à l’atteinte des artères des membres 

inférieurs, des artères coronariennes et des artères cérébrales. Aux Etats-Unis, 8,5 millions 

d’AOMI, 1,5 million d’infarctus du myocarde et 795 000 AVC surviennent par an. D’après la 

fédération française de cardiologie, 800 000 AOMI, 150 000 AVC et 120 000 infarctus se 

produisent chaque année en France. Ces trente dernières années, la prévention des facteurs de 

risque et les progrès des thérapeutiques ont permis de diminuer partiellement la prévalence des 

complications de l’athérosclérose. Cependant, du fait de la fréquence et de la gravité des 

pathologies qu’elle est susceptible d’entraîner, l’athérosclérose constitue toujours un réel enjeu 

de santé publique [1,2]. 

 

2.2 Insuffisance rénale chronique en stade terminal et hémodialyse 

D’après la Haute Autorité de Santé (HAS), l’insuffisance rénale chronique (IRC) est 

« une maladie durant laquelle la fonction des reins se détériore progressivement et qui peut 

évoluer vers un stade terminal nécessitant la mise en place d’un traitement de suppléance par 

dialyse ou transplantation rénale » [50]. Bien que la transplantation rénale soit le traitement de 

référence de l’IRC en stade terminal ; en 2017, en France, seul 20 % des candidats ont pu en 

bénéficier par manque de greffons disponibles [3].  

Afin de suppléer la fonction d’épuration rénale, la dialyse péritonéale ou l’hémodialyse 

sont les seules autres options pour un patient en IRC. La dialyse péritonéale utilise le péritoine 

du patient comme membrane filtrante [51].  
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 Cependant du fait de ses nombreuses contre-indications et de la diminution des capacités de 

filtration du péritoine avec le temps ; cette technique représente respectivement 9 % et 6 % des 

dialyses réalisées aux Etats-Unis et en France [3,4]. L’IRC en stade terminal est donc 

fréquemment traitée par hémodialyse. Environ 426 000 patients américains et 46 000 patients 

français bénéficient de cette thérapeutique chaque année [3,4]. L’hémodialyse consiste à dériver 

le sang du patient pour qu’il soit filtré dans un dispositif médical (dialyseur) afin d’éliminer les 

déchets. Cette dérivation est faite à l’aide d’aiguilles de diamètres importants (environ 1,6 

mm) : l’une amène le sang vers le dialyseur et l’autre restitue le sang filtré au corps du patient 

(figure 5).  

 

Figure 5 : Hémodialyse et fistule artério-veineuse [https://www.nephroxenia.com] 

 

Pour obtenir un débit sanguin suffisant (0,6 - 1 l/min) et donc diminuer le temps de 

dialyse, un abord vasculaire, par cathéter ou par fistule, est nécessaire. En situation d’urgence, 

l’abord par cathéter est indiqué en raison de sa possibilité d’utilisation immédiate. Lorsque 

l’hémodialyse peut être différée, la fistule artério-veineuse est recommandée. En effet, par 

rapport au cathéter, elle présente une plus grande longévité et un risque d’infection moindre 

mais nécessite un temps de maturation d’environ 6 semaines. La fistule artério-veineuse 

consiste en la connexion chirurgicale directe (fistule native) ou indirecte (interposition d’un 

substitut vasculaire) d’une artère et d’une veine. La veine alors soumise à une haute pression, 

« s’artérialise ».  
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Elle se dilate et sa paroi s’épaissit (maturation de la fistule) permettant ainsi une ponction aisée 

et répétée avec des débits sanguins élevés. Cependant, les séances de dialyse sont réalisées trois 

fois par semaine et durent environ 4 heures ce qui impacte considérablement la qualité de vie 

du patient [52,53].  

 

Les complications liées à l’athérosclérose (artériopathie oblitérante du membre inférieur 

et infarctus du myocarde) ainsi que les abords vasculaires pour hémodialyse constituent les 

principales indications d’utilisation d’un greffon vasculaire. Ces situations cliniques concernent 

un grand nombre de patients en France et dans le monde.  
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3. Substituts vasculaires utilisés en clinique 

Selon le contexte médical, différentes stratégies de substitution vasculaire peuvent être 

proposées. Actuellement, l’utilisation des vaisseaux du patient (autogreffe) et le recours à des 

substituts vasculaires synthétiques sont les solutions les plus utilisées en clinique. Ce chapitre 

décrit les principaux substituts vasculaires disponibles, leurs indications, leurs principales 

causes d’échecs ainsi que leurs taux de succès. 

 

3.1 Différents types 

3.1.1 Autogreffes 

L’autogreffe est considérée comme la technique de référence garantissant une parfaite 

biosécurité pour le patient. Elle présente cependant certains inconvénients comme la morbidité 

au niveau du site donneur et la quantité limitée de vaisseaux disponibles à cause d’une 

éventuelle atteinte par une maladie systémique ou d’une utilisation lors d’une précédente 

intervention. Deux types de vaisseaux peuvent être utilisés : les artères et les veines. Dans les 

deux cas, le prélèvement du greffon doit être le plus atraumatique possible. 

Grâce à ses capacités de cicatrisation, à sa résistance aux infections, et à ses 

caractéristiques mécaniques, l’autogreffe artérielle constitue le substitut idéal. Cependant, son 

utilisation est limitée par le nombre réduit de sites de prélèvement. L’artère thoracique interne 

(ou mammaire interne) et l’artère radiale sont les plus employées dans le cas des pontages 

coronariens [5,6,54]. 

Malgré des propriétés mécaniques plus faibles, l’autogreffe veineuse reste la stratégie 

de remplacement vasculaire périphérique privilégiée. Avant anastomose du greffon, l’effet de 

ses valvules doit être supprimé. Le greffon peut être inversé ou ses valvules peuvent être 

éliminées par voie endovasculaire. En raison de sa disponibilité et de sa localisation 

superficielle, la veine saphène est le substitut le plus utilisé pour les pontages périphériques de 

petit diamètre [6,7,55]. 
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La fistule artério-veineuse native, décrite dans le paragraphe 2.2 Insuffisance rénale 

chronique en stade terminal et hémodialyse, constitue un cas particulier. Elle consiste en la 

connexion chirurgicale directe entre une artère et une veine. Cette anastomose est le plus 

souvent réalisée au niveau du membre supérieur et de préférence du côté non dominant. Chaque 

membre supérieur présente trois sites potentiels : la fistule radio-céphalique dans l’avant-bras 

et les fistules brachio-céphalique et brachio-basilique dans le bras (figure 6). Une fistule peut 

être réalisée dans chaque avant-bras et dans chaque bras. Le choix est fonction de l’examen 

écho-doppler pré-opératoire qui permet de vérifier la perméabilité des différents vaisseaux et 

de mettre en évidence d’éventuelles variations anatomiques [8–10]. 

 

Figure 6 : Différentes possibilités de fistules artério-veineuses natives [8] 

A- Fistule radio-céphalique B- Fistule brachio-céphalique C- Fistule brachio-basilique 

 

3.1.2 Substituts vasculaires synthétiques permanents 

Afin de pallier la faible disponibilité des autogreffes, les substituts vasculaires 

synthétiques permanents ont été développés. Les prothèses vasculaires synthétiques en 

polytétrafluoroéthylène (PTFE ou Teflon®) et en polyéthylène téréphtalate (PET, ou Dacron®) 

constituent aujourd’hui les matériaux de choix pour les chirurgiens vasculaires. Cependant, leur 

inconvénient majeur est lié à la présence d’un matériel étranger et donc à des risques de réaction 

inflammatoire et/ou d’infection [6,56].   
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3.1.2.1 Polytetrafluoroéthylène (PTFE) 

Les prothèses en textile de PTFE ont très vite été remplacées par celles en 

polytétrafluoroéthylène expansé (ePTFE). L’ePTFE est un polymère thermoplastique possédant 

une grande inertie chimique. Ce matériau semi-cristallin présente un faible coefficient de 

frottement et reste stable à des températures élevées. Ainsi, sa mise en forme par extrusion et 

puis étirement permet d’obtenir des structures tubulaires microporeuses (figure 7) [6,33]. 

 

Figure 7 : Substitut vasculaire en ePTFE [6] 

A- Vue macroscopique B- Microscopie électronique à balayage de la surface luminale 

 

Actuellement, différents modèles de substituts vasculaires en ePTFE existent sur le marché 

[6,56,57]. Leurs caractéristiques, leurs avantages ainsi que des exemples de produits 

commercialement disponibles figurent dans le tableau 1.  
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Tableau 1 : Exemples de substituts vasculaires en ePTFE actuellement disponibles d’après 

[https://www.medicalexpo.fr] 

 

3.1.2.2 Polyéthylène téréphtalate (PET) 

Le PET est un polyester thermoplastique dont l’extrusion permet l’obtention de fibres 

synthétiques. Ces fibres sont ensuite regroupées en multifilaments qui seront assemblés par 

tricotage ou par ou tissage pour produire un substitut vasculaire (figures 8 et 9). Ces méthodes 

d’assemblage ont considérablement évolué avec le temps. Par exemple, pour le tricotage, le 

recours à des techniques de tricot de chaîne et l’incorporation de fibres texturées ont 

respectivement permis d’améliorer les propriétés mécaniques et d’obtenir un effet velours 

externe favorisant l’ancrage tissulaire [6,33] Les différents principes de l’assemblage par 

tissage sont abordés dans le paragraphe 6.1 Définition et principes.  

Caractéristiques Avantages Noms commerciaux

Forme (droite ou bifurquée)
Forme bifurquée pour 

pontage aorto-bifémoral

Cobrahood®

Gore tex® Vascular Graft

Epaisseur des parois 

(standard, fine et ultra fine)

Meilleure adaptation

 aux vaisseaux du patient

Vascugraft® Neo

Maxiflow®

Extrémités évasées ↗ de la surface anastomotique Cobrahood®

Dispositif favorisant l'élasticité
↘ de la tension au niveau des 

anastomoses
Gore tex® Strech Vascular Graft

Enveloppe externe de PTFE
↗ de la résistance à la suture

↗ de la résistance à l'éclatement

Flowline Bipore®

Vascugraft® Neo

Vascugraft® Soft

Renfort externe hélicoïdal
↘ du risque de compression

↘ du risque de vrillement

Flowline Bipore®

Gore tex® Vascular Graft

Vascugraft® Neo

Recouvrement luminal 

avec de l'héparine
↘ du risque de thrombose

Flowline Bipore®

Propaten®

Vascugraft® Flow

Imprégnation d'antiobiotiques ↘ du risque d'infection Seal PTFE®
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Figure 8 : Substitut vasculaire en PET tricoté [6] 

A- Vue macroscopique B- Microscopie électronique à balayage de la surface luminale 

 

 

 

Figure 9 : Substitut vasculaire en PET tissé [6] 

A- Vue macroscopique B- Microscopie électronique à balayage de la surface luminale 

 

Actuellement, différents modèles de substituts vasculaires en PET existent sur le marché. Leurs 

caractéristiques, leurs avantages ainsi que des exemples de produits commercialement 

disponibles figurent dans le tableau 2.  
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Tableau 2 : Exemples de substituts vasculaires en PET actuellement disponibles d’après 

[https://www.medicalexpo.fr] 

 

3.1.3 Autres substituts vasculaires 

Pour surmonter le risque infectieux des substituts vasculaires synthétiques permanents, 

d’autres stratégies de substitutions vasculaires (comme les allogreffes, les prothèses 

biosynthétiques (ou hybrides) et les xénogreffes) ont vu le jour. Malgré la bonne disponibilité 

de ces greffons, les inconvénients de ces méthodes sont les risques de transmission virale, 

d’infections bactériennes, et de rejet en dépit du traitement des greffons. La fixation 

(dénaturation/réticulation chimique), la décellularisation (extraction chimique et/ou 

mécanique) et la cryopréservation sont les procédures les plus utilisées pour réduire 

l’immunogénicité de ces substituts.  

Les allogreffes consistent en la transplantation vasculaire d’un donneur humain vers le 

patient. Les veines sont prélevées sur cadavres ou sur donneurs vivants lors de chirurgie des 

varices. Dans les années 1970, le premier substitut vasculaire allogénique est produit par Dardik 

grâce à la fixation à la glutaraldéhyde de la veine ombilicale humaine [58]. Pour réduire la 

thrombogénicité et augmenter les propriétés mécaniques de ce greffon, des traitements de 

surface à l’héparine et le recours à un treillis extérieur en polyester ont été proposés [59,60]. 

Cependant sa principale limite reste la dégradation importante après implantation [61]. 

Actuellement la Dardik biograft® n’est plus commercialisée [62]. Aujourd’hui, différents 

produits dont Cryovein®/Cryoartery® (Cryolife®) et l’allogreffon Bioprotec® sont 

commercialisés. Leurs caractéristiques sont présentées dans le tableau 3.  

Caractéristiques Avantages Noms commerciaux

Forme (droite ou bifurquée)
Forme bifurquée pour 

pontage aorto-bifémoral

Albograft®

Polythèse® 

Possibilité de plusieurs 

branchements
Meilleure adaptation anatomique Flow weave plus® 

Imprégnation de gélatine bovine

Gelsoft®

Silvergraft®

Unigraft®

Imprégnation de collagène bovin Albograft®

Imprégnation d'héparine ↘ du risque de thrombose Gelsoft®

Imprégnation d'antiobiotiques Gelsoft®

Recouvrement d'argent Silvergraft®
↘ du risque d'infection

↘ de la perméabilité transmurale
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Les greffes hybrides (ou biosynthétiques) sont produites à partir d’une prothèse 

synthétique dont le recouvrement par un tissu collagénique est obtenu grâce à une implantation 

sous cutanée préalable à la greffe vasculaire. Ce concept a été développé par Sparks à la fin des 

années 1960. A l’époque, un tube en silicone entouré d’un treillis de polyester est implanté sous 

la peau du patient pendant 2 mois. A l’explantation, le tube en silicone est retiré et le substitut 

est récupéré et greffé en position vasculaire [63]. Bien que cette méthode de production de 

vaisseaux autologues soit particulièrement astucieuse, les phénomènes de thrombose et de 

dilatation ont entrainé le retrait du marché de ces greffons [64,65]. Néanmoins, l’idée de Sparks 

a été reprise et appliquée dans un contexte xénogénique (implantation sous cutanée du treillis 

de polyester chez l’ovin). Cette prothèse est actuellement commercialisée sous le nom 

d’Omniflow® II. Ses caractéristiques figurent dans le tableau 3. Ce principe a été repris par 

l’équipe de Campbell au début des années 2000 [66] et plus récemment par celles de Rotmans 

[67] et de Nakayama [28]. Les travaux de recherche de ces deux derniers groupes sont décrits 

dans le paragraphe 4.3.2.2 Utilisation du corps comme bioréacteur.  

