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DEVELOPPEMENT, PAR INGENIERIE TISSULAIRE, D’UN SUBSTITUT VASCULAIRE
ENTIEREMENT BIOLOGIQUE ET HUMAIN GRACE A L’UTILISATION D’UNE APPROCHE
TEXTILE

Lorsque des vaisseaux autologues ne sont pas disponibles pour faire un pontage, des greffons
synthétiques sont utilisés mais avec des taux d’échec élevés. En effet, malgré leurs bonnes propriétés
mécaniques, la surface synthétique de ces greffons entraine de la thrombose et de I’hyperplasie intimale ayant
pour conséquence une mauvaise perméabilité du substitut a long terme pour de nombreuses applications. Par
ingénierie tissulaire, des greffons vasculaires entierement biologiques et humains ont déja été produits par
roulage de feuillets de matrice extracellulaire synthétisée par des fibroblastes dermiques humains in vitro. Grace
a une nouvelle méthode d’assemblage basée sur une approche textile, des greffons ont été produits trois fois
plus rapidement. Pour ce faire, le feuillet a été découpé en fils afin de permettre la construction d’un substitut
vasculaire par tissage. Cette these comporte trois articles. Le premier visait a montrer la composition riche de la
matrice, décrire I'organisation de son réseau complexe de collagénes et démontrer que la dévitalisation par
séchage de la matrice n’a pas affecté significativement cette organisation. Le deuxiéme avait pour but de décrire
les propriétés mécaniques des fils en fonction du torsadage et/ou de I’dge de la matrice ainsi que I'effet sur la
force de différents traitements nécessaires au processus de fabrication. Les différentes applications de
I'approche textile dans la construction de structures complexes ainsi que les propriétés mécaniques des
substituts tissés ont également été évaluées. Le troisieme article a montré la faible réponse inflammatoire ainsi
que le potentiel d’intégration et de remodelage de la matrice in vivo. Par ailleurs, la décellularisation n’a pas
montré de résultats supérieurs a la dévitalisation, permettant ainsi de s’affranchir d’'une étape de fabrication
supplémentaire et potentiellement délétere a I'organisation biologique de cette matrice. En conclusion, cette
these constitue la premiere démonstration de la fabrication de textiles humains mécaniquement tres forts mais
sans utilisation de matériel exogene. La dévitalisation couplée a I'approche textile ont permis de créer un modele
allogénique plus simple, plus rapide et moins colteux mais avec un potentiel d’intégration in vivo intact. Ce

modele sera trés prochainement étudié par implantation a long terme dans la circulation sanguine.

Mots-clés : ingénierie tissulaire vasculaire, matrice extracellulaire synthétisée in vitro, textiles
humains.
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DEVELOPMENT OF A COMPLETELY BIOLOGICAL AND HUMAN TISSUE-ENGINEERED
VASCULAR GRAFT USING A TEXTILE APPROACH

When autologous blood vessels are not available for bypass surgery, synthetic grafts are used but
display high failure rates. Indeed, despite their good mechanical properties, their synthetic surface lead to
thrombosis and intimal hyperplasia, which cause poor long-term patency in many applications. Using tissue
engineering, completely biological and human vascular grafts have been produced by rolling sheets of
extracellular matrix synthesized by dermal human fibroblasts in vitro. Using a new assembly technique based on
a textile approach, grafts were produced three-time faster. To do so, sheets were cut into yarns to construct
vascular substitute by weaving. This manuscript includes three articles. The first one aimed at showing the rich
composition of the matrix, describing the organization of its complex network of collagens and demonstrating
that the devitalization by drying the matrix did not significantly affect this organization. The second one described
the mechanical properties of the yarns depending on the twisting, matrix age or different treatments useful for
the manufacturing process. It also demonstrated some of the assembly techniques possible with this human
yarn, as well as its possible use as a suture or to build a vascular graft. The third article showed the survival of
the yarns subcutaneously implanted for 6 month in nude rats. The implants created little inflammatory response,
were mildly remodeled and kept a significant mechanical strength. Decellularization did not show results
improvement compared to the simple devitalization, demonstrating that the remaining cellular fragments were
not a meaningful activator of the innate immune system. To conclude, this thesis is the first demonstration of
the production of human textiles, without using any exogenous material and that are mechanically very strong.
Both the devitalization and the textile approach have allowed to create a simpler allogeneic model, faster and
cheaper but with an intact potential of integration in vivo, that will be studied very soon with a long-term

implantation of the textile in the bloodstream.

Key words: vascular tissue engineering, cell-assembled extracellular matrix, human textiles.

UNITE DE RECHERCHE
Bioingénierie Tissulaire (BioTis) Inserm U1026
Université de Bordeaux - 146, rue Léo Saignat - 33076 BORDEAUX cedex - France






REMERCIEMENTS

Je tiens a remercier Pr. Laurence Bordenave, Pr. Patrick Menu, Pr. Francois Saucy et Dr. Nicolas

Blanchemain, membres de mon jury de these, d’avoir accepté de juger mes travaux.

Merci au Ministére de la Recherche et de I'Enseignement Supérieur pour la bourse qu’il m’a

attribuée pour réaliser ces travaux de recherche.

Je remercie également I'ensemble du personnel du laboratoire BioTis pour ces 3 années
passées a vos cotés. Merci pour les tres bons moments partagés (pique-nique chez Joélle, repas de
Noél, repas chez Reine, séminaire, etc.) et merci pour vos précieux conseils et votre aide au quotidien.