Enfin, les xénogreffes (transplantation vasculaire de l’animal vers le patient) peuvent 

être envisagées lorsque les tissus sont chimiquement dénaturés pour éviter le rejet. Néanmoins 

cette technique présente des résultats variables. En effet certaines publications rapportent une 

efficacité comparable à celles de substituts vasculaires synthétiques permanents pour les 

pontages de petit diamètre et les fistules artério-veineuses [68–71]. Cependant, d’autres articles 

mettent en évidence l’importante thrombogénicité et la faible colonisation par les cellules hôte 

des xénogreffons [72–74]. Ainsi, à ce jour, les autorités de santé nationales et internationales 

n’ont pas publié de recommandations concernant le recours à cette solution en clinique [75–

77]. Néanmoins certains produits, dont les plus connus sont ProCol® et Artegraft® existent et 

sont disponibles commercialement. Leurs principales caractéristiques sont présentées dans le 

tableau 3.  
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Tableau 3 : Allogreffes, greffes hybrides, xénogreffes commercialement disponibles d’après [http://cryolife.com ; http://www.bioprotec.fr ; 

https://lemaitre.com ; https://artegraft.com]  

Type de greffe Nom commercial Composition Traitement Stockage Diamètre interne Longueur

Veine saphène humaine 3 - 6 mm 20 - 80 cm

Veine fémorale humaine 6 - 15 mm 10 - 30 cm

Artère fémorale humaine 4 - 5 mm 10 - 30 cm

Artère aorto iliaque humaine
Aorte : 8 - 15 mm

Iliaque : 4 - 5 mm

Aorte : 6 - 11 cm

Iliaque : 4 - 11 cm

Bioprotec® Veine saphène humaine
Cryoconservation

(liquide Bioprotec®)
entre +2°C et +8°C 3,5 - 12 mm 20 - 50 cm

Greffe 

hydride
Omniflow® II

Treillis de polyester implanté 

en sous cutané chez l'ovin

Fixation - Stérilisation

 (glutaraldéhyde)
T° amb 5, 6, 7, 8 mm 20 - 65 cm

ProCol® Veine mésentérique bovine 

Fixation 

(glutaraldéhyde)

Stérilisation 

(rayons ɤ)

T° amb 6 mm 10 à 40 cm

Artegraft® Artère carotide bovine 

Décellularisation 

(ficine)

Fixation - Stérilisation

(dialdéhyde)

T° amb 4, 5, 6, 7, 8 mm 15 à 50 cm

Xénogreffe

Cryopréservation

(nitrogène)

minimum à -135°C

Cryovein®

Cryoartery®Allogreffe
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3.2 Choix en fonction de la situation clinique 

Hors contexte d’urgence médicale, les complications de l’athérosclérose sont dans un 

premier temps traitées par la suppression des facteurs de risque (alimentation grasse, tabagisme, 

consommation d’alcool, inactivité physique) associée à un traitement médicamenteux 

hypocholestérolémiant et/ou hypotenseur. Si ces mesures sont insuffisantes, des solutions de 

revascularisation doivent être envisagées. Ces techniques regroupent l’angioplastie avec ou 

sans pose d’endoprothèse et le pontage chirurgical permettant de contourner le blocage grâce à 

un substitut vasculaire. Le choix entre ces deux méthodes est fonction de facteurs anatomiques 

(longueur de la sténose, nombre d’occlusions) et cliniques (bénéfice/risque de l’intervention, 

type de pathologie). Par exemple, pour le traitement des infarctus du myocarde, l’angioplastie 

avec pose d’endoprothèse est privilégiée.  

Concernant les pontages chirurgicaux, le choix du type de substituts est grandement 

déterminé par le calibre du vaisseau défaillant. Pour les remplacements de vaisseaux de gros 

diamètre (≥ à 6 mm), il n’existe le plus souvent pas de greffon autologue adapté. Ainsi le 

recours des substituts vasculaires synthétiques permanents en PET est recommandé. Cependant, 

pour des vaisseaux de diamètre moyen (légèrement supérieur à 6 mm), deux méta-analyses 

ont démontré la supériorité de la veine saphène autologue par rapports aux dispositifs 

synthétiques [78,79]. Pour les vaisseaux de petit diamètre (≤ à 6 mm), il est admis que la 

veine saphène autologue reste le matériau de choix pour les pontages périphériques. 

L’utilisation de substituts vasculaires synthétiques permanents est indiquée en l’absence 

d’autogreffe disponible. Les données de la littérature confirment l’absence de supériorité d’un 

type de substituts vasculaires synthétiques permanents (ePTFE ou PET) par rapport à un autre. 

Enfin, pour les vaisseaux de très petit diamètre (≤ à 3 mm), les substituts vasculaires 

synthétiques permanents ne sont pas utilisés en raison de leurs faibles performances. Par 

exemple, dans le cas des pontages coronariens, les autogreffes artérielles et veineuses sont 

proposées lorsque l’angioplastie avec pose d’endoprothèse ne peut pas être réalisée [80,81].  

Lors de la création d’un abord vasculaire, la fistule artério-veineuse native doit être 

préférée par rapport aux dispositifs synthétiques en ePTFE qui seront proposés en seconde 

intention. A cause de leur mauvaise résistance à la ponction, l’utilisation de substituts 

vasculaires synthétiques permanents en PET est proscrite [75,77]. 
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Enfin dans les deux contextes médicaux décrits précédemment, les allogreffes et les 

greffes hybrides ne sont indiquées qu’en cas de reconstruction en terrain infecté ou de risque 

élevé d’exposition du greffon [75–77]. 

 

3.3 Phénomènes d’échecs 

Même lorsque les indications décrites ci-dessus sont respectées, les succès du pontage 

chirurgical et de l’abord vasculaire restent un défi. En effet, dès son implantation, le dispositif 

de substitution vasculaire et ses anastomoses sont exposés à trois risques principaux pouvant 

conduire à des échecs : la thrombose, l’hyperplasie intimale et l’infection. La probabilité de ces 

échecs varie en fonction du type de substituts vasculaires et de la situation clinique. 

 

3.3.1 Thrombose 

La thrombose est définie par la formation d’un caillot sanguin dans la lumière du 

substitut vasculaire. Ce phénomène peut entraîner un blocage de la circulation sanguine par 

obstruction totale du substitut ou par migration du caillot dans des vaisseaux de calibre inférieur 

(embolie). La formation de ce caillot sanguin se produit lorsque les phénomènes d’adhésion, 

d’activation et d’agrégation plaquettaire sont suivis par l’activation de la cascade de la 

coagulation. Bien que les événements thrombotiques surviennent principalement à court terme, 

des complications à long terme peuvent également se produire [11]. 

Par exemple, lors de l’implantation d’un substitut vasculaire synthétique permanent, les 

protéines plasmatiques (dont le fibrinogène) s’adsorbent dès que la surface luminale du substitut 

est mise au contact du sang. Les plaquettes circulantes se lient aux protéines adsorbées via des 

récepteurs membranaires spécifiques. Les plaquettes adhérentes sont ensuite activées et 

s’agrègent. Parallèlement, le fibrinogène adsorbé est remplacé par le kininogène de haut poids 

moléculaire (effet Vroman). Le facteur XII dont l’action est ainsi amplifiée, active la voie 

intrinsèque de la coagulation ce qui aboutit à la transformation du fibrinogène en fibrine qui 

forme une couche sur la surface du greffon. Si cette réaction se poursuit, on observera la 

formation d’un caillot sanguin composé de fibrine, de plaquettes et d’une quantité variable de 

globules rouges [82,83]. Les phénomènes de thrombose tardives s’expliquent principalement 

par l’absence de régénération de l’endothélium au niveau de la lumière des substituts 

vasculaires synthétiques permanents [84].  
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En effet, à l’état physiologique, l’endothélium possède des propriétés antiadhésives (charge 

négative du glycocalyx), antiagrégantes (production d’oxyde nitrique) et anticoagulantes 

(présence d’héparine dans le glycocalyx, expression de la thrombomoduline membranaire) 

permettant de lutter contre la thrombose [85].  

Afin de limiter ces phénomènes de thrombose, l’imprégnation d’héparine des substituts 

vasculaires en ePTFE a été proposée. Cette stratégie est efficace pour les pontages des membres 

inférieurs. En effet, l’étude de Samson et al., réalisée sur 252 pontages fémoro-poplités, montre 

que la perméabilité primaire à 5 ans des substituts vasculaires en ePTFE imprégnés d’héparine 

(74 %) est significativement supérieure à celle des substituts en ePTFE standard (56 %) [86]. 

En revanche, la méta-analyse de Lazarides et al., menée sur les abords vasculaires, n’a pas 

permis de démontrer la supériorité d’un dispositif par rapport à l’autre en termes de perméabilité 

primaire à 6 mois et à 1 an [87]. 

 

3.3.2 Hyperplasie intimale 

L’hyperplasie intimale est une complication tardive caractérisée par un rétrécissement 

du calibre luminal à cause de la prolifération et de la migration des cellules musculaires lisses 

de la media. Cette sténose se complique fréquemment d’une thrombose [12,88].  

Par exemple, lors d’un pontage chirurgical, les différences de diamètre et de compliance 

entre le vaisseau natif et le substitut vasculaire entraînent des perturbations hémodynamiques 

notamment au niveau de l’anastomose distale [89,90]. A cause des turbulences du flux sanguin, 

les contraintes de cisaillement s’exerçant sur les cellules endothéliales diminuent, favorisant 

leur apoptose ainsi que l’agrégation plaquettaire et la production de substances 

vasoconstrictrices [43]. Parallèlement, l’exposition de la matrice extracellulaire sous-

endothéliale active les plaquettes qui libèrent alors des facteurs de croissance comme le facteur 

de croissance dérivé des plaquettes (Platelet-Derived Growth Factor (PDGF)). Cette molécule 

stimule la prolifération des cellules musculaires lisses entraînant ainsi l’obstruction progressive 

de la lumière vasculaire. Le phénomène d’hyperplasie intimale est également important dans le 

cas de fistule artério-veineuse native. En effet, la veine est alors soumise à une pression et à un 

flux sanguin supra physiologique qui peut entraîner un remodelage pathologique [91,92]. 
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3.3.3 Infection 

L’infection est due à la colonisation du substitut vasculaire par un micro-organisme 

pathogène. Dans 80 % des cas, le Staphylococcus aureus est impliqué [93]. Ce type 

d’événement peut survenir à court et à long terme. Les infections précoces sont dues à une 

contamination per-opératoire par la flore cutanée du patient ou à l’extension d'une infection 

superficielle au niveau de la voie d’abord. Les infections tardives résultent de l'ensemencement 

du substitut vasculaire par une bactériémie [94,95]. Bien que les complications infectieuses 

soient rares    (2,6 % pour les substituts vasculaires synthétiques permanents utilisés en pontage 

de jambe et 3,5 % lors des abords vasculaires), elles sont à l’origine de complications graves 

comme les amputations de membres [13].  

Afin de prévenir la survenue d’infection, l’imprégnation d’antibiotiques des substituts 

vasculaires synthétiques permanents a été proposée. Du fait de son spectre d’activité et de son 

affinité avec le PET recouvert de gélatine, la rifampicine a été particulièrement utilisée. D’après 

la revue de Goëau-Brissonière et al., seul un essai clinique randomisé multicentrique (incluant 

2610 patients) a mis en évidence son efficacité (3,2 % d’infections à 2 ans pour les substituts 

vasculaires en PET tricoté imprégnés de rifampicine contre 5,0 % pour ces mêmes dispositifs 

non imprégnés). Les deux autres essais figurant dans cette étude impliquaient moins de patients 

et n’ont pas permis de mettre en évidence une différence statistiquement significative entre les 

deux groupes [96]. 

 

3.4 Taux de succès 

Le succès d’une substitution vasculaire implique l’absence de complications post-

opératoires précoces et tardives. Bien que les mécanismes impliqués diffèrent, une diminution 

de la perméabilité du dispositif implanté est observée dans la majorité de ces complications. 

Ainsi le taux de perméabilité primaire du substitut vasculaire (perméabilité obtenue sans 

réintervention) est fréquemment utilisé comme indicateur de succès.  

Comme mentionné précédemment, les substituts vasculaires synthétiques permanents 

sont hautement thrombogènes. Cependant lors de la substitution des vaisseaux de gros 

diamètre (≥ 6 mm), la réduction du calibre luminal consécutive à la déposition de fibrine sur 

les parois du greffon est faible par rapport au diamètre du substitut vasculaire. Ainsi ces 

substituts vasculaires présentent un taux de perméabilité primaire excellent (97 % à 5 ans) [14].  
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Par ailleurs, les résultats de la méta-analyse de Rychlik et al. montrent qu’à 5 ans, dans le cas 

de pontages fémoro-poplités au-dessus du genou (diamètre ≥ 6 mm), le taux de perméabilité 

primaire des substituts en PET est significativement supérieur par rapport à ceux en PTFE [97]. 

Les taux de perméabilité primaire des substituts vasculaires recommandés pour le 

remplacement de vaisseaux périphériques de petit diamètre (≤ 6 mm) et pour les abords 

vasculaires figurent dans le tableau 4. Les taux en gras ont été obtenus par lecture de méta-

analyses ; ceux en police standard, par lecture d’études cliniques. 

 PONTAGES INFRA-POPLITES ABORDS VASCULAIRES 
  

1ère  

intention 

Veine saphène autologue 

A 1 an : 68 % - 87% [15,98] 

A 3 ans : 68 % [15] 

A 5 ans : 47 % [98] 

Fistule artério-veineuse native 
A 6 mois : 72 % [17] 

A 1 an : 60 % [99] 

A 2 ans : 51 % - 55 % [18,99] 

2ème  

intention 

ePTFE ou PET 

A 1 an : 49 % - 59 % [15,16] 

A 3 ans : 35 % [15] 

A 5 ans : 30 % [16] 

ePTFE 
A 6 mois : 58 % [17] 

A 1,5 an : 33 % [17] 

A 2 ans : 40 % [18] 

3ème 

intention 

Allogreffe (veine saphène cryopréservée) 
A 1 an : 56 % [100] 

A 3 ans : 32 % [100] 

A 5 ans : 17 % [100] 

Allogreffe (veine fémorale cryopréservée) 
A 1 an : 58 % [101] 

A 3 ans : 35 % [101] 

Greffe hybride (Omniflow® II) 

Pas d'étude disponible 

Greffe hybride (Omniflow® II) 
A 1 an : 60 % [102] 

Tableau 4 : Perméabilité primaire des substituts vasculaires utilisés pour les pontages infra-

poplités et pour les abords vasculaires 

 

Dans ces deux contextes médicaux, les vaisseaux autologues, indiqués en première 

intention, ont un taux de perméabilité primaire significativement supérieur aux substituts 

synthétiques permanents et cela quelle que soit la durée d’implantation. Cette supériorité est 

principalement attribuée à la surface luminale endothélialisée de ces greffons [103]. Les taux 

de perméabilité primaire des stratégies de substitution proposées en deuxième intention sont 

loin d’être satisfaisants. En effet, plus de la moitié des patients est en situation d’échec à 3 ans, 

pour un pontage infra-poplité, ou à 1 ans, lors de la création d’un abord vasculaire.  

  



41 

 

Afin de pallier les limites des substituts vasculaires synthétiques permanents, les 

allogreffes et les greffes hybrides ont été développées. Ces alternatives étant relativement 

récentes, les études publiées sont peu nombreuses et portent sur un petit nombre de patients. 

Leurs résultats doivent donc être interprétés avec prudence. Néanmoins, ils semblent 

comparables ou inférieurs aux traitements proposés en deuxième intention. Ces techniques 

présentent également des limites comme le faible nombre de donneurs pour l’allogreffe et la 

difficulté de manipulation pour les greffes hybrides. Ainsi ces produits peinent à s’imposer sur 

le marché. 

 

Aujourd’hui, outre les solutions autologues, il n’existe aucun dispositif efficace à moyen 

et long terme pour le pontage des vaisseaux de petit diamètre (≤ 6 mm) et pour la création 

d’abord vasculaire. Afin de répondre à ces besoins, de nombreux travaux de recherche sont 

actuellement menés notamment dans le domaine de l’ingénierie tissulaire.   
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4. Solutions proposées par l’ingénierie tissulaire 

Après une définition du concept d’ingénierie tissulaire, ce chapitre présente le cahier 

des charges d’un substitut vasculaire. Dans le but de répondre à ces exigences, deux grandes 

approches ont été développées. Leurs principes et leurs principaux résultats sont abordés dans 

une dernière partie. 

 

4.1 Concept d’ingénierie tissulaire 

D’après Langer et Vacanti, l’ingénierie tissulaire se définit comme « l’ensemble des 

méthodes et des techniques s’inspirant de l’ingénierie et des sciences de la vie afin de 

développer des substituts biologiques pouvant maintenir, améliorer et restaurer les fonctions 

des tissus vivants » [104]. Afin d’obtenir un tissu hydride, cette discipline associe généralement 

trois éléments : (1) un échafaudage, (2) des cellules et (3) des facteurs de croissance ou des 

cytokines. (1) L’échafaudage est un biomatériau d’origine synthétique, biologique ou hybride. 

(2) Les cellules peuvent être prélevées à partir du patient lui-même, d’un donneur de la même 

espèce ou d’un donneur d’une espèce différente. (3) Enfin, des biomolécules peuvent être 

ajoutées au milieu lors de la culture de cellules in vitro ou directement à l’implant pour favoriser 

son développement in vivo [104,105].  

Les étapes de l’ingénierie tissulaire comprennent tout d’abord (1) un prélèvement de 

cellules chez un donneur. (2) Ces cellules sont alors mises en culture pour être amplifiées et/ou 

différenciées. (3) Elles sont ensuite ensemencées sur une matrice et (4) l’ensemble est placé 

dans un bioréacteur avec des facteurs de croissance. (5) Après un temps de maturation suffisant, 

le produit d’ingénierie tissulaire est implanté chez le patient où il sera remodelé (figure 10) 

[106]. 

 

Figure 10 : Etapes de l’ingénierie tissulaire en système autologue [106]  



43 

 

Ce domaine de recherche fait appel à plusieurs disciplines comme la biologie, l’ingénierie, la 

chimie et la médecine. Ainsi, l’ingénierie tissulaire est une thématique pluridisciplinaire 

aspirant à pallier les limites des biomatériaux et la faible disponibilité d’organes pour 

transplantation. 

 

4.2 Cahier des charges d’un substitut vasculaire 

L’objectif de l’ingénierie tissulaire vasculaire est de produire un greffon fonctionnel à 

long terme. De nombreuses publications ont listé les qualités nécessaires pour un tel produit 

[72,107–110]. Néanmoins, toutes ces qualités n’ont pas la même importance pour le succès de 

la substitution vasculaire à long terme. Nous avons, par conséquent, trouvé pertinent de les 

classer selon qu’elles soient indispensables ou souhaitables et qu’elles interviennent avant, 

pendant ou après l’implantation du substitut vasculaire (tableau 5).  

 

Tableau 5 : Cahier des charges d’un substitut vasculaire 

 

Pour les critères mécaniques, il est important de souligner qu’actuellement aucune 

norme ne définit les valeurs minimales à atteindre. Par contre, les valeurs obtenues par les 

vaisseaux natifs (veine saphène et artère thoracique interne) sont souvent utilisées comme 

référence [109,111]. Les valeurs physiologiques de la pression à l’éclatement, de la rétention à 

la suture et de la compliance figurent dans le tableau 6.  

Qualités INDISPENSABLES Qualités SOUHAITABLES

AVANT

l'implantation
x

● Possibilité de stérilisation

● Production en grande quantité

● Coût moindre

PENDANT

l'implantation

● Résistance à l'éclatement suffisante

● Rétention à la suture compatible 

   avec la chirurgie

● Faible perméabilité transmurale

● Possibilité de couper le greffon à la 

   longueur désirée

● Manipulation aisée

APRES

 l'implantation

● Intégration avec le tissu hôte

● Limitation de la thrombose, de 

   l'hyperplasie intimale et de l'infection

● Compliance proche des vaisseaux natifs
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Tableau 6 : Propriétés mécaniques des vaisseaux natifs [112] 

 

4.3 Différentes approches en ingénierie tissulaire vasculaire 

 Afin de répondre aux exigences citées précédemment, deux grandes approches ont été 

développées. La première a recours à un biomatériau comme échafaudage exogène alors que la 

seconde utilise la matrice extracellulaire produite par les cellules comme échafaudage 

endogène.  

 

4.3.1 Utilisation d’un échafaudage exogène 

Dans cette partie, nous présenterons les principales stratégies reposant sur l’utilisation 

d’un échafaudage exogène. En fonction du type de biomatériau support (polymères 

synthétiques permanents ou résorbables, polymères biologiques, association de ces différents 

biomatériaux), plusieurs catégories peuvent être distinguées. 

 

4.3.1.1 Polymères synthétiques 

Polymères synthétiques permanents 

Comme discuté précédemment, les phénomènes de thrombose s’expliquent 

principalement par l’absence de régénération de l’endothélium au niveau de la lumière des 

substituts vasculaires synthétiques permanents [84]. Ainsi, dès 1978, Herring propose 

d’ensemencer leur surface luminale avec des cellules endothéliales au moment de l’intervention 

chirurgicale [103]. Entre 1987 et 2009, Zilla et ses collaborateurs ont mené de nombreux 

travaux portant sur l’endothélialisation des substituts vasculaires en ePTFE avec des cellules 

autologues en laboratoire [20,113–115].  

Pression à l'éclatement 

(mmHg)

Rétention à la suture

(N)

Compliance 

(% par 100 mmHg)

Veine saphène 

(Homme)
1599 ± 877 1,96 ± 0,29 0,7 à 1,5

Artère thoracique interne

(Homme)
3196 ± 1264 1,38 ± 0,50 11,5 ± 3,9
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La méthode développée par cette équipe de recherche est basée sur la mise en culture 

de cellules endothéliales obtenues à partir de veines superficielles prélevées chez le patient. 

Une fois amplifiées, ces cellules sont ensemencées à l’intérieur d’un substitut vasculaire en 

ePFTE préalablement recouvert de colle de fibrine. Après 9 jours de maturation dans un 

bioréacteur, le substitut vasculaire endothélialisé est implanté chez le patient en position de 

pontage des membres inférieurs (figure 11) [20,113–115].  

 

Figure 11 : Substitut vasculaire développé par Zilla et al. [113] 

 

Ainsi, deux essais cliniques ont mis en évidence l’augmentation significative de la 

perméabilité primaire des substituts en ePTFE endothélialisé (85 % à 3 ans et 65 % à 9 ans) par 

rapport aux substituts non traités (55 % à 3 ans et 16 % à 9 ans) [113,114]. De plus, deux autres 

études cliniques ont confirmé les résultats satisfaisants en termes de perméabilité primaire à 

long terme des substituts en ePTFE endothélialisé et ce, que le pontage fémoro-poplité soit 

réalisé au-dessus (60 % à 7 ans et 59 % à 10 ans) ou en dessous du genou (71 % à 7 ans et 64 

% à 10 ans) [20,115]. Malgré ces résultats prometteurs, les difficultés de mise en œuvre et les 

coûts élevés ont probablement empêché la démocratisation de cette technique. 
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Polymères synthétiques résorbables 

L’intérêt de la communauté scientifique s’est également porté sur l’utilisation des 

polymères synthétiques résorbables. En effet, la maîtrise de leurs cinétiques de dégradation 

permettrait théoriquement d’obtenir le remplacement du substitut vasculaire synthétique par un 

tissu biologique produit par l’hôte. En ingénierie tissulaire vasculaire, les polymères les plus 

étudiés sont : l’acide polyglycolique (PolyGlycolic Acid (PGA)), l’acide polylactique 

(PolyLactic Acid (PLA)) et le polycaprolactone (Poly -(ε- Caprolactone) (PCL)). De 

nombreuses études précliniques utilisant différents types de polymères et diverses sources 

cellulaires ont été menées [116,117]. Cependant, les travaux de Shin’oka et al. portant sur le 

développement d’un substitut vasculaire dans un contexte de malformation cardiaque 

congénitale chez l’enfant, se sont largement démarqués. En effet, ce groupe a été le premier à 

atteindre la clinique [21,118–120]. 

Le substitut conçu par cette équipe est constitué d’un échafaudage de copolymère de 

PCL/PLA renforcé par un squelette de PGA tissé (figure 12). Le jour de la chirurgie cardiaque, 

des cellules mononucléées sont isolées à partir d’un prélèvement de moelle osseuse. Après 

ensemencement du biomatériau, l’ensemble est implanté en situation cavopulmonaire 

[21,119,120].  

 

 

Figure 12 : Echafaudages de copolymère de PCL/PLA utilisés par Shin’oka et al. [119] 

A- Vue macroscopique B-Microscopie électronique à balayage 
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Entre 2001 et 2004, 25 enfants porteurs d’une malformation cardiaque congénitale ont 

bénéficié de ce type d’intervention. Après 5 et 11 ans, le suivi de cette cohorte de patients n’a 

révélé aucune mortalité en lien avec la greffe, aucun signe d’anévrysme, de rupture, d’infection 

ou de calcification [21,120]. Malgré la sténose de la greffe chez 28 % des patients à 11 ans, 

cette intervention peut être considérée comme un succès. Cependant, il est nécessaire de 

souligner que l’implantation de ces greffons est réalisée dans des conditions anatomiques 

particulières (flux élevé, basse pression). Aussi, compte tenu des faibles propriétés mécaniques 

du substitut vasculaire, cette réussite n’est malheureusement pas transposable à un contexte de 

pontage périphérique ou d’abord vasculaire où la pression artérielle s’exerçant sur le substitut 

vasculaire est beaucoup plus importante [121]. 

Pour améliorer le traitement de ce type de cardiopathie congénitale, deux voies de 

recherche sont actuellement explorées par cette équipe. La première concerne l’utilisation des 

techniques d’impression en trois dimensions afin de produire un matériau personnalisé 

s’adaptant aux variations anatomiques de chaque patient. En ce sens, deux études réalisées chez 

le mouton ont montré des résultats satisfaisants après 6 mois de suivi [122,123]. De plus, en 

2018, le recours à cette technologie a permis de traiter un malade avec succès [123]. La seconde 

stratégie repose sur la fonctionnalisation des substituts vasculaires en polymères synthétiques 

résorbables grâce à des biomolécules. Cette solution, basée sur le recrutement des cellules de 

l’hôte, permet d’éviter tout prélèvement cellulaire. Ainsi des greffons en polymères 

synthétiques résorbables, dont la surface luminale était fonctionnalisée avec du facteur de 

croissance de l’endothélium vasculaire (Vascular Endothelial Growth Factor (VEGF)), ont été 

implantés dans la veine cave inférieure de souris (basse pression). Les résultats ont montré, 

qu’après 2 semaines, le diamètre interne de ces greffons était significativement plus élevé par 

rapport à ceux dont la surface n’avait pas été modifiée [124].  

Enfin, dans un contexte clinique plus large (pontage en situation de haute pression et 

création d’abord vasculaire), il est important de garder à l’esprit que la mise au point d’un 

substitut vasculaire synthétique résorbable fonctionnalisé serait l’idéal. En effet, elle permettrait 

de s’affranchir des étapes de prélèvement et de culture cellulaire. Par conséquent, il a été 

envisagé de modifier la surface de ces polymères avec des molécules comme l’héparine [125–

127] ou le VEGF [128,129]. Ainsi, des substituts vasculaires fonctionnalisés avec du VEGF ont 

été implantés en situation de haute pression chez le rat [129] et chez le chien [128]. Les résultats 

de ces expérimentations montrent, qu’après 6 mois et 1 an, la fonctionnalisation de ces greffons 

augmente significativement leur perméabilité primaire.   
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En effet, le facteur de croissance greffé favorise le recrutement des progéniteurs endothéliaux 

circulants et donc l’endothélialisation précoce de ces substituts vasculaires [128,129]. 

Cependant, avant d’envisager des essais cliniques chez l’Homme, plusieurs éléments comme la 

cinétique de délivrance de ces molécules et l’absence d’effets indésirables sur l’organisme 

doivent être investigués. 

 

4.3.1.2 Polymères biologiques 

Les produits de dégradation des polymères synthétiques pouvant être associés à une 

réponse inflammatoire persistante, les polymères biologiques obtenus à partir de la matrice 

extracellulaire ont été étudiés comme alternative. En effet, grâce à leur nature biologique, ces 

matériaux favorisent l’adhésion, la colonisation et la prolifération cellulaire tout en étant 

facilement remodelés.  

Le collagène, étant un composant majoritaire des vaisseaux sanguins et jouant un rôle 

prépondérant dans leurs propriétés mécaniques, a été largement utilisé en ingénierie tissulaire 

vasculaire [116,130]. Dès 1986, Weinberg et Bell présentent ainsi un premier vaisseau sanguin 

entièrement biologique s’inspirant de la structure histologique de la paroi artérielle. Cette 

architecture tubulaire est constituée de gels de collagène concentriques ensemencés par des 

cellules bovines formant de l’intérieur vers l’extérieur des équivalents d’endothélium (cellules 

endothéliales), de media (cellules musculaires lisses et collagène) et d’adventice (fibroblastes 

et collagène). Cependant pour supporter des pressions physiologiques, la structure devait être 

renforcée par des matrices en Dacron® [131]. Près d’une décennie plus tard, Matsuda et ses 

collaborateurs ont produit des substituts vasculaires composés d’un gel de collagène/dermatane 

sulfate contenant des cellules musculaire lisses, dont la lumière était tapissée de cellules 

endothéliales [132]. Néanmoins, les implantations en système autologue chez le chien ont 

montré que la présence d’une prothèse vasculaire synthétique était toujours nécessaire pour 

obtenir une résistance mécanique suffisante [133]. Depuis, la réticulation a été envisagée afin 

d’augmenter les propriétés mécaniques des gels de collagène. Malgré cela, leur résistance 

mécanique est encore trop faible pour qu’ils puissent être utilisés seuls en situation de haute 

pression [134]. 

Par ailleurs, même si le chitosane et la fibroïne de soie sont des molécules biologiques 

qui n’entrent pas dans la composition de la matrice extracellulaire humaine, leur utilisation a 

également été proposée en ingénierie tissulaire vasculaire.  
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Bordenave et al. ont, par exemple, mis au point des hydrogels tubulaires de chitosane. 

Bien que la résistance à l’éclatement de ces biomatériaux (1313 ± 196 mmHg) soit inférieure à 

celle des vaisseaux natifs (environ 1500 mmHg pour les veines et 3000 mmHg pour les artères), 

ces greffons ont été implantés dans la carotide de deux brebis [135,136]. A 3 jours, tous étaient 

perméables et ne présentaient aucun signe de dilatation [136]. Malgré ces résultats prometteurs, 

des investigations à plus long terme et sur un plus grand nombre d’animaux sont nécessaires. 

De plus, grâce à l’electrospinning ou au tissage, des substituts vasculaires en fibroïne 

de soie peuvent être obtenus. Leur résistance à l’éclatement varie de 575 à 849 mmHg selon les 

études et est donc relativement faible [137–141]. Néanmoins, de nombreuses implantations en 

site orthotopique ont été réalisées avec succès chez les rongeurs [137,138,142,143]. Ces 

résultats sont encourageants mais l’efficacité de ces greffons dans un modèle de gros animal, 

où le rapport diamètre / épaisseur de la paroi est différent, reste à démontrer. 

Enfin, l’association de différents polymères naturels a été envisagée. Plusieurs études 

ont été menées dans ce domaine [144–146]. Avec des expérimentations chez le gros animal, les 

travaux de Liu et al. sont les plus avancés. En 2012, cette équipe a mis au point un substitut 

vasculaire à base de chitosane, de gélatine et de fibrine (figure 13). 

 

Figure 13 : Substitut vasculaire développé par Liu et al. [22] 
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Après 9 mois d’implantation interpositionnelle dans l’artère fémorale chez le chien, tous les 

greffons étaient perméables et entièrement colonisés par les cellules de l’hôte [22]. Ces données 

très encourageantes ont été obtenues chez une espèce particulièrement favorable à 

l’endothélialisation [147]. Aussi, il semble nécessaire de confirmer ces résultats en réalisant des 

implantations chez le mouton ou chez le babouin qui sont des modèles animaux plus proches 

de l’Homme en termes de physiologie cardiovasculaire [147]. 

 

4.3.1.3  Substituts vasculaires hybrides 

Afin de cumuler les avantages des biomatériaux décrits précédemment, deux stratégies 

hybrides ont été principalement rapportées dans la littérature. Tout d’abord, pour augmenter les 

propriétés mécaniques des polymères biologiques, leur association avec des polymères 

synthétiques permanents a été décrite [148–150]. Par ailleurs, pour diminuer la susceptibilité à 

l’infection et l’inflammation chronique suite à l’implantation, de nombreuses études ont évalué 

l’utilisation simultanée des polymères biologiques et des polymères synthétiques résorbables 

[19,151–155]. Parmi ces travaux, ceux de Jockenhoevel et al. sont particulièrement 

prometteurs. Ce groupe de recherche a, en effet, proposé un substitut vasculaire avec un 

échafaudage de PLA macroporeux et de fibrine ensemencé avec des CML et des fibroblastes 

autologues (figure 14) [19,23]. 