Un grand merci a tous les doctorants avec qui j'ai partagé cette aventure.

Merci a Jean-Christophe Fricain et Joélle Amédée pour leur accueil au sein de I'unité BioTis. Je

vous remercie de m’avoir donné la chance de mener a bien ce doctorat.

Merci a toi Tiftouf, Yoann, mon petit protégé, d’étre un super collégue qui dégage une énergie
incroyable ! Tu as toujours le sourire, quoi qu’il arrive et méme tres tot le matin, et un peu trop tot
pour moi Haha ! Mais aprés mon café, ta positivité et ta bonne humeur ont été un réel bonheur
pendant ces 3 ans ! Je te souhaite une tres belle fin de these et tu vas devenir un excellent chercheur,
j'en suis certaine. Merci d’avoir été un ami fidele, toujours présent et toujours a I’écoute. Tu es une

tres belle personne.

Un immense merci a toi Gaélle, mon rayon de soleil quotidien, d’avoir été une collégue
fantastique et une amie incroyable. Cette 3™ année de thése a été tellement plus agréable a tes cotés.
Comme je I'ai souvent dit, ma thése n’aurait pas été la méme sans toi, que ce soit grace a ton immense
aide pour mes manips, dans la réflexion et la mise en place, mais aussi grace a ton sourire, tes blagues
et toutes nos petites histoires de campagnardes. Travailler avec une personne comme toi a mes c6tés
a été une véritable chance. Je souhaite a tout le monde de connaitre le bonheur de travailler avec toi.
Tu vas énormément me manquer et j'espere qu’un jour on pourra retravailler ensemble. En attendant,

je sais que tu resteras une super amie. Et rappelle-toi, tu es belle, forte, intelligente et indépendante !

Merci I’enfant, le CM2, Baptiste, de m’avoir permis de garder le sourire pendant les derniers
mois de manip malgré la difficulté. Le tissage était beaucoup plus passionnant en ta compagnie. Tu as
souvent trouvé les mots justes pour me redonner confiance en moi, merci. Il y a des rencontres coups
de ceceur, qui comptent plus que d’autres, tu en fais partie. Tu es quelqu’un de brillant et je sais que tu

iras trés loin. Mais n’oublie pas de prendre tes responsabilités !!! Hahaha.



Merci aux copines dentistes du labo que j'admire énormément (Olivia, Mathilde, Audrey et
Agathe) pour tout le travail que vous fournissez tout en gardant une joie de vivre incroyable ! Merci
Audrey pour ton sourire, ta bonne humeur et ton soutien. Je te souhaite tout le bonheur du monde.
Merci Agathe pour ton énergie et ta joie de vivre ! J'ai été ravie de travailler a tes cOtés et je suis
persuadée que ta these va étre une grande réussite. Merci Olivia, ma copine bretonne, d’avoir pris le
temps de m’écouter quand je venais t'embéter au troisieme étage ! Je fais également un gros bisou a
Eva, ta petite princesse. Mathilde, tu es une personne géniale, crois-en toi, je suis persuadée que ta
these sera parfaite, ca a été un bonheur d’étre a tes cotés au quotidien. Par contre, attention Mathilde
et Olivia, parce que, parait-il qu’il y aurait du rhum dans la sangria !!! Hahaha. Et encore toutes mes

félicitations les M&Ms pour votre magnifique union.

Thank you Sindhu for all these exciting discussions about our thesis. | wish you the best and |

am sure that you will succeed!

Grazzie mille Mattia ! Ton passage au labo a été super, je suis heureuse d’avoir pu partager
tous ces bons moments avec toi et merci pour ces vacances en Sicile | Je te souhaite beaucoup de

réussite pour ton doctorat mais tu es talentueux donc je ne me fais aucun souci pour toi.

Merci a la Team NLH au complet, travailler dans cette bonne humeur, cette entraide et ces

encouragements m’ont permis de garder la motivation jour apres jour. Je suis fiere de vous et de nous !
Diane, je te souhaite beaucoup de réussite et d’épanouissement dans cette these.

Merci a mes stagiaires pour leur aide précieuse et leur bonne humeur : Elisa, Niki, Néstor et
Nicolas Da. (héhé non officiel). Travailler a vos cOtés a été trés enrichissant pour moi et j'espére que
vous garderez un bon souvenir de cette expérience. Nico, je suis tres heureuse que tu puisses rejoindre
notre équipe, tu as fait preuve de beaucoup de volonté et je sais que tu seras trés largement a la
hauteur. Néstor, je suis tres fiere de ton parcours, tu vas étre un doctorant brillant. Et merci a tous les
stagiaires qui sont venus travailler au laboratoire au cours de ma théese et qui ont apporté beaucoup

de bonne humeur !

Un merci tout particulier a Hugo, mon parrain, mon confident, mon exemple au laboratoire.
Tu as toujours été |a pour écouter mes plaintes (Noooooon c’est pas vrai, je ne me plains jamais !!!),
mes soucis du quotidien et mes craintes quant a I'avenir. Merci beaucoup pour ton sourire, ta bonne

humeur et d’avoir des parents géniaux !!! Obrigada !