 

Figure 14 : Substitut vasculaire développé par Jockenhoevel et al. [23] 
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Après 4 semaines de maturation en bioréacteur, ces greffons ont été implantés dans l’artère 

carotide chez le mouton. A 6 mois, tous les greffons étaient perméables et remodelés par les 

cellules de l’hôte [23]. Malgré ces résultats positifs, ces travaux publiés en 2010 n’ont pas été 

poursuivis. Il est également important de noter que la complexité de mise en œuvre d’un modèle 

contenant des cellules autologues reste une des principales limites de cette technique. 

 

4.3.2 Utilisation d’un échafaudage endogène 

Dans cette partie, nous présenterons les stratégies utilisant la matrice extracellulaire 

produite par les cellules comme échafaudage. Selon que l’étape de maturation est réalisée dans 

un bioréacteur ou par une implantation in vivo, deux catégories peuvent être distinguées. 

 

4.3.2.1 Maturation en bioréacteur 

 Actuellement,  cinq stratégies comportent une étape de maturation en bioréacteur et 

permettent la production de substituts vasculaires. Elles sont respectivement basées sur 

l’utilisation (1) de supports de polymères synthétiques résorbables, (2) de supports de 

polymères biologiques, (3) d’aucun support, (4) de matrices biologiques obtenues à partir de 

tissus humains ou animaux et sur (5) la culture de micro agrégats.  

 

Supports de polymères synthétiques résorbables 

Dans ce domaine, les travaux de Niklason et al. se sont largement distingués. Cette 

équipe propose un substitut vasculaire produit à partir d’un échafaudage de PGA ensemencé 

avec des CML allogéniques. Pendant les 8 semaines de culture en bioréacteur pulsatile, ces 

cellules sécrètent des protéines de la matrice extracellulaire à mesure que le support de PGA se 

dégrade. L’ensemble est ensuite décellularisé grâce à une solution détergente de SDS (sodium 

dodecyl sulfate) / CHAPS (3-[(3-cholamidopropyl)diméthylammonio]-1-propanesulfonate) 

(figure 15) [24]. Le principe du processus de décellularisation est décrit dans le paragraphe 

dédié aux matrices biologiques obtenues à partir de tissus humains ou animaux (page 58). 
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Figure 15 : Substitut vasculaire développé par Niklason et al. [24] 

 

Des études in vitro ont tout d’abord démontré que ces greffons présentaient des 

propriétés mécaniques proches des vaisseaux humains et cela même après conservation dans 

une solution saline à 4°C pendant un an [112]. Ensuite, des implantations en site orthotopique 

chez le rat [156], le chien et le babouin [112] ont respectivement fourni des résultats 

satisfaisants après 6 semaines, 1 an et 6 mois de suivi. Tous ces éléments ont permis de réaliser 

un essai clinique de phase I/II chez l’Homme [24]. L’objectif de cette étude était d’évaluer la 

sécurité et l’efficacité de ce dispositif chez 60 patients présentant une insuffisance rénale 

chronique en stade terminal. Après implantation en position d’abord vasculaire, le taux de 

perméabilité primaire des substituts était de 63 % à 6 mois et de 28 % à 1 an [24]. L’analyse 

histologique d’explants prélevés lors de réintervention chez ces patients a permis d’étudier la 

colonisation par les cellules de l’hôte. Ainsi, des cellules endothéliales (positives pour le CD31) 

et des CML (positives pour l’actine alpha du muscle lisse (alpha smooth muscle actin (α-

SMA))) ont été respectivement mises en évidence au niveau de la lumière et dans les parois des 

greffons. Par ailleurs la présence de certains marqueurs ; comme Nestin, CD34 ou CD90, 

suggère que les cellules souches circulantes sont impliquées dans ce phénomène de 

recellularisation [157]. Enfin, un essai clinique de phase III comparant l’efficacité de ce 

substitut vasculaire par rapport à celle de la fistule artério-veineuse native, traitement de 

référence de l’insuffisance rénale chronique, est actuellement en cours 

[https://humacyte.com/publications/]. 
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Afin de s’affranchir de l’étape de décellularisation et de travailler en système autologue, 

des travaux portant sur l’ensemencement d’échafaudages de PGA par des cellules souches 

pluripotentes induites, qui sont ensuite différenciées en CML, ont été menés par ce même 

groupe. Les résultats ont montré qu’après maturation en bioréacteur, les greffons obtenus 

présentaient des propriétés mécaniques suffisantes pour être implantés dans l’aorte abdominale 

chez le rat immunosupprimé [158]. Après 2 semaines, tous les substituts étaient perméables et 

présentaient des signes de remodelage. De plus, aucun tératome ni aucune rupture n’ont été 

détectés [159].  

En conclusion, tous ces éléments sont extrêmement prometteurs. Cependant, le principal 

inconvénient de cette approche reste la période de culture qui est longue, couteuse et difficile à 

gérer d’un point de vue réglementaire. 

 

Supports de polymères biologiques 

Par ailleurs, Tranquillo et ses collaborateurs ont réussi à surmonter la faiblesse 

mécanique des polymères biologiques en proposant un substitut vasculaire constitué d’un tube 

de fibrine ensemencé par des fibroblastes de derme ovin associé à une longue période de 

maturation en bioréacteur. Cette maturation de 8 semaines permet aux cellules de produire de 

la matrice extracellulaire à mesure que le support de fibrine est dégradé. Ensuite, l’ensemble 

est décellularisé avec une solution de SDS et une DNase (figure 16) [160]. Le principe du 

processus de décellularisation est décrit dans le paragraphe dédié aux matrices biologiques 

obtenues à partir de tissus humains ou animaux (page 58).  

 

 

Figure 16 : Substitut vasculaire développé par Tranquillo et al. [25] 
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Malgré ce traitement chimique, ces greffons présentent de propriétés mécaniques 

compatibles avec une implantation en situation de haute pression. Ainsi ils ont été testés dans 

l’artère fémorale chez la brebis. A 6 mois, ils ne présentaient aucun signe d’anévrysme ou de 

calcification. Leur concentration en collagène était augmentée. De plus, la présence de CML 

dans les parois du greffon ainsi que de cellules endothéliales sur l’intégralité de la surface 

luminale témoignait de la colonisation par les cellules de l’hôte [161]. Des résultats similaires 

ont été obtenus lors de l’implantation de ces substituts vasculaires dans l’artère pulmonaire de 

jeunes agneaux [162]. Enfin, des greffons, produits selon la méthode précédemment décrite, 

ont été cellularisés avec des fibroblastes de derme humain et évalués en position d’abord 

vasculaire chez le babouin. En excluant les événements thrombotiques précoces (dus au choix 

du modèle chirurgical, qui a été modifié par la suite), le taux de perméabilité primaire des 

greffons était respectivement de 83 % et 60 % après 3 et 6 mois. Comme dans les expériences 

précédentes, le phénomène de recellularisation a été mis en évidence par analyse histologique 

des explants. Enfin, bien que ces résultats soient encourageants, la principale limite de cette 

approche reste le coût engendré par la période de culture cellulaire et l’utilisation d’un 

bioréacteur [25]. 

 

Absence de support 

Les produits de dégradation des polymères synthétiques étant susceptibles de causer une 

réponse inflammatoire et donc une mauvaise intégration du greffon, plusieurs travaux de 

recherche ont porté sur la mise au point d’un substitut vasculaire entièrement biologique [163–

165]. En étant le premier à produire des greffons mécaniquement forts et en allant jusqu’à 

l’essai clinique chez l’Homme, L’Heureux et ses collaborateurs se sont largement distingués. 

En effet, ce groupe a développé un greffon entièrement biologique en roulant autour d’un 

mandrin des feuillets de matrice extracellulaire obtenus grâce à la culture de fibroblastes 

humains pendant 8 semaines. Ensuite, la maturation en bioréacteur pendant 8 semaines 

supplémentaires permettait la fusion entre les différentes couches du « rouleau » (figure 17). 

Les étapes de roulage et de maturation étaient répétées deux fois.  
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Figure 17 : Substitut vasculaire développé par L’Heureux et al. [166] 

 

Dès 1998, cette équipe propose une première génération de greffons s’inspirant de 

l’histologie de la paroi artérielle. En effet, leur modèle présentait plusieurs couches 

concentriques distinctes : un endothélium, une « membrane interne » formée par la 

dévitalisation de la matrice extracellulaire sécrétée par des fibroblastes, une « media » 

composée de CML et un « adventice » contenant des fibroblastes. Les feuillets produits par les 

CML et les fibroblastes étaient successivement enroulés autour d’un mandrin. Après 16 

semaines de maturation en bioréacteur, la fusion entre les différentes couches était obtenue et 

le mandrin retiré afin que la lumière soit ensemencée avec des cellules endothéliales. In vitro, 

la résistance à l’éclatement de ces substituts était supérieure à celle de la veine saphène. Ces 

greffons étaient également facilement manipulables et suturables ce qui a permis l’implantation 

d’un modèle non endothélialisé dans l’artère fémorale de chiens immunosupprimés. Après une 

semaine, aucun ne présentait de signe de dilatation mais seulement la moitié était perméable. 

Ce résultat s’explique par l’absence d’endothélialisation préalable des greffons utilisés pour 

cette expérience. En effet, la présence d’un endothélium humain aurait causé un rejet agressif. 

Ainsi, cette première étude a démontré qu’il était possible de produire un substitut vasculaire 

capable de supporter la pression artérielle physiologique sans utiliser de biomatériau support. 

Néanmoins, pour envisager une application clinique, la simplification de la méthode de 

production semblait nécessaire [167]. 
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Par conséquent, une diminution du nombre de types cellulaires composant le greffon a 

été envisagée. Des substituts vasculaires de seconde génération, sans couche de CML, ont 

donc été proposés et validés dans différents modèles d’animaux immunosupprimés. Une étude 

à court terme chez le chien a, tout d’abord, permis de confirmer la suturabilité et la stabilité 

mécanique initiale de ces nouveaux greffons. Ensuite, une étude à plus long terme réalisée chez 

le rat a montré, qu’après 7 mois, le taux de perméabilité de ces substituts était de 85 %. De plus, 

les vaisseaux étaient intégrés dans les tissus environnants et présentaient des cellules positives 

pour le facteur de von Willebrand d’une part et pour l’α-SMA d’autre part, suggérant 

respectivement la formation d’un endothélium et d’une media. Enfin, ces greffons ont été 

implantés en site orthotopique chez trois primates agressivement immunosupprimés. Après 8 

semaines, tous étaient perméables et recolonisés par les cellules de l’hôte [166]. L’ensemble de 

ces résultats a permis la réalisation d’un essai clinique de phase I/II chez 10 malades présentant 

une insuffisance rénale chronique en stade terminal. Pour cela, des substituts vasculaires ont été 

produits à partir de fibroblastes autologues. Des études in vitro ont mis en évidence que la force 

à l’éclatement de ces greffons était égale ou supérieure de celle de l’artère thoracique interne, 

et cela, quels que soient l’âge et le statut médical du patient [111]. De plus, après 1 et 6 mois 

en position d’abord vasculaire, le taux de perméabilité primaire des substituts était 

respectivement de 78 % et de 60 %. Bien que ces résultats soient très encourageants, le temps 

nécessaire pour produire ces greffons était en moyenne de 7,5 mois, ce qui est incompatible 

avec un besoin clinique urgent [168]. 

Pour pallier à cette limite, une troisième génération de greffons allogéniques 

dévitalisés a été proposée. La dévitalisation comprend des étapes de séchage, de congélation à 

-80°C et de réhydratation. Les substituts vasculaires allogéniques déshydratés, stockés 

congelés, seraient donc disponibles immédiatement. Des travaux in vitro réalisés sur des 

feuillets de matrice extracellulaire produits par culture de fibroblastes, ont démontré que la 

dévitalisation n’affecte significativement ni l’architecture ni les propriétés mécaniques du tissu 

[169]. Dans un premier temps, un substitut vasculaire déshydraté, obtenu à partir de fibroblastes 

autologues isolés à partir d’une biopsie de peau, a donc été stocké congelé. Avant la chirurgie, 

il a été réhydraté puis endothélialisé avec les cellules du patient. Ce greffon a ensuite été 

implanté en position d’abord vasculaire chez le malade.  
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Après 8 mois, le substitut vasculaire fonctionnait sans complication [170]. Dans un second 

temps, la production de greffons allogéniques non endothélialisés a permis de simplifier 

d’avantage la méthode de production et d’améliorer encore la disponibilité de ces produits 

d’ingénierie tissulaire. Ces substituts étaient obtenus par culture de fibroblastes allogéniques. 

La dévitalisation ne modifiant pas leurs caractéristiques mécaniques, ils ont été implantés en 

tant qu’abord vasculaire chez trois patients. Les résultats, basés sur un temps de suivi maximal 

de 11 mois, ont montré qu’aucun greffon ne présentait de signe de dilatation ou de dégradation 

[26]. Malgré cette réussite, les 24 semaines de culture cellulaire nécessaires à la production de 

ces substituts vasculaires (8 semaines pour la production des feuillets et 16 semaines pour 

obtenir la fusion entre les différentes couches) restent le principal obstacle à l’utilisation de 

cette technique en routine. 

Afin s’affranchir de l’étape de maturation en bioréacteur et donc de diviser le temps de 

production des greffons par trois, ce groupe de recherche utilise actuellement une nouvelle 

méthode d’assemblage basée sur le tissage. Une première étude a montré que les feuillets de 

matrice extracellulaire peuvent être coupés en fines bandelettes pour former des fils. Ces fils 

sont ensuite assemblés par tissage afin de produire des substituts vasculaires dont les propriétés 

mécaniques sont largement supérieures à celles des vaisseaux natifs [171]. Même si 

l’implantation d’un greffon tissé dans l’artère carotide d’une brebis a fourni une preuve de 

faisabilité, des études portant sur un plus grand nombre d’animaux et avec un suivi à long terme 

sont nécessaires pour conclure à l’efficacité de cette méthode. En ce sens, le développement 

d’un modèle allogénique chez la brebis est actuellement en cours. Les premiers résultats ont 

montrés que des feuillets de matrice extracellulaire pouvaient être obtenus à partir de 

fibroblastes de derme ovin. Comme pour la matrice extracellulaire humaine, ces feuillets 

peuvent être découpés sous forme de fils qui, une fois assemblés par tissage, permettent 

l’obtention de substituts vasculaires présentant des propriétés mécaniques supra physiologiques 

[données non publiées]. Ainsi, des expérimentations in vivo basées sur l’implantation de 

substituts vasculaires allogéniques tissés dans l’artère carotide de brebis vont être 

prochainement réalisées.  
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Matrices biologiques obtenues à partir de tissus humains ou animaux 

Comme évoqué précédemment, les étapes de culture cellulaire sont longues, couteuses 

et difficiles à gérer d’un point de vue réglementaire. Aussi, le recours à des matrices biologiques 

directement disponibles a été proposé pour s’en affranchir. Ces tissus provenant de sources 

allogéniques ou xénogéniques, un traitement de décellularisation est parfois utilisé pour 

diminuer leur immunogénicité.  

Ce processus vise à éliminer les cellules tout en préservant les protéines de la matrice 

extracellulaire qui sont responsables des propriétés mécaniques. Pour cela, des techniques 

physiques et / ou chimiques (digestion enzymatique, solution détergente, etc.) sont possibles. 

En ingénierie tissulaire vasculaire, les matrices biologiques les plus étudiées sont : les artères, 

la sous muqueuse du petit intestin et la membrane amniotique humaine (MAH). 

Certains auteurs ont proposé d’utiliser les artères mammaires internes [172], ombilicales 

[173,174] et placentaires humaines [175,176] après décellularisation. Dans ce domaine, les 

travaux de Kajbafzadeh et al sont les plus avancés. Cette équipe a, en effet, implanté des artères 

mammaires internes humaines décellularisées dans l’artère fémorale superficielle chez le lapin. 

Après 3 ans, tous les substituts vasculaires étaient perméables et colonisés par les cellules de 

l’hôte [172]. Par ailleurs, d’autres chercheurs ont envisagé de les recellulariser avec des cellules 

endothéliales et/ou des cellules musculaires lisses avant implantation [177]. Ainsi, différentes 

études in vivo ont démontré que la perméabilité de ces greffons était significativement 

supérieure par rapport à ceux qui n’avaient pas été modifiés [177]. D’autre part, en contexte 

xénogénique, certains produits, comme le dispositif Artegraft® qui correspond à une artère 

carotide bovine décellularisée, sont disponibles commercialement (voir paragraphe 3.1.3 Autres 

substituts vasculaires). 