Merci a mes petits étrangers Francesca et Bruno d’avoir été de vrais bisounours remplis
d’amour ! Mes journées auraient été beaucoup plus tristes sans traverser le couloir et se faire

kidnapper par vos célins ! La Bretagne a hate de vous revoir, ai, meu coragao !!!



Merci a Sébastien qui a été un super collaborateur. Travailler avec toi a été un réel plaisir,
merci pour ton aide précieuse, ton efficacité a toute épreuve et ta bonne humeur (méme les jours de

mosaique Haha).

Merci a Julien et a tous les membres de I'animalerie A2 pour votre gentillesse. Merci Julien de
nous avoir aidé avec mes petits ratons ! C’'était un plaisir de travailler dans la bonne humeur et souvent

en chansons Haha !

Merci a Marc, Stéphanie, Nathalie C., Marina et a toute I'équipe AquiDoc de m’avoir fait vivre
cette super aventure associative. Cette expérience a été trés enrichissante et m’a permis de grandir.
Un grand merci a toi Marc d’avoir toujours cru en moi et de m’avoir poussée a accomplir I'autre partie

de ma thése m’ayant permis d’acquérir des compétences insoupconnées au départ.

Merci Nathalie D. pour tes nombreux conseils et encouragements tout au long de cette thése.

Merci également pour le temps que tu as consacré a la relecture de mes travaux.

Merci Patrick, le super héros du labo (c’est normal, tu es breton Héhé), pour ton aide au

quotidien. Tu nous rends tellement de service et toujours avec le sourire !

Merci a ma famille bordelaise, ceux qui m’ont permis de m’évader et de garder les pieds sur
terre a la fois : Emilie R., Matthieu, Néstor, Josselin, Nicolas De., Thibaud, Emilie I. et Adrien, Camille et
Joaquim, Elodie, les vieux copains présents depuis le début de I'aventure bordelaise pour certains. Je
ne vous remercierai jamais assez pour votre présence dans les bons et les mauvais moments. Mon foie
s’associe également a moi pour vous remercier des innombrables soirées passées a vos cotés Haha !
Emilie R., merci pour ta présence, pour tes conseils, et pour tous nos petits moments partagés pendant
ces 3 ans dans le méme bateau ! Tu es rayonnante, le bonheur te va si bien | Matthieu, merci pour ces
6 mois de stage de M2 passés en ta compagnie, c’était un bonheur quotidien et merci pour les
moments partagés pendant la thése ! Je te souhaite beaucoup de réussite. Néstor, merci pour tout.
Merci d’étre toi, d’étre aussi solaire, d’étre toujours présent. Tu as un grand cceur et ta réussite
professionnelle ne fait aucun doute. Josselin (ou RGEEK Hahaha), merci d’étre la pour moi, ton amitié
est tres précieuse a mes yeux, tu es quelgu’un d’extraordinaire et je suis trés heureuse d’avoir partagé
ces vacances a Lisbonne avec toi. Nico, tu comptes beaucoup pour moi et c’est toujours un immense
plaisir d’échanger avec toi. Thibaud (tu veux un sarouel et une carte papier ? Hahaha), merci pour ton
sourire, ta joie de vivre et ton écoute. Tu es un ami précieux et je te souhaite de t’épanouir. Mais merci
aussi a ceux qui sont partis en cours de route : Emilie I. et Adrien (je fais un énorme calin a Soan, Tata
Poche n°1 est completement folle de ce petit <3), Joaquim et Camille (Minou et Oh !), Elodie. Je vous

souhaite beaucoup de bonheur dans vos nouvelles vies et vous me manquez beaucoup.



J'aimerais adresser un merci tout particulier a Léo, mon mentor de M2 | Merci pour tout ce
gue tu m’as appris pendant cette période et pour tous les conseils que tu me donnes. C’est grace a des
personnes comme toi que I'on peut trouver sa voie. Merci a toi et Emilie . de m’avoir remotivée dans
les moments de doutes, vous avez été mes anges gardiens pendant I'écriture et vous avoir comme
amis est trés précieux pour moi. Merci également a toutes les personnes du GREF (a I'époque). Et oui,
ces 6 mois de stage parmi vous ont été incroyables et resteront un souvenir inoubliable. Merci Valérie
de m’avoir fait confiance tout au long de ce stage et merci Violaine et Fred pour votre soutien sans

faille. Vous avez toujours cru en moi et c’est grace a vous que j’ai pu avoir confiance en moi.

Merci a mes copines bretonnes qui ont aussi participé a cette aventure malgré la distance.
Charlotte et Cindy, vous avez été des personnes trés importantes dans ma vie, merci d’avoir été mes

coups de coeur pendant la L3 et le Master, vous étes des personnes fantastiques.

Merci au Laboratoire de Cytogénétique et Biologie cellulaire du CHU de Rennes. Ma passion
pour la Recherche a commencé avec vous et c’est grace a votre confiance au cours de mes stages et

de mes remplacements estivaux que j'ai pu prendre confiance en moi. Alors merci a tous, Marc-

Antoine, 'ensemble des Biologistes et tou(te)s mes supers collégues !!! Et vive la FISH ! Haha.