Par ailleurs, dès 1989, Badylak et ses collaborateurs utilisent un greffon constitué de 

sous muqueuse du petit intestin dans un contexte de substitution vasculaire autologue chez le 

chien. Après 1 an, 90 % des vaisseaux étaient perméables sans signe d’infection, de thrombose 

ou d’hyperplasie intimale. Néanmoins, il est important de souligner que ces résultats ont été 

obtenus avec des pontages de gros diamètre (10 mm) [178]. Depuis, différentes stratégies pour 

renforcer [179–181] et/ou fonctionnaliser [181,182] ce tissu ont été étudiées. Les résultats les 

plus encourageants ont été obtenus par Koenigsknecht et al. 
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Leurs substituts vasculaires constitués de sous muqueuse du petit intestin dont la surface était 

fonctionnalisée avec de l’héparine et du VEGF, ont été implantés dans la carotide de brebis. 

Après 3 mois, leur taux de perméabilité était de 92 % et tous présentaient des cellules 

endothéliales, des cellules musculaires lisses et une quantité augmentée en collagène et en 

élastine [182].  

Enfin, actuellement, plusieurs groupes de recherche utilisent la MAH pour produire des 

substituts vasculaires [27,183–185]. McFetridge et al. proposent, par exemple, un greffon 

obtenu par roulage de MAH préalablement décellularisée. Afin d’obtenir la fusion entre les 

différentes couches de membrane, l’ensemble est ensemencé avec des CML humaines et cultivé 

en bioréacteur pendant 4 semaines (figure 18) [27,183]. Après 1 mois d’implantation dans la 

carotide de lapins immunocompétents, tous les greffons étaient perméables et recolonisés par 

les cellules de l’hôte [27].  

 

 

Figure 18 : Substitut vasculaire développé par McFetridge et al. [27] 

 

Par ailleurs, le groupe de Niknejad et al. a également développé un substitut vasculaire constitué 

d’un rouleau de MAH maintenu par des sutures. Après 48 semaines dans la veine jugulaire chez 

la brebis, les huit greffons étaient perméables et présentaient une monocouche de cellules 

endothéliales au niveau de leurs surfaces luminales [185]. Il est cependant intéressant de 

souligner qu’il s’agissait d’une implantation veineuse et donc que la pression à laquelle les 

greffons étaient soumis était faible comparativement à celle d’une artère.  
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Culture de micro agrégats 

Enfin, la dernière approche repose sur la maturation en bioréacteur de micro agrégats. 

En effet, des conditions de cultures particulières permettent aux cellules de s’organiser sous 

forme de sphéroïdes. Ces micro agrégats peuvent ensuite être agencés grâce à différentes 

techniques [186]. 

En 2010, Hoerstrup et son équipe ont, par exemple, eu recours à une technique 

automatisée de microgouttes pour produire, dans un moule cylindrique, des micro agrégats 

contenant des fibroblastes et des cellules endothéliales d’origine humaine. Après 14 jours de 

culture en bioréacteur, l’ensemble des sphéroïdes avait fusionné et formait un substitut 

vasculaire. Cependant, les analyses histologiques in vitro n’ont pas mis en évidence de cellules 

endothéliales au niveau de la surface luminale. De plus, les propriétés mécaniques du substitut 

vasculaire n’ont pas été évaluées [187]. 

L’agencement de ces micro agrégats est également possible grâce à la bio-impression. 

Ce procédé de fabrication additive assisté par ordinateur permet l’impression de sphéroïdes sur 

un hydrogel sacrificiel afin d’obtenir une structure tubulaire. Grâce à une étape de maturation 

en bioréacteur, les différentes couches cellulaires fusionnent et le support en hydrogel peut être 

retiré. Forgacs et ses collaborateurs ont produit un substitut vasculaire en utilisant cette 

technique en 2009 [188]. Plus récemment, Morita et al. se sont affranchis de cet hydrogel 

sacrificiel en proposant une approche basée sur l’impression de sphéroïdes sur un réseau 

d’aiguilles. Ces sphéroïdes contenaient trois types cellulaires humains : cellules endothéliales, 

cellules musculaires lisses et fibroblastes. Quatre jours après l’impression, le réseau d’aiguilles 

était retiré. La maturation de la structure tubulaire était alors poursuivie pendant 4 jours dans 

un bioréacteur. Les greffons ainsi obtenus (figure 19), ont été implantés dans l’aorte abdominale 

de rats immunosupprimés [189]. 
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Figure 19 : Substitut vasculaire développé par Morita et al. [189] 

 

Après 5 jours, tous étaient perméables et présentaient des signes de remodelage [189]. 

Cependant, afin de confirmer que ces greffons sont capables de supporter des contraintes 

mécaniques physiologiques, une étude in vivo à plus long terme semble nécessaire. Par ailleurs, 

aucune donnée concernant les propriétés mécaniques de ces substituts vasculaires n’a été 

publiée. Or la faiblesse de ces propriétés constitue souvent la limite des greffons obtenus par 

bio-impression. 

 

4.3.2.2 Utilisation du corps comme bioréacteur 

L’utilisation du corps du patient comme bioréacteur a, par ailleurs, été envisagée afin 

de produire un substitut vasculaire autologue entièrement biologique. Cette méthode est basée 

sur la réponse immunitaire à corps étranger déclenchée par l’implantation sous cutanée d’un 

biomatériau cylindrique. Le biomatériau est alors encapsulé par un tissu collagénique produit 

par les cellules de l’hôte. Après un temps de maturation suffisant, l’ensemble est explanté et le 

biomatériau support retiré. La capsule fibreuse est ensuite greffée en position de substitut 

vasculaire [190]. Comme mentionné dans le paragraphe 3.1.3 Autres substituts vasculaires, ce 

concept a tout d’abord était proposé par Sparks à la fin des années 1960 [63].   
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Au début des années 2000, Campbell et ses collaborateurs ont proposé d’implanter le 

biomatériau dans la cavité péritonéale afin que la face interne de la capsule soit recouverte par 

des cellules mésothéliales dont les propriétés anticoagulantes sont similaires à celles des 

cellules endothéliales [66]. Enfin, plus récemment, ce concept a été repris par deux autres 

groupes de recherche. 

Ainsi, l’équipe de Rotmans et al. a démontré qu’un traitement de surface du copolymère 

support (poly(éthylène oxyde térephthalate) et poly(butylène térephthalate)) avec du 

chloroforme augmentait l’adhésion et la prolifération cellulaire et favorisait l’encapsulation 

[191]. Les substituts vasculaires, produits après implantation et maturation de ces biomatériaux 

en site sous cutané, ont été évalués dans deux modèles autologues de gros animaux. Après 4 

semaines d’implantation dans la carotide de porc, le taux de perméabilité de ces greffons était 

de 88 %. De plus, leurs surfaces luminales étaient entièrement recouvertes de cellules 

endothéliales et leurs parois présentaient des cellules positives pour l’α-SMA [192]. Lors 

d’expérimentations réalisées chez la chèvre, les substituts vasculaires présentaient une 

résistance à l’éclatement de 2392 ± 129 mmHg et une rétention à la suture de 2,0 ± 0,5 N. Après 

implantation en position d’abord vasculaire, 80 % et 67 % des greffons étaient perméables à 1 

et 2 mois respectivement [67]. 

D’autre part, avec la réalisation de deux accès vasculaires chez l’Homme, les travaux 

de Nakayama et al. se sont largement distingués. Dès 2004, ce groupe démontre que la 

production in vivo d’un « biotube » est possible après implantation sous cutanée d’un tube en 

silicone chez le lapin pendant 2 mois [193]. Ces greffons, dont les extrémités étaient renforcées 

par des éponges en polyuréthane, ont ensuite été implantés dans la carotide de lapins traités par 

anticoagulant. A 12 semaines, les substituts vasculaires étaient colonisés par les cellules 

endothéliales et les cellules musculaires lisses de l’hôte et 82 % d’entre eux étaient perméables 

[194]. De plus, dans un de ces animaux, le greffon n’a pas été obstrué pendant plus de deux ans 

[195]. Afin de contrôler l’épaisseur pariétale des « biotubes », les travaux de ce groupe sont 

ensuite portés sur l’optimisation du design du dispositif implanté en sous cutané. Un système 

avec un tube en silicone entouré d’une cage (« biotube de type C ») a finalement été retenu. En 

effet, la résistance à l’éclatement ainsi que le taux de perméabilité à une semaine de ces greffons 

étaient significativement supérieurs (1825 mmHg, 100 %) par rapport à ceux obtenus avec la 

méthode classique (944 mmHg, 33 %) [196]. Ces substituts ont ensuite été validés en position 

d’abord vasculaire chez le chien.   
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Après 4 semaines d’implantation, tous étaient perméables sans signe d’anévrysme ni 

d’hémorragie imputables aux ponctions répétées des aiguilles d’hémodialyse [197]. 

L’ensemble de ces données a permis l’implantation de greffons autologues en position d’abord 

vasculaire chez 2 patients atteints d’insuffisance rénale chronique en stade terminal. Ainsi, des 

« biotubes de type C » de 7 cm de long et de 6 mm de diamètre interne, ont été obtenus après 2 

mois d’implantation sous cutanée dans la zone abdominale (figure 20). 

 

 

Figure 20 : Substitut vasculaire développé par Nakayama et al. [28] 

 

Après 2 ans de suivi, les deux greffons étaient perméables. Pour un substitut aucune intervention 

n’a été nécessaire alors que pour l’autre deux angioplasties (à 7 mois et à 2 ans) ont été réalisées 

[28]. Ces résultats sont favorables. Cependant, la présence de deux sites opératoires, la difficulté 

de mise en place d’un contrôle qualité, ainsi que l’impossibilité de produire le substitut 

vasculaire à l’avance constituent les principales limites de cette technique.  

Une étude portant sur l’évaluation d’un biotube décellularisé xénogénique a donc 

récemment été publiée par ce même groupe [198]. Ainsi, des tubes en silicone ont été implantés 

en sous cutané pendant 4 semaines chez le chien. Après explantation, les biotubes obtenus ont 

été décellularisés avec du SDS et du TritonX-100 et transplantés dans l’aorte abdominale de 

trois rats Wistar. Après 1 mois, les greffons ne présentaient aucun signe de thrombose et étaient 

colonisés par les cellules de l’hôte [198]. Ces données prometteuses doivent néanmoins être 

confirmées par d’autres expérimentations in vivo avec un plus grand nombre d’animaux et un 

suivi à plus long terme.  
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4.3.3 Synthèse des solutions proposées par l’ingénierie tissulaire 

 Afin de développer un substitut vasculaire de petit diamètre (≤ 6 mm), différentes 

approches ont été proposées dans le domaine de l’ingénierie tissulaire.  

Les principales informations concernant les stratégies les plus prometteuses figurent 

dans le tableau 7. Toutes ces techniques ont fourni des résultats satisfaisants en termes de 

perméabilité et d’intégration du greffon après les temps de suivi indiqués. Cette liste se limite 

aux stratégies qui ont atteint les essais cliniques ou les expérimentations in vivo dans un modèle 

de gros animal. Néanmoins, concernant les matrices biologiques produites à partir de tissus 

humains, les travaux de McFetridge, portant sur le développement d’un substitut vasculaire 

obtenu par roulage de MAH décellularisée, ont été mentionnés. En effet, compte tenu du sujet 

de notre thèse, la comparaison de cette étude avec les autres était particulièrement pertinente.  

 

Abréviations du tableau 7 : 

CE = Cellules endothéliales 

BM-MNC = Bone Marrow mononuclear cells 

CML = Cellules musculaires lisses 

PE = Pression à l’éclatement 

RS = Résistance à la suture 

C = Compliance 

Ø int = Diamètre interne 
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Tableau 7 : Stratégies les plus avancées en ingénierie tissulaire vasculaire  
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Parmi toutes ces stratégies, l’utilisation de matrices obtenues grâce à la culture de 

fibroblastes de derme humain nous apparaît la plus prometteuse. En effet, elle permet 

l’obtention d’un substitut vasculaire humain entièrement biologique sans jamais avoir recours 

à un biomatériau support. Cette approche semble particulièrement intéressante lorsqu’elle est 

associée au tissage. Cette méthode d’assemblage permet, en effet, de s’affranchir de l’étape de 

maturation en bioréacteur et donc de limiter les coûts de production. Cependant, le coût lié à la 

production des feuillets de matrice extracellulaire reste la principale limite de cette technique. 

Pour pallier à cela, l’utilisation d’un tissu biologique humain disponible à moindre coût et en 

grande quantité semble être une voie de recherche intéressante. 
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5. Membrane amniotique humaine 

Parmi les tissus biologiques, la membrane amniotique humaine (MAH) est un déchet 

opératoire pouvant être récupéré à l’issu de l’accouchement. Elle est donc disponible en grande 

quantité et à moindre coût. De plus, elle présente une faible immunogénicité et des propriétés 

antimicrobiennes et anti-inflammatoires ce qui lui confère un caractère particulièrement 

attractif en ingénierie tissulaire. Ce chapitre traitera donc : de (1) l’anatomie et de l’histologie 

de la MAH, de (2) ses principales propriétés, de (3) ses différentes possibilités de traitements 

et de (4) son utilisation en clinique et en ingénierie tissulaire. 

 

5.1 Anatomie et histologie 

Le placenta et les membranes fœtales se mettent en place quelques jours après la 

fécondation. Ces structures permettent les échanges métaboliques et gazeux entre la mère et le 

fœtus et constituent également une barrière protectrice. Les membranes fœtales sont constituées 

du chorion à l’extérieur et de la MAH ou amnion à l’intérieur. La MAH correspond donc au 

tissu le plus interne entourant le fœtus lors du développement embryonnaire [31,32,199]. Elle 

est représentée en jaune sur la figure 21. 

 

Figure 21 : Situation anatomique de la membrane amniotique humaine [31] 
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La MAH se compose d’une couche conjonctive, qui n’est ni vascularisée ni innervée, et 

d’un épithélium unistratifié cubique directement en contact avec le liquide amniotique. Ces 

cellules épithéliales expriment des marqueurs des cellules souches et reposent sur une 

membrane basale riche en collagène de type IV, laminine, fibronectine et nidogène. La 

composante conjonctive est divisée en trois couches contenant du collagène de type I et III. De 

l’intérieur vers l’extérieur, peuvent être distinguées : (1) une couche conjonctive dense et 

acellulaire, (2) une couche conjonctive lâche et (3) une couche spongieuse composée 

essentiellement de protéoglycanes. Enfin, le chorion sous-jacent, qui lui est vascularisé, permet 

par diffusion, la nutrition et l’oxygénation de la MAH (figure 22) [31,32,199]. 

 

Figure 22 : Histologie de la membrane amniotique humaine [32] 

 

5.2 Principales propriétés 

Ce paragraphe présente les principales caractéristiques biologiques et mécaniques de la 

MAH ainsi que les différents mécanismes qui sous-tendent ces propriétés.  
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5.2.1 Sur le plan biologique 

5.2.1.1 Faible immunogénicité 

La faible immunogénicité de la MAH est due d’une part, à l’absence d’expression des 

antigènes leucocytaires humaines (Human Leucocyte Antigen (HLA)) du complexe majeur 

d’histocompatibilité (CMH) de classe I et II ; et d’autre part, à l’expression de molécules 

immunorégulatrices comme HLA-G et Fas-ligand [32,199].  

De manière générale, HLA-A, HLA-B et HLA-C sont exprimées par toutes les cellules 

nucléées et permettent à l’organisme de discriminer le soi du non soi (CMH de classe I). De 

plus, HLA-DP, HLA-DQ et HLA-DR se trouvent à la surface des cellules présentatrices 

d’antigènes et permettent l’induction d’une réponse immunitaire spécifique à l’agresseur (CMH 

de classe II). Au niveau des cellules de la MAH, seul HLA-G (CMH de classe I) est exprimé. 