Un grand merci a mon directeur de thése, Nicolas. Je suis tres fiere d’avoir partagé ton
aventure francaise dés le début avec toi (et d’avoir été ton cochon d’Inde Hahaha !). Bien qu’une thése
soit difficile a gérer des deux cOtés, tu as toujours été a I'écoute quand j’avais des difficultés. Je te
souhaite I'épanouissement dans ta nouvelle carriére avec beaucoup de positivité (Héhé !). Travailler
aux cotés d’un grand chercheur comme toi a été un immense privilege, j'ai énormément appris et

grandi pendant ces 3 ans et je t’en suis trés reconnaissante.

Merci a ma belle-sceur Aurélie et mon frére Julien, non seulement pour m’avoir soutenue
depuis le début en croyant en moi mais aussi en participant largement a mon alcoolémie durant tous
ces trés bons moments (Haha !!!1). Merci d’avoir donné vie a deux magnifiques petits bouts d’humanité,

Rose et Hugo, qui font mon bonheur.

Et enfin merci a mes parents pour leur confiance aveugle depuis le début de mes études
supérieures. Vous avez toujours cru en moi et c’est grace a votre soutien que j'ai pu gravir les marches
petit a petit. Je vous remercie pour I'’éducation que vous m’avez donnée et les valeurs précieuses que

vous m’avez inculquées.

Cette thése est un travail collaboratif qui n’aurait jamais pu voir le jour sans vous tous. Je
n’aurai pas pu venir a bout de cette aventure sans votre aide et votre soutien. Alors merci du fond du

coeur.






« Breizh, bro gozh ma zadou »

“Gant ar boan hag an amzer a-benn a bep tra e teuer.”






TABLE DES MATIERES

TABLE DES FIGURES 16
ABREVIATIONS 19
l. PROBLEMATIQUE 22
1. SYSTEME VASCULAIRE ET PATHOLOGIES ASSOCIEES 24
1. SYSTEME VASCULAIRE 24
1.1. ARBRE VASCULAIRE 24
1.2. ARTERES 25
1.2.1. Structure et fonction 25
1.2.2. Propriétés mécaniques 27
2. PATHOLOGIES CARDIOVASCULAIRES ET TROUBLES CIRCULATOIRES 28
2.1. EPIDEMIOLOGIE 28
2.2. PATHOLOGIES VASCULAIRES LES PLUS FREQUENTES 29
2.2.1. Athérosclérose, hyperplasie intimale et thrombose 29
2.2.2. Anévrisme 31
2.2.3. Dissection aortique 31
2.3. THERAPIES DES MALADIES CARDIOVASCULAIRES 32
3. CAS PARTICULIER : FISTULE ARTERIO-VEINEUSE 33
Ill. SUBSTITUTS VASCULAIRES 35
1. SUBSTITUTS BIOLOGIQUES 35
1.1. GREFFONS AUTOLOGUES 35
1.2. ALLOGREFFONS ET XENOGREFFONS 36
2. SUBSTITUTS SYNTHETIQUES PERMANENTS 38
2.1. PTFE : POLYTETRAFLUOROETHYLENE 38
2.2. PET : POLYETHYLENE TEREPHTALATE 38
2.3.  GROS VS PETIT CALIBRES 39
IV. SUBSTITUTS VASCULAIRES ISSUS DE L'INGENIERIE TISSULAIRE 43
1. INTRODUCTION DE L’INGENIERIE TISSULAIRE 43
2. UTILISATION D’UN ECHAFAUDAGE EXOGENE 44
2.1. ECHAFAUDAGE SYNTHETIQUE BIODEGRADABLE 44
2.2. ECHAFAUDAGE NATUREL 48
2.3. ECHAFAUDAGE HYBRIDE 51
3. MATRICES BIOLOGIQUES DECELLULARISEES 53
4. TECHNIQUES D’AUTO-ASSEMBLAGE 55
4.1. MATRICE EXTRACELLULAIRE SYNTHETISEE PAR DES CELLULES IN VITRO 55
4.2. AGREGATS CELLULAIRES DE MICRO-TISSU 58

13



4.3. BIO-IMPRESSION 58

5.  UTILISATION DU CORPS COMME BIOREACTEUR 59
6. CONCLUSION 63
V. MATRICE EXTRACELLULAIRE 65
1. STRUCTURE 65
2. COMPOSITION ET FONCTION 66
3.  MATRICE EXTRACELLULAIRE VASCULAIRE 70
4.  CAS PARTICULIER DU COLLAGENE 71
5.  SYNTHESE IN VITRO DE LA MEC POUR L’ INGENIERIE TISSULAIRE 77
5.1. UTILISATION DES CELLULES MUSCULAIRES LISSES 77
5.2. UTILISATION DES FIBROBLASTES 78
VI. PROPRIETES MECANIQUES REQUISES POUR UN SUBSTITUT VASCULAIRE 81
1. COMPLIANCE 83
2. PRESSION A L’ECLATEMENT 84
3. RESISTANCE A L’ARRACHEMENT DES SUTURES 85
4., POROSITE ET ETANCHEITE 85
VIl. REPONSE DE L’HOTE A L'IMPLANTATION D’UN PRODUIT D’INGENIERIE TISSULAIRE 86
1. REPONSE A UN CORPS ETRANGER 86
2. REPONSE A UNE MATRICE NATURELLE OU SYNTHETISEE IN VITRO 90
Vill. APPROCHE TEXTILE 96
IX. OBIJECTIFS 98
X. RESULTATS 101
XI. DISCUSSION 162
Xll. CONCLUSION 165
Xlll. PERSPECTIVES 167
XIV. COMMUNICATIONS ET PUBLICATIONS 172
1. COMMUNICATIONS ORALES NATIONALES 172
2. COMMUNICATIONS ORALES INTERNATIONALES 172
3.  PUBLICATIONS 173

14



15



TABLES DES FIGURES

Figure 1 : Structure de 1a paroi artérielle ... e 25
Figure 2 : Composition cellulaire complexe de la tunique externe de la paroi artérielle, I'adventice . 26
Figure 3 : Contraintes mécaniques exercées sur la paroi vasculaire ........cccecveeeeriieeeeniiieeeesieee e, 27
Figure 4 : Développement d’une plaque athéromateuse.........covvvciiiiiiiiiei e 29
Figure 5 : Thrombose : rupture de la plaque athéromateuse et formation du thrombus ................... 30
Figure 6 : FOrmation d’Un @n@VIiSIME .......uiiiiiiiiiicieee ettt e e s s ree e s bee e s s ee e s e sabeee s enareeas 31
Figure 7 : Dissection aortique par déchirure de I'intima (a) ou rupture du vasa vasorum (b) ............. 31
Figure 8 : Angioplastie et mise en place d’'une endoprothese métallique (stent)........ccoceeeeecrveeeennnenn. 32
Figure 9 : Création d’une fistule artério-veineuse avec ou sans greffon ..........cccccveeeiciee e, 34
Figure 10 : Design structurel de Dacron® triCote .........ccouiiiiiiieieiiiiiee et 38
Figure 11 : Taux de perméabilité de substituts vasculaires biologiques et synthétiques..................... 42
Figure 12 : Composantes de I'ingénierie tiSSUIAIre ........coveeeeiieei e 43
Figure 13 : Principe schématique du remodelage par infiltration cellulaire des cellules de I'héte...... 45
Figure 14 : Approche de NiKIGSON. .....cccuiiiiiciiii e e e e et e e bee e e e eanae e e e areeas 47
Figure 15 : Substitut vasculaire obtenu par TranquUIllo ........cccveiiiiiiee i 50
Figure 16 : Substitut vasculaire entierement biologique et humain synthétisé par des fibroblastes
dermiquUES AllOZENIGUES .....oee it e e e e e e e ebte e e e e aba e e e eeabaeeeseabaeeeeenbteeeesnseneeennsenas 57
Figure 17 : Construction d’un substitut vasculaire in vivo grace a la réponse a un corps étranger (FBR)
............................................................................................................................................................... 59
Figure 18 : Amélioration du biotube développé par Nakayama. ......cccccccueeeiviiieeenciiiee e 61
Figure 19 : Tissu fibrocellulaire encapsulé autour du tube de polymeére aprés 4 semaines
d’implantation en site SOUS-CUtANEE ChEZ 1€ POIC.....uiiiiiiiiiiiiie e 62
Figure 20 : Formation des fibres @lastiqUes .........ucuiiieiiiiieiiiiee e 66
Figure 21 : Structure des protéoglycanes et liaison avec des glycosaminoglycanes.........cccccccveeeenneen. 68
Figure 22 : Domaines d’interaction de 1a |amining .......ccueeiiiiiiiiiciiie e 68
Figure 23 : Domaines d’interaction de la fibronecting .........ccouveveiiieiiiiii e, 69
Figure 24 : Composition des différentes couches de la paroi vasculaire........ccccceeeveeeiviieeeccciiee e, 71
Figure 25 : Domaines collagéniques de la triple hélice et domaines non-collagéniques...................... 72
Figure 26 : Structure du proCOllagene........cccuuiii ittt e et e e e ebae e e e eaee e e e eabae e e e areeas 73
Figure 27 : Schéma d’assemblage des fibrilles..........ooo i 74
Figure 28 : Assemblage des fibrilles en faisceaux paralléles pour former des fibres de collagene...... 74
Figure 29 : Roles des fibroblastes dans la paroi vasculaire...........ccueeeeecieeeeccieee e e 80
Figure 30 : Pression a I’éclatement, résistance a I'arrachement de sutures et compliance de substituts
vasculaires obtenus par iNgENIerie tiISSUIAINE ..........iiieciiie et e e re e e e e aaeeaea 81
Figure 31 : Courbe contrainte-déformation (pression-diametre) d’une artére nativ..........cccueeennneee. 82
Figure 32 : Formation d’une matrice provisoire a la surface du biomatériau ...........ccceceveeeeerieeeennnen. 86

Figure 33 : Recrutement de neutrophiles et mastocytes pendant la phase aiglie de I'inflammation.. 87
Figure 34 : Phase chronique de I'inflammation avec recrutement de lymphocytes et de macrophages

qui fusionnent en cas d’échec de phagocytose pour former des cellules géantes.........ccccceeevveeeenneen. 88
Figure 35 : Formation d’un granulome, capsule fibrotique, qui entoure le matériau..........ccoee.......e. 90
Figure 36 : Réponse normale du corps lors de la cicatrisation vs réponse immunomodulatrice lors de

implantation d’un BIOMAtEriaU ........eccciiiiiiiiie e e e e e bre e e e eabre e e e eareeas 91
Figure 37 : PrinCipe U LiSSAZE ..eviicuirieieiiiieeeciiee e ettt e erree e s sire e e e stte e e e e atee e s s aabaeeesnbaeeesnnbaeeesnseaeeennsenas 97