En inhibant l’activité cytolytique des cellules Natural Killer, cette molécule permet au fœtus de 

ne pas être rejeté par l’organisme maternel bien que leurs génomes soient seulement 

compatibles de moitié. Les cellules de la MAH expriment également le Fas-ligand. La liaison 

de cette molécule avec son récepteur présent à la surface des lymphocytes T activés induit 

l’apoptose de ces cellules et contribue par conséquent à la tolérance fœto-maternelle [29,200]. 

 

5.2.1.2 Propriétés antimicrobiennes 

Par ailleurs, grâce à l’expression de peptides appartenant à la famille des β-défensines, 

la MAH possède des propriétés antimicrobiennes. Le spectre d’activité de ces molécules est 

très large et comprend les bactéries, les virus enveloppés, les champignons et les protozoaires. 

Après fixation, ces molécules perméabilisent la membrane de ces microorganismes entraînant 

ainsi leurs destructions [30,201]. 

De plus l’expression de protéines acides de lactosérum (Whey Acidic Protein (WAP)) a 

également été mise en évidence au niveau de la MAH. Cette famille de protéines comprend 

l’inhibiteur sécrétoire de la protéase leucocytaire (Secretory Leukocyte Protease Inhibitor 

(SLPI)) et l’élafine. Ces protéines présentent à la fois une activité antimicrobienne et anti-

inflammatoire. Néanmoins, à ce jour, leurs modes d’action sont mal connus [201].  
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5.2.1.3 Propriétés anti-inflammatoires 

Les propriétés anti-inflammatoires de la MAH résultent de l’association de plusieurs 

mécanismes. Tout d’abord, les cellules de la MAH expriment des cytokines anti-

inflammatoires, comme l’antagoniste au récepteur de l’interleukine 1 (interleukin-1 receptor 

antagonist (IL-1RA)) et l’IL-10. En se liant à son récepteur, IL-1RA empêche la fixation de 

l’IL-1 et inhibe ainsi une cascade de réactions qui aboutit à la phase aigüe de l’inflammation. 

L’IL-10, quant à elle, inhibe la production de certaines cytokines pro-inflammatoires comme 

l’IL-2 et le facteur de nécrose tumorale α (Tumor Necrosis Factor α (TNFα)). De plus, une 

étude in vitro a récemment démontré que la culture de macrophages en présence de milieux 

conditionnés de cellules mésenchymateuses de la MAH favorisait le passage du phénotype M1 

(pro-inflammatoire) vers un phénotype M2 (anti-inflammatoire). Enfin, la production 

d’inhibiteurs tissulaires des métalloprotéases (tissue inhibitors of metalloproteinase (TIMP)) 

par les cellules mésenchymateuses de la MAH permet, grâce à la formation de complexes, de 

neutraliser les métalloprotéinases matricielles et donc d’éviter une destruction excessive de la 

matrice extracellulaire. [32,202–204]. 

 

5.2.1.4 Réépithélialisation favorisée 

Plusieurs études ont aussi démontré que la MAH favorisait la réépithélialisation 

[32,199]. En effet, elle contient des facteurs de croissance comme le facteur de croissance 

épidermique (Epidermal Growth Factor (EGF)) ou le facteur de croissance des kératinocytes 

(Keratinocyte Growth Factor (KGF)) qui sont des promoteurs de la différenciation épithéliale. 

De plus, en diminuant l’expression du facteur de croissance transformant β (Transforming 

Growth Factor β (TGF-β)), les cellules de la MAH inhibent l’activation des fibroblastes 

conférant à cette membrane des propriétés anti-fibrotiques et pro-cicatrisantes. Ainsi, lorsque 

ce tissu est appliqué sur une plaie, grâce à la membrane basale qu’il contient, il facilite la 

migration des cellules épithéliales et évite l’invasion fibroblastique [32,199].  
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5.2.1.5 Propriétés pro- et anti-angiogéniques 

La présence de ces deux propriétés au sein d’un même tissu s’explique par la production 

de facteurs pro-(VEGF, IL-6 et IL-8) et anti-angiogéniques (thrombospondine, TIMP, IL-1RA 

et IL-10) par les cellules de la MAH [205,206]. Ainsi, les travaux de Niknejad et al. ont révélé 

que la face épithéliale de la MAH inhibe l’angiogenèse contrairement à la face conjonctive qui 

elle, favorise ce phénomène [207]. Différentes publications ont également établi que la MAH 

peut être utilisée comme support pour la culture de cellules endothéliales [208,209].  

 

5.2.2 Sur le plan mécanique  

La MAH est un tissu hautement déformable qui supporte un étirement progressif dû à 

la croissance de l’embryon tout en le protégeant des éventuels traumatismes extérieurs 

[210,211]. Dès 1990, Oxlund et ses collaborateurs ont mis en évidence que la MAH est en 

grande partie responsable de la force mécanique des membranes fœtales [210]. Ensuite, El 

Khwad et al. ont démontré que chaque membrane présente une zone de faiblesse correspondant 

à la portion de tissu recouvrant le col de l’utérus (cervix) [212]. Cette région présente des 

caractéristiques biochimiques et histologiques particulières facilitant le processus de rupture 

des membranes fœtales lors de la délivrance [213–215]. Par ailleurs, d’autres groupes de 

recherche ont publié des études portant sur le caractère viscoélastique de ce tissu et sur ses 

propriétés mécaniques intrinsèques [211,216–218]. Enfin, la MAH étant un tissu biologique, 

l’étude de ses propriétés mécaniques en fonction des donneurs paraît particulièrement 

intéressante. Aucune publication n’existant à ce sujet, cette thématique de recherche a fait 

l’objet d’un premier article présenté dans le paragraphe 1.2 Article n°1. 

 

5.3 Différentes possibilités de traitements 

Toutes ces propriétés confèrent à la MAH un caractère particulièrement attractif. De 

plus, le placenta et les membranes fœtales étant considérés comme des déchets opératoires sur 

le plan juridique, ils peuvent être récupérés relativement facilement après l’accouchement, sous 

réserve de l’accord de la patiente. Afin d’éviter toute contamination par la flore vaginale, les 

accouchements par césarienne sont exclusivement utilisés. Une fois l’intervention terminée, le 

placenta et les membranes fœtales sont transférés en laboratoire dans un milieu de transport 

approprié. L’ensemble est ensuite disséqué, la MAH est isolée en étant séparée manuellement 

du chorion.   
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Afin d’améliorer la disponibilité et la sécurité biologique de la MAH, différentes méthodes de 

préparation (état frais, décellularisation), de conservation (cryopréservation, lyophilisation) et 

de stérilisation (stérilisation aux rayons gamma, stérilisation à l’acide péracétique) ont été 

proposées. Ces traitements sont susceptibles de modifier les caractéristiques biologiques et 

mécaniques de la MAH. Ils peuvent être utilisés seuls ou en association (figure 23) [219,220]. 

 

 

Figure 23 : Traitements possibles pour la membrane amniotique humaine [220] 

Remarque : Les traitements par réticulation ne seront pas abordés. En effet, ils causent un tel 

niveau de dénaturation que nous considérons que la nature biologique du tissu est perdue.  

 

5.3.1 Préparation 

L’utilisation de la MAH directement après la dissection des membranes fœtales (MAH 

« fraîche ») permet de préserver la viabilité des cellules, les protéines de la matrice extra 

cellulaire et les facteurs de croissance. Néanmoins avec cette technique, le stockage à moyen 

ou long terme des échantillons est impossible [220]. 

Afin de diminuer l’immunogénicité de la MAH « fraîche », certains groupes de 

recherche ont proposé de l’utiliser sous forme décellularisée [219,220]. Pour ce faire, différents 

protocoles basés sur des techniques physiques et / ou chimiques (digestion enzymatique, 

solution détergente, etc.) ont été décrits [219–222].  
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Quelle que soit la méthode employée, la décellularisation élimine les cellules épithéliales et 

mésenchymateuses de la MAH entraînant une exposition de la membrane basale ce qui favorise, 

l’adhésion et la prolifération cellulaire lors d’ensemencements in vitro [219,220,223,224]. 

Enfin, bien que les facteurs de croissance soient partiellement ou totalement éliminés par ce 

type de traitement, la préservation des protéines de la matrice extracellulaire permet à la MAH 

décellularisée d’avoir des propriétés mécaniques équivalentes à celles du tissu frais [223,225]. 

 

5.3.2 Conservation 

 Malgré une sélection rigoureuse des patientes en fonction de leurs sérologies, leurs 

séroconversions a posteriori est possible. Ainsi, dans de nombreux pays, les autorités 

recommandent de conserver la MAH pendant plusieurs mois et de confirmer leur innocuité par 

des tests sérologiques avant de les utiliser. Cette stratégie de sécurité est rendue possible grâce 

à la cryopréservation ou à la lyophilisation qui sont les méthodes de conservation de longue 

durée les plus utilisées [219,220].  

 Ainsi, la MAH peut être cryopréservée à -80°C dans des milieux de conservation 

contenant du diméthylsulfoxyde (DMSO) 10 % ou du glycérol 50 %. La MAH peut aussi être 

conservée, sous forme lyophilisée, pendant plusieurs mois à température ambiante [219,220]. 

Contrairement à la cryopréservation, ce mode de conservation ne nécessite pas de matériel de 

stockage particulier et permet un transport facilité des échantillons puisque le respect de la 

chaîne du froid n’est pas nécessaire. Ensuite, bien que l’activité antibactérienne soit préservée 

par ces deux techniques [226], la MAH cryopréservée et la MAH lyophilisée présentent une 

viabilité cellulaire et des propriétés mécaniques significativement inférieures à celles de la 

MAH « fraîche » [209,225,227]. Enfin, la destruction d’une grande partie des facteurs de 

croissance est également observée. Cependant ce phénomène est moins marqué pour les 

échantillons cryopréservés [228,229].  

 

5.3.3 Stérilisation 

Même si de nombreuses précautions en termes d’asepsie sont prises lors des étapes de 

prélèvement, de dissection et de conservation de la MAH; le recours à une méthode de 

stérilisation est préférable afin d’éviter tout risque de transmission d'infection lors de 

l’implantation. Dans le cas de la MAH, la stérilisation aux rayons gamma et la stérilisation à 

l’acide peracétique sont les techniques les plus fréquemment utilisées [219,220].  
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La stérilisation aux rayons gamma est basée sur la destruction des microorganismes 

grâce à l’émission de rayons ionisants par une source radioactive. En effet, ces rayonnements 

entrainent directement ou indirectement (par l’intermédiaire de radicaux libres) des dommages 

génétiques et protéiques conduisant à la destruction des bactéries, des virus et des champignons. 

Du fait de la forte pénétration de ces rayonnements, la possibilité de stérilisation à travers 

l’emballage constitue un des principaux avantages de cette méthode [230]. Selon 

l’International Atomic Energy Agency (IAEA), la dose de 25 kGy correspond à la référence 

pour la stérilisation des tissus biologiques utilisés pour les greffes [231]. Bien que cette dose 

soit compatible avec une utilisation clinique de la MAH [232], elle est à l’origine de 

modifications histologiques (condensation de la chromatine, destruction des faisceaux de fibres 

de collagène) et donc d’une diminution des propriétés mécaniques [233–235]. Ces changements 

sont plus ou moins marqués selon le traitement de conservation associé. La cryopréservation 

dans du glycérol semble, par exemple, avoir un effet protecteur [236].  

L’acide peracétique est un agent de stérilisation chimique à fort pouvoir oxydant. Il est 

efficace sur les bactéries, les virus et les champignons [237]. Son principal avantage réside dans 

sa décomposition en deux résidus faiblement toxiques pour l’organisme : l’acide acétique et le 

peroxyde d’oxygène [238]. De plus, cette méthode de stérilisation assure une meilleure 

préservation des protéines de la matrice extracellulaire et donc une plus grande conservation 

des propriétés mécaniques par rapport à la stérilisation aux rayons gamma [222,233]. 

 

5.4 Utilisation en clinique et en ingénierie tissulaire 

Du fait de sa disponibilité, de ses propriétés et de son faible coût, la MAH est un tissu 

biologique extrêmement attractif utilisé en clinique et en ingénierie tissulaire.  

En clinique, la première utilisation de la MAH pour réparer de la cornée a été décrite 

par De Roth en 1940 [239]. Aujourd’hui, la greffe de MAH fait partie des traitements proposés 

en ophtalmologie pour soigner les pathologies oculaires de surface [240]. En France, cette 

thérapeutique est pratiquée en routine depuis plus de 10 ans. Par ailleurs, en dermatologie, des 

essais cliniques portant sur l’utilisation de la MAH pour traiter les brûlures ou les ulcères de 

pieds diabétiques sont actuellement en cours [241,242]. 
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En ingénierie tissulaire, la MAH peut être utilisée comme une source de cellules 

souches ou comme une matrice biologique [32]. Le recours à ce tissu comme échafaudage a, 

par exemple, été décrit dans les domaines de la régénération osseuse [243–245], cartilagineuse 

[246], parodontale [247], nerveuse [248] et vasculaire [27,183,185]. Les approches portant sur 

l’usage de la MAH en ingénierie tissulaire vasculaire sont détaillées dans le paragraphe dédié 

aux matrices biologiques obtenues à partir de tissus humains et animaux (page 59). 

 

De par ses propriétés biologiques et mécaniques, la MAH est très populaire en ingénierie 

tissulaire. Pour la régénération vasculaire, différentes approches utilisant ce tissu comme 

matrice ont été décrites. En s’inspirant de la stratégie basée sur l’assemblage de feuillets de 

matrice extracellulaire développée par L’Heureux et al. [166], l’équipe de McFetridge a mis au 

point un modèle de greffon obtenu par roulage de MAH. Ce tissu étant disponible facilement 

et en grande quantité, son utilisation permet de s’affranchir des étapes de culture cellulaire liées 

à la production des feuillets. Cependant, pour obtenir la fusion entre les différentes couches de 

membrane, l’ensemble doit être ensemencé avec des CML humaines et cultivé en bioréacteur 

pendant 1 mois [27,183]. Afin de supprimer cette étape et de réduire encore les coûts de 

production, le recours à une autre méthode d’assemblage est une piste de réflexion intéressante. 
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6. Tissage dans la production de substituts vasculaires 

Des textiles sont entre autres utilisés en ingénierie tissulaire cardiovasculaire 

[33,249,250] et musculo-squelettique [251]. Ces technologies permettent de produire des 

structures complexes à partir de fils mono ou multi filaments. Selon la manière dont les fils sont 

entrelacés, trois techniques sont décrites: (1) le tressage, (enchevêtrement de trois fils ou plus), 

(2) le tricotage (assemblage de fils grâce à des boucles) et (3) le tissage (entrecroisement 

orthogonal des fils). Parmi ces procédés, seul le tissage permet l’obtention d’une structure 

faiblement poreuse [33,252]. Aussi, compte tenu du sujet de notre thèse, nous avons porté une 

attention toute particulière à cette méthode d’assemblage. Ainsi, ce chapitre décrit les grands 

principes du tissage, ses avantages, ses inconvénients et son utilisation en ingénierie tissulaire 

vasculaire. 

 

6.1 Définition et principes 

Le tissage est un procédé de production de tissu dans lequel deux ensembles de fils sont 

entrelacés à angle droit. Les fils verticaux constituent les fils de chaîne (warp) et les fils 

horizontaux, les fils de trame (weft). L’armure décrit la façon dont ces fils s'entrecroisent les 

uns avec les autres. En deux dimensions, il en existe trois principaux types : la toile (plain 

weave), le sergé (twill weave) et le satin (satin weave) (figure 24). L’assemblage de plusieurs 

couches tissées grâce à d’autres types d’armures est également possible et permet d’obtenir des 

structures en trois dimensions [33,252]. 

 

 

Figure 24 : Armures de tissage [33] 
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En armure toile, le fil de trame passe alternativement au-dessus d’un fil de chaîne puis 

en-dessous du fil de chaîne suivant (figure 24a). Même si les fils se croisent toujours de manière 

orthogonale, certaines variations sont possibles. Sur l’exemple d’armure sergé présenté en 

figure 24b, le fil de trame passe successivement au-dessus de deux fils de chaîne puis en-

dessous des deux fils de chaîne suivant. Ainsi, le tissu obtenu sera caractérisé par la présence 

de côtes obliques sur l’endroit. Sur l’exemple d’armure satin présenté en figure 24c, le fil de 

trame passe en-dessous de quatre fils de chaîne puis au-dessus d’un fil de chaîne. Les fils de 

chaîne seront donc particulièrement exposés sur l’endroit du tissu [33,252]. 

 

6.2 Avantages de l’assemblage par tissage 

Ce mode d’assemblage est tout d’abord hautement adaptable. En effet, la nature des fils 

tissés, leur diamètre, leur nombre ainsi que le choix du type d’armure sont autant de paramètres 

facilement modifiables qui influencent grandement les caractéristiques (flexibilité, état de 

surface, porosité) du tissu obtenu. Ensuite, les structures tissées sont faiblement poreuses. Cette 

propriété est particulièrement intéressante en ingénierie tissulaire vasculaire. En effet, elle 

permet au greffon d’avoir une imperméabilité pariétale suffisante pour éviter toute fuite 

sanguine, tout en laissant possible les échanges avec le tissu environnant, permettant par 

exemple, la colonisation par des cellules de l’hôte. Enfin, le tissage est une technique 

d’assemblage simple qui lorsqu’elle est automatisée, permet de produire des structures tissées 

rapidement et en grande quantité [33,252,253]. 

 

6.3 Inconvénients de l’assemblage par tissage 

Tout d’abord, les structures tissées ont tendance à s’effilocher lorsque leurs extrémités 

sont coupées, ce qui peut poser problème lors des sutures [254]. Ensuite, la principale limite de 

l’assemblage par tissage réside dans la faible compliance des produits obtenus [253]. Cette 

propriété est cependant importante en ingénierie tissulaire vasculaire.  
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En effet, elle permet au vaisseau sanguin de se distendre radialement et longitudinalement en 

fonction de la pression sanguine.  

La faible compliance des structures tissées s’explique par l’entrelacement orthogonal 

des fils de trame et des fils de chaîne ce qui limite grandement la déformation radiale et 

longitudinale du substitut vasculaire. De plus, il est important de noter qu’une différence de 

compliance entre les vaisseaux natifs et le greffon peut entraîner des zones de traction et de 

fatigue au niveau des sutures ainsi qu’une perturbation importante du flux sanguin au niveau 

des anastomoses, favorisant l’hyperplasie intimale [33,252]. Ce phénomène décrit dans le 

paragraphe 3.3.2 Hyperplasie intimale entraîne un rétrécissement du calibre luminal du 

substitut vasculaire. Cette sténose se complique fréquemment d’une thrombose. 

Afin d’améliorer la compliance des structures tissées, différentes solutions ont été 

proposées. Parmi elles, le crêpage, couramment utilisé dans le cas des prothèses vasculaires en 

PET, consiste en l’ondulation des parois du greffon grâce à un traitement thermomécanique. Ce 

procédé permet d’augmenter la compliance longitudinale du substitut vasculaire et de diminuer 

sa rigidité à la flexion, ce qui réduit son risque de plicature lorsqu’il est courbé [253]. Ces 

phénomènes sont d’autant plus importants que les ondulations sont étroites et hautes [255]. 

Cependant, le crêpage a pour principal inconvénient de modifier la cinétique du flux sanguin 

[253]. L’utilisation de fils plus élastiques a également été envisagée [254]. Enfin, un système 

coaxial basé sur l’association de biomatériaux plus ou moins élastiques répartis en plusieurs 

couches a été proposé [256]. Ainsi, un modèle de substitut vasculaire composé d’un tissage 

interne de polytrimethylene terephtalate (élastique) et d’un tissage externe de PET (rigide) a été 

mis au point par Chen et al. Les résultats in vitro ont montré qu’à basse pression, la contrainte 

était absorbée par la couche interne alors que lorsque la pression était plus élevée, la couche 

externe était sollicitée. La compliance globale du substitut vasculaire était donc augmentée 

[257]. Cependant, aucune étude in vivo n’a été réalisée à ce jour. 

 

6.4 Exemples de substituts vasculaires tissés 

Du fait de ses nombreux avantages, l’assemblage par tissage a été utilisé pour produire 

des substituts vasculaires. En fonction de la nature des fils utilisés, différents groupes de 

recherche se sont distingués. 
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Le tissage de fils synthétiques non résorbables a été proposé en 1952 par Voorhees. 

En effet, à cette époque, des greffons en Vinyon N tissé ont été implantés avec succès dans 

l’aorte abdominale du chien [258]. Suite à cela, de nombreuses études ont porté sur les substituts 

vasculaires en fils synthétiques non résorbables tissés [259]. Aujourd’hui, comme mentionné 

dans le paragraphe 3.1.2.2 Polyéthylène téréphtalate (PET), les greffons en PET tissé sont 

largement utilisés clinique. 

L’assemblage par tissage de fils synthétiques résorbables a également été étudié. En 

2008, l’équipe de Sawa et al. a implanté, dans l’artère carotide du chien, un substitut vasculaire 

composé d’un tissage interne de fils de PLA et d’un tissage externe de fils de PGA. Après 1 an 

de suivi, les quatre greffons étaient perméables. Des cellules endothéliales ainsi que des cellules 

musculaires lisses ont respectivement été mises en évidence au niveau de la lumière et de la 

paroi des greffons [260]. 

Deux ans plus tard, Sata et al. ont proposé un modèle constitué de trois couches tissées 

de fibroïne de soie. Ce prototype obtenu par tissage de fibres naturelles a été implanté avec 

succès dans l’aorte abdominale de rats Sprague-Dawley. A 1 an, les greffons étaient perméables 

et colonisés par les cellules de l’hôte [142]. 

Enfin, récemment, L’Heureux et al. ont produit un substitut vasculaire entièrement 

biologique en tissant des fils de matrice extracellulaire obtenus par culture de fibroblastes de 

derme humain. Les tests réalisés in vitro ont démontré que les propriétés mécaniques de ces 

greffons étaient largement supérieures à celles des vaisseaux natifs. De plus, un greffon a été 

implanté avec succès dans l’artère carotide d’une brebis [171]. 

 

Les fils utilisés dans l’étude citée précédemment étaient obtenus grâce à la découpe de 

feuillets de matrice extracellulaire synthétisée par des fibroblastes de derme humain cultivés 

pendant 8 semaines. Afin de simplifier ce procédé, le recours à une matrice disponible en grande 

quantité et à moindre coût a été envisagé. Compte tenu, de ses nombreux avantages, la MAH 

est apparue comme un tissu de choix. Ainsi, l’objectif de ce travail de thèse est de développer 

un substitut vasculaire produit par tissage de fils de la MAH. 

  



80 

 

 

 

 

 

OBJECTIFS 
  



81 

 

En réponse à la faible performance des prothèses synthétiques pour les 

revascularisations de petit diamètre (≤ 6 mm), des substituts vasculaires biologiques ont été 

développés comme alternative [24–28]. Parmi les différentes approches décrites en ingénierie 

tissulaire vasculaire, celle de proposée par L’Heureux et ses collaborateurs s’est 

particulièrement distinguée. En effet, elle est à la seule à produire des greffons biologiques avec 

des propriétés mécaniques suffisantes sans avoir recours à un échafaudage exogène [111]. 

Dans cette approche, les feuillets de matrice extracellulaire, produits grâce à la culture 

de fibroblastes de derme humain pendant 8 semaines, constituent la matière première 

permettant la fabrication des greffons. Une fois obtenus, ces feuillets sont enroulés autour d’un 

mandrin. L’ensemble est ensuite assemblé grâce à une période de maturation en bioréacteur de 

deux fois 8 semaines. Cette étape permet la fusion entre les différentes couches du « rouleau ». 

Grâce à la cohésion de la structure, le mandrin central peut alors être retiré et le substitut 

vasculaire est obtenu [166]. Bien que ces greffons aient été implantés avec succès en position 

d’abord vasculaire chez plusieurs patients présentant une insuffisance rénale chronique en stade 

terminal [26,168,170], leur coût de production très élevé et la complexité de la méthode sont 

les principaux obstacles à l’utilisation de cette méthode en routine clinique.  

Afin de proposer une meilleure solution, deux modifications sont envisagées. 

(1) Celle de la matière première : L’utilisation d’un tissu biologique disponible à moindre 

coût permettrait de remplacer avantageusement les feuillets de matrice extracellulaire obtenus 

grâce à la culture de fibroblastes. Dans ce contexte, la membrane amniotique humaine (MAH) 

apparaît comme une voie de recherche particulièrement intéressante. En effet, étant considéré 

comme un déchet opératoire sur le plan juridique, la MAH est disponible en grande quantité et 

gratuitement en France. De plus, sa structure et sa composition sont très proches de celles des 

feuillets de matrice extracellulaire [31,32,169]. Enfin, comme détaillé dans notre revue de 

littérature, ce tissu présente de nombreuses propriétés le rendant particulièrement intéressant 

pour l’ingénierie tissulaire et justifiant son utilisation pour certaines applications cliniques 

[31,32].  
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(2) Celle de la méthode d’assemblage : Afin de s’affranchir des infrastructures lourdes et des 

coûts élevés liés à la période de maturation en bioréacteur, L’Heureux et al. ont récemment 

proposé d’utiliser une méthode d’assemblage sans cellule inspirée du textile [171]. Cette 

approche basée sur le tissage est plus rapide que l’assemblage par roulage décrit précédemment 

[171]. Elle est également hautement polyvalente. En effet, les propriétés mécaniques des 

produits obtenus peuvent être facilement adaptées en modifiant le nombre et les caractéristiques 

des fils. Cette technique est aussi automatisable et donc compatible avec une production de 

masse [33]. Enfin, les résultats d’un doctorat mené parallèlement à ce travail ont démontré que 

les substituts vasculaires produits par tissage de fils de matrice extracellulaire obtenue par la 

culture de fibroblastes de derme humain, présentaient des propriétés mécaniques cliniquement 

pertinentes [171]. 

Ainsi, dans cette thèse, ces deux éléments ont été associés dans le but de produire, à 

moindre coût, un greffon vasculaire humain de petit calibre et entièrement biologique. Notre 

objectif général était donc de développer un nouveau type de substitut vasculaire produit par 

tissage de fils issus de la MAH. 

La première partie de ce travail consistait en l’étude des propriétés mécaniques de ce 

tissu. Afin de réaliser une cartographie détaillée et reproductible, une méthode de découpe et 

d’échantillonnage ont tout d’abord été mises au point. Puis, une série d’expériences, basée sur 

des mesures d’épaisseur, des analyses histologiques et des tests mécaniques, a permis de 

sélectionner les paramètres mécaniques pertinents pour la suite de notre travail. La force 

maximale et l’allongement à la rupture ont été retenus. Ensuite, huit MAHs ont été 

cartographiées. Au total plus de 800 échantillons ont été testés en traction uniaxiale. Les 

résultats obtenus ont permis d’identifier, sur chaque membrane, deux zones présentant des 

caractéristiques mécaniques différentes en termes de force et d’étirabilité. Ces différences ont 

été corrélées avec des observations histologiques. Enfin, la variabilité de ces propriétés 

mécaniques entre les membranes a été étudiée. 

La deuxième partie avait pour objectif la production de fils à partir de la MAH et leur 

caractérisation. Pour cela, des feuillets de MAH ont été découpés longitudinalement sous forme 

de fines bandelettes appelées rubans. Ces rubans pouvaient ensuite être torsadés pour former 

des fils. Nous avons tout d’abord démontré que le degré de compaction du tissu ainsi que ses 

propriétés mécaniques pouvaient être facilement modifiés par torsadage.  
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Ensuite, notre objectif à long terme étant l’implantation de nos substituts vasculaires dans un 

contexte allogénique, nous avons étudié les effets de la décellularisation et / ou de la stérilisation 

aux rayons gamma sur les caractéristiques histologiques et mécaniques de nos rubans qui sont 

les principales unités de construction de nos greffons.  

Dans la troisième partie, les fils de MAH ont été assemblés par tissage manuel pour 

obtenir des substituts vasculaires entièrement biologiques de petit diamètre. Les conclusions 

obtenues dans la première partie nous ont alors permis d’optimiser l’utilisation de la MAH. Des 

expérimentations in vitro (pression à l’éclatement, rétention à la suture et perméabilité 

transmurale) ont démontré que les caractéristiques mécaniques de nos substituts vasculaires 

étaient compatibles avec une future implantation orthotopique chez l’animal. 

 

Les résultats de la première partie sont présentés sous la forme d’un article publié dans 

« Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials ». Les résultats de la deuxième 

et de la troisième parties font l’objet d’un second article actuellement en préparation pour le 

journal « Acta Biomaterialia ». 
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1. Cartographie des propriétés mécaniques de la membrane amniotique humaine 

1.1 Introduction 

Du fait de sa faible immunogénicité [29], de ses effets antimicrobiens [30] et anti-

inflammatoires [31,32], et de ses propriétés cicatrisantes [32,199], la membrane amniotique 

humaine (MAH) est actuellement utilisée pour certaines applications cliniques et est également 

très populaire en ingénierie tissulaire. Sa structure histologique et sa composition protéique ont, 

par conséquent, largement été analysées [31,32,199]. 

Cependant, ses propriétés mécaniques sont peu documentées. En 1990, Oxlund et al. 

ont démontré que la MAH était en grand partie responsable de la force des membranes fœtales 

[210]. Depuis, d’autres groupes de recherche ont publié des travaux détaillés concernant son 

comportement viscoélastique et ses propriétés mécaniques intrinsèques [211,217]. A notre 

connaissance, seul El Khwad et ses collaborateurs ont étudié les propriétés mécaniques de ce 

tissu en fonction de la localisation des échantillons prélevés. Leurs résultats ont mis en 

évidence, au sein de la MAH périphérique (et plus particulièrement sur la portion tissulaire 

recouvrant le cervix), la présence d’une zone plus fragile avec des caractéristiques biochimiques 

et histologiques particulières [212]. Bien que ces observations soient cohérentes avec celles de 

McParland et al. [215], cette étude présentait des limites. Ces limites étaient, tout d’abord, en 

lien avec le patron d’échantillonnage utilisé qui était très peu dense et excluait de l’analyse la 

membrane recouvrant le disque placentaire. De plus, les propriétés mécaniques des échantillons 

étaient évaluées grâce à des tests de perforation. Cependant, les résultats de ce type de tests sont 

difficilement comparables entre montages expérimentaux et ne renseignent pas sur la 

directionalité des forces. De plus, les contraintes générées par ces tests ne sont pas forcément 

représentatives de celles s’exerçant sur le tissu une fois implanté. Enfin, aucune notion 

concernant la variabilité de ces propriétés en fonction des donneurs n’était rapportée. Or la 

MAH étant un tissu biologique, il nous paraissait légitime de s’y intéresser afin de mieux 

appréhender la variabilité des produits d’ingénierie tissulaires qui seront obtenus à partir de 

celle-ci. 

Compte tenu de l’ensemble de ces éléments et de l’importance des propriétés 

mécaniques dans la réussite de la substitution vasculaire, l’objectif de ce travail était de 

réaliser une cartographie détaillée des propriétés mécaniques de la MAH afin d’identifier 

des zones mécaniquement fortes ou mécaniquement faibles devant être favorisées ou évitées 

lors de la production de nos fils.   
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1.3 Conclusions 

La MAH présente une structure histologique hétérogène qui inclut une fine couche de 

collagène dense responsable de l’ensemble de ses propriétés mécaniques. Bien que le stress à 

la rupture et le module de Young soient classiquement utilisés pour étudier les propriétés 

mécaniques, ces paramètres tiennent compte de l’épaisseur globale du matériau testé et 

n’étaient donc pas adaptés pour l’étude de ce tissu. Ainsi la force maximale et l’allongement à 

la rupture, qui sont deux paramètres indépendants de l’épaisseur, ont été retenus pour ce travail. 

Afin de cartographier la MAH de façon précise et reproductible, une méthode de 

découpe et d’échantillonnage ont, tout d’abord, été mises au point. Ainsi, 103 ± 10 échantillons 

ont été prélevés par membrane selon un patron d’échantillonnage particulièrement dense 

présentant deux zones et deux directions.  