16



Table 1 : Substituts vasculaires Utilis€s €N CliNIQUE......couviciie e e e 40
Table 2 : Substituts vasculaires issus de I'ingénierie tissulaire ayant atteint les essais cliniques.......... 64

Table 3 : Collagénes présents dans la paroi vasculaire et interactions avec les cellules et les autres
PrOtEINES A 13 IMEC......c.i ittt sttt e e s b et et as e ebe st stese e e s aabasa et esessansaasabestessesennnsastastnns 75

Table 4 : Comparaison de compliance entre du Dacron et des vaisseaux natifs.........ccccccvevvninecreceeennne 83

17



18



ABREVIATIONS

AH : acide hyaluronique

ARN : acide ribonucléique

ATP : adénosine triphosphate

AVC : accident vasculaire cérébral

CAM : cell-assembled extracellular matrix
CD : cluster differentiation

CHAPS : 3-[(3-
cholamidopropyl)diméthylammonio]-1-
propanesulfonate

CMH : complexe majeur d’histocompatibilité
CML : cellules musculaires lisses
CS : chrondroitine-sulfate

DAMP : damage-associated molecular
patterns

DG : a-dystroglycan

DNAse : deoxyribonuclease

DS : dermatane-sulfate

EEL : external elastic lamina

EGF : epidermal growth factor

EMILIN : elastin microfibril interfacer
eNOS : endothelial nitric oxide synthase
ePTFE : expanded polytetrafluoroethylene

FACITs : fibril-associated collagens with
interrupted triple helices

FAP : fibroblast activation protein
FBGC : foreign body giant cells
FBR : foreign body response

FGF : fibroblast growth factor

FSP-1 : fibroblast-specific protein-1

GAG : glycosaminoglycanes
G-CSF : granulocyte-colony stimulating factor

GM-CSF : granulocyte macrophage-colony
stimulating factor

HGF : hepatocyte growth factor

HMBG1 : high mobility box group 1

HS : héparane-sulfate

HSP : heat shock proteins

IEL : internal elastic lamina

IFN-y : interféron-y

IgG : immunoglobuline

IL-1 : interleukine-1

IL-4 : interleukine-4

IL-6 : interleukine-6

IL-8 : interleukine-8

IL-10 : interleukine-10

IL-13 : interleukine-13

LPS : lipopolysaccharide

KS : kératane-sulfate

MAGP1 : microfibril-associated glycoprotein 1
MEC : matrice extracellulaire

MCP-1 : monocyte chemoattractant protein-1

MIP-16 : macrophage inflammatory protein-
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MSC : mesenchymal stem cells

NO : nitric oxide

PCL : polycaprolactone

PDGF : platelet-derived growth factor

PET : polyethylene tetraphtalate
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PEUU : poly(ester urethane) urea
PF4 : facteur plaquettaire 4

PG : protéoglycanes

PGA : polyglycolic acid

PGS : poly(glycérol-sebacate)
PLA : poly-lactic acid

PLGA : poly(lactide-co-glycolide)
PLLA : poly-I-latic acid

PRA : panel reactive antibody

PU : polyuréthanes

ROS : reactive oxygene species

SDS : sodium dodecyl sulfate

TGF-6 : transforming growth factor-beta
TLR : toll-like receptors

TNF-a : tumor necrosis factor o

VEGF : vascular endothelial growth factor
vWF : facteur von Willebrand

WSS : wall shear stress
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I. PROBLEMATIQUE

Les maladies cardiovasculaires sont la cause de déces la plus fréquente au niveau mondial. En
2010, I'étude Global Burden of Disease estimait que les maladies cardiovasculaires étaient la cause de
15,6 millions de morts a travers le monde, représentant 29,6% de tous les déces (1). Aux Etats-Unis,
en 2013, le taux de déces attribué aux maladies cardiovasculaires était de 222,9 pour 100 000

Américains (2).

Une des maladies cardiovasculaires la plus commune est I’athérosclérose. C'est une maladie
chronique, progressive et systémique qui entraine le dép6t d’'une plague d’athérome sur la paroi des
artéres par I'accumulation de lipides et de cellules inflammatoires (3). Cette maladie cause de
I'inflammation chronique, la formation d’une plaque calcifiée, menant a une sténose partielle du
vaisseau qui induit une ischémie partielle des tissus et peut aboutir en thrombose (4). L’athérosclérose
peut affecter plusieurs types d’artéres dans le corps telles que celles du cceur, du cerveau, des
membres inférieurs et supérieurs, du pelvis et des reins. Selon le type d’artere obstruée, cette maladie
peut entrainer un infarctus du myocarde, une ischémie/amputation des membres inférieurs, un

accident vasculaire cérébral (AVC), etc.

Bien que des changements dans le mode de vie et des traitements pharmacologiques soient
des options possibles pour des stades précoces de la maladie, une intervention mécanique est
nécessaire pour les stades plus avancés. L'angioplastie percutanée consiste a dilater I'artere a I’endroit
de I'obstruction a I'aide d’un petit ballonnet gonflable puis une endoprothese métallique, un stent, est
déposée a l'intérieur de I'artére afin de la maintenir ouverte. Bien que relativement peu co(teuse et
associée a peu de risques, cette technique a ses limites : un nouveau rétrécissement de la paroi
artérielle va fréqguemment avoir lieu (resténose due a un remodelage prolifératif) malgré les
différentes stratégies mises en place pour pallier ce probléme (5). A plus long terme, un pontage peut
étre réalisé afin de contourner le blocage. Cette procédure consiste a prélever une veine ou
préférentiellement une artére native dans le corps du patient, ou les vaisseaux sanguins sont moins

affectés, pour I'anastomoser en amont et en aval de I'obstruction (6).