Les échantillons ont ensuite été soumis à des tests de traction uniaxiale. Huit MAHs ont 

ainsi été cartographiées. Les résultats obtenus ont permis d’identifier, dans chaque MAH, deux 

zones (placentaire et périphérique) avec des propriétés mécaniques différentes. Pour toutes les 

membranes, la zone placentaire présentait des propriétés mécaniques isotropiques et était 

significativement plus forte (82 ± 45 %) et plus étirable (19 ± 6 %) que sa contrepartie 

périphérique. Malgré la haute résolution de notre échantillonnage, aucune zone de fragilité n’a 

été mise en évidence au sein de la MAH périphérique. Enfin, la variabilité des propriétés 

mécaniques était plus importante au sein d’une même membrane qu’entre des membranes 

issues de différents donneurs.  

Les différences de force ont été mises en relation avec des observations histologiques. 

De façon générale, la corrélation entre les propriétés mécaniques et la composition/structure du 

tissu aurait pu être approfondie. Des dosages de collagène et d’élastine ou l’étude de 

l’orientation des fibres de collagène auraient pu, par exemple, être réalisés. Néanmoins, les 

résultats obtenus étant suffisants pour la poursuite de notre travail, ces points n’ont pas été 

investigués pour l’instant.  

Ainsi, ce travail basé sur l’analyse de plus de 800 échantillons constitue à ce jour, la 

cartographie la plus détaillée des propriétés mécaniques de la MAH. Pour la première fois, la 

MAH placentaire est apparue comme une zone particulièrement intéressante avec des propriétés 

mécaniques isotropiques et augmentées en termes de force et d’étirabilité par rapport à la MAH 

périphérique. 
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Dans la suite de notre thèse, cette zone, bien que de surface réduite, devra donc être exploitée. 

Par ailleurs, les résultats concernant la variabilité des propriétés mécaniques nous autorisent 

raisonnablement à utiliser des MAHs provenant de différents donneurs pour produire un seul 

greffon. Enfin, de manière générale, toutes ces données aident les ingénieurs utilisant la MAH 

à choisir leurs sites de prélèvement en fonction des contraintes mécaniques auxquelles le 

produit d’ingénierie tissulaire sera soumis une fois implanté et donc, de l’application clinique 

visée. 
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2. Développement d’un substitut vasculaire produit par tissage de fils issus de la 

membrane amniotique humaine 

2.1 Introduction 

En réponse à la faible performance des prothèses synthétiques pour les 

revascularisations de petit diamètre (≤ 6 mm), des substituts vasculaires biologiques ont été 

développés comme alternative [24–28]. Parmi les différentes approches décrites en ingénierie 

tissulaire vasculaire, celle de proposée par L’Heureux et ses collaborateurs s’est 

particulièrement distinguée. En effet, elle est à la seule à produire des greffons biologiques avec 

des propriétés mécaniques suffisantes sans avoir recours à un échafaudage exogène [111]. 

Dans cette approche, les feuillets de matrice extracellulaire, produits grâce à la culture 

de fibroblastes de derme humain pendant 8 semaines, constituent la matière première 

permettant la fabrication de ces greffons. Une fois obtenus, ces feuillets sont enroulés autour 

d’un mandrin. L’ensemble est ensuite assemblé grâce à une période de maturation en 

bioréacteur de deux fois 8 semaines. Cette étape permet la fusion entre les différentes couches 

du « rouleau ». Grâce à la cohésion de la structure, le mandrin central peut alors être retiré et le 

substitut vasculaire est obtenu [166]. Bien que ces greffons aient été implantés avec succès en 

position d’abord vasculaire chez plusieurs patients présentant une insuffisance rénale chronique 

en stade terminal [26,168,170], leur coût de production très élevé et la complexité de la méthode 

sont les principaux obstacles à l’utilisation de cette méthode en routine clinique.  

Pour réduire ce coût, le remplacement des feuillets de matrice extracellulaire par un tissu 

biologique disponible en grande quantité et à moindres frais est une solution intéressante. 

McFetridge et al. ont donc développé un modèle de substitut vasculaire obtenu par roulage de 

la membrane amniotique humaine (MAH) préalablement décellularisée [183]. Même si les 

implantations dans la carotide de lapins immunocompétents ont fourni des résultats prometteurs 

[27], une étape de maturation en bioréacteur est indispensable à la production de ces greffons. 

Pour s’en affranchir, le recours à une autre méthode d’assemblage est nécessaire. En ce sens, 

notre groupe de recherche a récemment proposé d’utiliser une approche inspirée du textile 

[171]. Cette méthode plus rapide et plus adaptable que l’approche par roulage, a permis 

d’obtenir des substituts vasculaires tissés à partir de fils de matrice extracellulaire produite par 

la culture fibroblastes de derme humain. In vitro, ces greffons présentaient des propriétés 

mécaniques supra physiologiques largement compatibles avec une implantation orthotopique 

dans un modèle animal [171].   
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Ainsi, en utilisant la MAH comme matière première et le tissage comme méthode 

d’assemblage, l’objectif de ce travail était de produire à moindre coût, un substitut 

vasculaire de petit diamètre entièrement biologique. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Les expérimentations basées sur les techniques de cryo-microscopie électronique à balayage 

et de microscopie électronique à transmission ont été réalisées grâce à une collaboration avec 

le Bordeaux Imaging Center.  

Les tests de pressions à l’éclatement ont été réalisés grâce à une collaboration avec le 

laboratoire RESCOLL à Bordeaux.   
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2.3 Conclusions 

Dans ce travail, des fils de MAH périphérique, qui constituent les plus nombreuses 

unités de construction de nos greffons, ont tout d’abord été produits, puis caractérisés grâce à 

différentes techniques. Le torsadage est alors apparu comme une façon simple de compacter le 

tissu et de modifier ses propriétés mécaniques. Notre objectif à long terme étant de fournir un 

substitut vasculaire allogénique prêt à l'emploi, les effets de différents traitements 

(décellularisation et/ou stérilisation aux rayons gamma) sur la structure histologique et les 

propriétés mécaniques de fils de MAH non torsadés (rubans) ont été étudiés. La préservation 

du diamètre des rubans était notre principale préoccupation. En effet, une diminution de 

diamètre entraînerait l’apparition d’espaces dans la paroi du substitut vasculaire conduisant à 

une perméabilité transmurale incompatible avec un usage clinique. Nous avons émis 

l'hypothèse que ce phénomène était lié à une incapacité du tissu irradié à se réhydrater 

complètement après la stérilisation. Les rubans de MAH immergés dans l’eau distillée pendant 

la stérilisation étant plus épais, cette hypothèse a été validée. Ainsi, cette méthode semble 

prometteuse pour la stérilisation de nos greffons avant implantation. 

Par la suite, les fils de MAH ont été assemblés par tissage manuel, sur un métier 

circulaire, pour produire des substituts vasculaires de petit diamètre. Les conclusions de la 

première partie de notre travail nous ont alors permis d’optimiser l’utilisation de la MAH. Ainsi, 

les rubans longitudinaux et le fil circonférentiel étaient respectivement prélevés au niveau de la 

MAH périphérique et placentaire. Afin d’obtenir une quantité de matériel suffisant, des MAHs 

provenant de plusieurs donneurs étaient nécessaires pour produire un seul greffon. Par ailleurs, 

pour éviter tous problèmes d’effilochage au niveau des extrémités, une technique de finition 

permettant l’obtention d’une collerette a été utilisée. Notre première série de greffons présentait 

une perméabilité transmurale élevée. La production d’une deuxième série de greffons, avec des 

rubans longitudinaux deux fois plus larges, a permis d’obtenir des parois plus denses et par 

conséquent d’atteindre un niveau de perméabilité compatible avec une utilisation clinique. Ces 

résultats démontrent l’adaptabilité de notre méthode d’assemblage qui permet, en modifiant les 

caractéristiques des fils, d’obtenir les propriétés mécaniques désirées. Finalement, les greffons 

produits présentaient des propriétés mécaniques (pression à l’éclatement, rétention à la suture 

et perméabilité transmurale) largement supérieures à celles des vaisseaux natifs [111] et à celles 

des autres modèles de substituts vasculaires biologiques décrits dans la littérature [24,25,171]. 

Les principales perspectives de ce travail s’ouvrent, par conséquent, sur l’implantation chez 

l’animal, de ces greffons tissés.  
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En résumé, ce travail était composé de trois parties. 

Dans la première partie, la pertinence de la force maximale et de l’allongement à la 

rupture pour évaluer les propriétés mécaniques de la MAH a été démontrée. Ensuite, grâce à 

huit cartographies détaillées, la MAH placentaire est apparue comme une zone particulièrement 

intéressante avec des propriétés mécaniques isotropiques et augmentées en termes de force et 

d’étirabilité par rapport à la MAH périphérique. Par conséquent, les rubans longitudinaux et le 

fil circonférentiel ont, dans la suite de ce travail, respectivement été prélevés au niveau de la 

MAH périphérique et placentaire. Par ailleurs, les résultats obtenus concernant la variabilité des 

propriétés mécaniques nous autorisaient raisonnablement à utiliser des MAHs provenant de 

différents donneurs pour produire un seul greffon.  

Dans la deuxième partie, des fils de MAH périphérique, qui constituent les plus 

nombreuses unités de construction de nos greffons, ont été produits et caractérisés grâce à 

différentes techniques. Nous avons alors mis en évidence que le torsadage était une façon 

simple de compacter le tissu et de modifier ses propriétés mécaniques. Ensuite les effets de 

différents traitements (décellularisation et/ou stérilisation aux rayons gamma) sur la structure 

histologique et les propriétés mécaniques de fils de MAH non torsadés (rubans) ont été étudiés. 

Bien que la force des échantillons soit préservée, ces traitements modifiaient de manière 

significative le diamètre des rubans ce qui, à l’échelle du substitut vasculaire, pourrait avoir des 

conséquences non négligeables sur la perméabilité transmurale. Le diamètre étant préservé 

lorsque les rubans étaient stérilisés hydratés, cette méthode semble prometteuse pour stériliser 

nos greffons avant de les implanter. 

Dans la troisième partie, les fils de MAH ont été assemblés par tissage manuel, sur un 

métier circulaire, pour produire des substituts vasculaires de petit diamètre. Afin d’éviter tous 

problèmes d’effilochage au niveau des extrémités, une technique de finition permettant 

l’obtention d’une collerette a été utilisée. Les résultats obtenus ont, par ailleurs, apporté la 

preuve de l’adaptabilité de notre méthode d’assemblage. En effet, lorsque la largeur des rubans 

longitudinaux était doublée, la pression à l’éclatement était significativement augmentée et la 

perméabilité transmurale significativement réduite. Finalement les greffons obtenus 

présentaient des propriétés mécaniques (pression à l’éclatement, rétention à la suture et 

perméabilité transmurale) largement supérieures à celles des vaisseaux natifs [111] et à celles 

des autres modèles de substituts vasculaires biologiques décrits dans la littérature [24,25,171].   
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Outre la réplication des expérimentations portant sur les effets des différents traitements 

sur les propriétés mécaniques des rubans de MAH, les perspectives de ce travail concernent (1) 

l’endothélialisation de la MAH, (2) l’implantation in vivo des greffons, (3) l’amélioration de la 

conception du substitut vasculaire et (4) l’automatisation de la technique d’assemblage. 

 

Endothélialisation de la MAH 

A ce jour et à notre connaissance, aucune étude n’a porté sur le comportement des 

cellules endothéliales selon que la face de la MAH ensemencée soit épithéliale ou conjonctive. 

La création et le maintien d’un endothélium fonctionnel étant des éléments cruciaux dans la 

réussite de la substitution vasculaire, il nous paraît, par conséquent, pertinent de réaliser une 

série d’expérimentations sur cette thématique. Afin de sélectionner le traitement des fils pour 

les futures implantations (dévitalisation seule ou précédée d’une décellularisation), nous avons 

également décidé d’étudier l’effet de la décellularisation sur la capacité de la MAH à être 

colonisée par des cellules endothéliales. Les échantillons prévus pour cette série d’expériences 

ont été gamma-stérilisés hydratés. Compte tenu des modèles cellulaires utilisés en routine au 

laboratoire, les cellules endothéliales de la veine ombilicale humaine seront utilisées. Leur 

marquage par une protéine fluorescente permettra un suivi facilité de leur prolifération sur les 

membranes jusqu’à obtention de la confluence. Grâce à plusieurs expériences préliminaires, la 

densité d’ensemencement a été déterminée. Les résultats obtenus, par la suite, compléteront 

ceux présentés dans le projet d’article n°2. 

 

Implantation in vivo des greffons 

Nos substituts vasculaires présentant des propriétés mécaniques supra physiologiques 

in vitro, leur implantation in vivo peut être légitimement envisagée. Ces expérimentations 

permettront de confirmer leur suturabilité lors de la chirurgie, d’évaluer leur hémocompatibilité, 

la réponse inflammatoire induite par l’implantation, ainsi que leur remodelage par les cellules 

de l’hôte.  

  



134 

 

Pour ce faire, l’implantation des greffons dans l’aorte abdominale de rats 

immunosupprimés est envisagée. En effet, nos substituts vasculaires étant d’origine humaine, 

le recours à un animal immunodéficient est nécessaire. De plus, afin d’éviter le recours à 

d’autres espèces, un modèle de petit animal est préférable, dans un premier temps.  

D’après les données de la littérature [147], des substituts vasculaires de 1,5 mm de 

diamètre interne et de 8 mm de long devront être produits. Du fait de la réduction importante 

de ces dimensions par rapport à celles de notre modèle actuel, la largeur des fils et le nombre 

de rubans longitudinaux devront être adaptés.  

Par ailleurs, avant l’implantation, les éventuels effets de la stérilisation aux rayons 

gamma sur les propriétés mécaniques de nos greffons devront être étudiés. Si ces propriétés 

n’étaient plus en adéquation avec les prérequis nécessaires, une autre méthode de stérilisation 

devrait être envisagée. Pour guider notre choix, nous pourrions alors nous appuyer sur les 

résultats d’une étude actuellement menée au laboratoire qui porte sur les effets de différentes 

méthodes de stérilisation sur la dégradation in vivo et les propriétés mécaniques de fils produits 

à partir de la culture de fibroblastes de derme humain.  

Une fois ces différents éléments investigués, les greffons seront d’abord implantés dans 

un petit nombre d’animaux, suivis à court terme, afin de valider la procédure expérimentale. 

Ensuite, un suivi à plus long terme impliquant un plus grand nombre d’animaux pourra être 

réalisé. Ces expérimentations ont fait l’objet d’une saisine qui a été validée par le ministère de 

l’éducation nationale, de l’enseignement supérieur et de la recherche. 

 

Amélioration de la conception du substitut vasculaire 

A cause de l’assemblage par tissage, nos substituts vasculaires ne peuvent actuellement 

pas être coupés à la longueur désirée sans s’effilocher. Afin de pallier à cette limite, plusieurs 

solutions peuvent être envisagées. La plus simple, bien que peu satisfaisante, consiste en la 

production de greffons de différentes longueurs afin que le chirurgien puisse, au moment de 

l’intervention, choisir celle s’adaptant le mieux à la situation clinique.  
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Par ailleurs, d’autres techniques basées sur l’utilisation d’une colle biologique ou sur un 

traitement énergétique par radiofréquence pourront être étudiées. En effet, en fusionnant les 

mailles du tissage, elles permettraient aux greffons d’être coupés à la longueur optimale avec 

l’angle idéal.  

 

Automatisation de la technique d’assemblage  

Actuellement, avec notre métier à tisser manuel, cinq jours de travail pleins sont 

nécessaires pour obtenir un substitut vasculaire. A terme, ce procédé chronophage sera un frein 

à l’avancée des travaux. Avec l’automatisation de la technique de tissage, les greffons seraient 

produits plus rapidement, en plus grande quantité et de manière plus reproductible. Cependant, 

les propriétés mécaniques de nos fils biologiques étant plus faibles que celles des fils 

synthétiques, les métiers à tisser utilisés dans l’industrie devront être adaptés. L’acquisition de 

ce type d’équipement sera, par conséquent, extrêmement onéreuse. Ainsi, elle sera possible 

sous réserve d’avoir un ou plusieurs financements dont l’obtention sera en grande partie 

conditionnée par les résultats des expérimentations menées chez l’animal.  
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