Bien que ce pontage autologue soit considéré comme la procédure standard (gold standard)
pour la revascularisation, la disponibilité en greffons autologues adaptés est limitée a cause de la
progression de la maladie et du nombre répété de procédures. Face a ce manque de vaisseaux

autologues, les greffons synthétiques ont été proposés pour le pontage.
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Les matériaux les plus utilisés pour une greffe synthétique sont le polytetrafluoroethylene
expansé (ePTFE, expanded polytetrafluoroethylene), connu également sous le nom de Gore-Tex® et le
polyethylene tetraphtalate tissé (PET), plus connu sous le nom de Dacron®. Traditionnellement, I'ePTFE
est largement utilisé pour des greffes de vaisseaux de petits diametres (<6 mm) tandis que les
chirurgiens ont recours au PET pour des greffons de plus gros diametre (>8 mm) (7). Ces conduits
synthétiques sont également largement utilisés comme abords vasculaires d’hémodialyse (voir II.3.

Cas particulier de la fistule artérioveineuse) (8).

Malgré leurs bonnes propriétés mécaniques, les greffons synthétiques pour des applications
de petit diametre échouent a cause de leur mauvaise perméabilité a long terme. En effet, la surface
synthétique de tels greffons peut entrainer directement une thrombose ou, a plus long terme, une
hyperplasie intimale qui sera a I'origine de la diminution du diameétre interne du vaisseau et qui aura
pour conséquence une thrombose plus tardive. Ces complications sont tres fréquentes malgré les
nouvelles stratégies mises en place visant a résoudre ce probleme (9) (10). Par ailleurs, une des raisons
d’échec des greffons synthétiques, notamment pour une greffe artérioveineuse lors de dialyse, est la
colonisation bactérienne entrainant une infection. En effet, dans une étude de 2012, 28% des greffons
vasculaires synthétiques ont d{i étre révisés ou explantés a cause d’infection (11). Ces infections
pourraient partiellement expliquer I'augmentation de la mortalité d’environ 15% entre des patients

ayant un greffon synthétique et ceux ayant une fistule artérioveineuse (12).

La faible disponibilité en greffons autologues couplée a la mauvaise perméabilité a long terme
des substituts synthétiques se traduisent par un manque criant de solutions pour I'implantation de
substituts vasculaires de petit diametre. Il est donc absolument nécessaire de développer rapidement
de nouveaux types de greffons vasculaires adaptés aux applications requérant I'utilisation de petit
diametre. Cette theése apporte des éléments de réponse innovants grace au développement d’un
vaisseau sanguin issu de I'ingénierie tissulaire entierement biologique et humain, construit par une

approche textile.
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Il. SYSTEME VASCULAIRE ET PATHOLOGIES ASSOCIEES

1. Systéme vasculaire

1.1. Arbre vasculaire

Le systeme vasculaire est constitué du coeur et des vaisseaux et a pour fonction de distribuer

aux organes, par le sang, et grace a différents stimuli, I'oxygéne et les nutriments indispensables a leur

fonctionnement, tout en éliminant leurs déchets. Il joue aussi un réle de communication. En effet, les
hormones sécrétées par les cellules endocrines sont transportées vers leurs cellules cibles par le sang.
Il permet également le transport des cellules souches ainsi que des éléments cellulaires et protéiques
du systéme immunitaire et les éléments figurés du sang. Le coeur pompe le sang a travers |'arbre
vasculaire avec un certain rythme donnant ainsi un flux pulsatile (13) et permettant de controler sa
vélocité et sa quantité apportée a travers les vaisseaux. Le cceur et les vaisseaux travaillent ensemble
pour apporter un flux sanguin adéquat a toutes les parties du corps. Le systeme cardiovasculaire se

compose de deux types de circulation : la circulation pulmonaire qui permet I'oxygénation du sang et

la circulation systémique qui transporte le sang oxygéné et les nutriments au reste du corps.

L'arbre vasculaire est composé de trois compartiments vasculaires connectés en série : les
arteres, les capillaires et les veines. Les arteres apportent le sang oxygéné loin du coeur et sont divisées
en larges et petites arteres. Les artéeres larges regoivent la plus haute pression du flux sanguin et sont
donc plus épaisses et plus élastiques. Les petites artéres, comme les artérioles, possédent des cellules
musculaires lisses qui ont la capacité de se contracter ou de se relacher pour réguler le flux sanguin en
fonction des différentes pressions sanguines qui regnent dans le corps. Elles sont moins élastiques et
plus rigides que les grosses arteres car elles recoivent une pression sanguine plus faible. Les capillaires
sont tres fins (diamétre de 8 a 10 um), permettent la liaison entre les artérioles et les veinules et sont
exclusivement constitués de cellules endothéliales. Les veines ont pour réle de ramener le sang pauvre
en oxygeéne au coeur. Leur paroi est plus fine que celle des artéres car elles subissent des pressions

sanguines beaucoup plus faibles. Elles contiennent des valves afin de prévenir le refoulement du sang.

C'est grace a ce réseau tres étendu d’arteres, de capillaires et de veines que les fonctions
cellulaires (croissance et métabolisme), I'absorption de nutriments (comme le glucose, les vitamines
et les minéraux), I’élimination des produits de déchets cellulaires et métaboliques (homéostasie
cellulaire) et la communication entre les organes (via les hormones, les cellules souches, les cellules de

I'immunité, etc.) sont maintenues (14).
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1.2. Arteres

1.2.1. Structure et fonction

Tunica intima

Endothelium

Subendothelial layer

Internal elastic lamina

Tunica media Figure 1 : Structure de la paroi

External elastic lamina artérielle (D’aprés Anatomy and
4 Physiology, 2013)

Tunica externa

Vasa vasorum

La paroi artérielle est constituée de trois couches de tissus concentriques appelées tuniques :
I'intima (au contact direct du sang), la media et I'adventice (la tunique externe) (Figure 1) (15) (16).
Chacune de ces tuniques contribue au maintien de I’homéostasie vasculaire et régule la réponse

vasculaire aux stress ou blessures.

La tunique interne, l'intima, est composée d’une monocouche de cellules endothéliales
(formant I’endothélium) qui sont en contact direct avec le sang. L’endothélium ainsi formé repose sur
une membrane basale (autrement appelée lame basale), une fine couche de tissu subendothélial. Ce
tissu sert a la fois d’ancrage aux cellules endothéliales et permet le lien entre I'endothélium et le tissu
conjonctif vasculaire (14). L’endothélium joue un role clef dans la régulation de I’hémostase, de la
coagulation, de I'inflammation, de la vasorégulation et de I'langiogenése. Il est également responsable
du tonus vasculaire grace a l'interaction des cellules endothéliales avec des composants du systéme
nerveux périphérique et surtout avec les cellules musculaires lisses qui ont un état contractile. La
lamina élastique interne (IEL, internal elastic lamina) représente une barriére flexible entre

I’endothélium et la média (17).
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La média est la plus épaisse des trois couches et elle contient les cellules musculaires lisses
(CML). On distingue deux types d’artéres : les arteres musculaires et les arteres élastiques. Les arteres
musculaires ont plusieurs couches concentriques de CML. C’'est également le cas des arteres élastiques
qui possédent, en plus, une média épaisse particulierement riche en protéines de la matrice
extracellulaire (MEC) qui ont des propriétés élastiques telles que I'élastine et la fibrilline afin de
maintenir la pression sanguine grace a leur dilatation et leur contraction. Les artéres élastiques, pres
du cceur, conduisent le sang fortement pulsatile, alors que les arteres musculaires distribuent le sang
aux différents organes et tissus (18). Une couche élastique intermédiaire sépare la média de
I'adventice : la lamina élastique externe (EEL, external elastic lamina). Elle apporte un soutien

structurel et permet la régulation de I’élasticité (19).

L’adventice permet de lier le vaisseau sanguin avec le tissu environnant. Le tissu conjonctif
fibroélastique de I’'adventice est constitué d’un échafaudage de matrice extracellulaire contenant des
fibroblastes, des vaisseaux sanguins (vasa vasorum) et lymphatiques, des nerfs, des cellules
progénitrices, des cellules immunitaires, faisant ainsi de I'adventice le compartiment le plus complexe

et hétérogeéne de la paroi artérielle (Figure 2) (20).
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Figure 2 : Composition cellulaire complexe de la tunique externe de la paroi artérielle,
I'adventice (Stenmark et al., 2013)
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Les fibroblastes sont le type cellulaire le plus abondant de I'adventice et ont des origines
variées : le mésenchyme primaire, la transition épithélio-mésenchymateuse locale et les précurseurs
dérivés de la moelle osseuse (21). lls jouent un réle clef dans la force mécanique des tissus puisqu’ils
produisent la MEC qui forme un réseau structurel tres dense. lls font également partie des senseurs

de la paroi artérielle répondant a différents stimuli de stress qui permettent leur activation (20).

1.2.2. Propriétés mécanigues

Les cellules présentes dans la paroi artérielle, et notamment les cellules endothéliales, ont un
réle majeur dans la réponse aux forces mécaniques créées par le flux sanguin pendant le cycle
cardiaque. Ces forces mécaniques sont la pression transmurale, I'étirement circonférentiel et les

contraintes de cisaillement (Figure 3) (22) (23).

Circumferential
Stress

Adventitia

Figure 3 : Contraintes mécaniques exercées sur la paroi vasculaire
(D’aprés Amaya et al., 2015)

Wall Shear Stress
(wss)

La pression transmurale (P) est créée par les contractions cardiaques qui entrainent des forces

hydrostatiques dans le vaisseau sanguin. C'est une force perpendiculaire a la paroi du vaisseau (15).

L'étirement circonférentiel (CS) est d( a la pression et a la pulsatilité du sang et est entrainé
par les forces circonférentielles qui conduisent a I'augmentation du diamétre de la paroi vasculaire,
notamment dans la circulation pulmonaire, ou la pulsatilité du sang est trés importante. L'étirement
des cellules et de la matrice résulte d’une augmentation de la tension pariétale appliquée sur le
vaisseau en réponse a une augmentation de la pression transmurale (différence de pression entre

I'intérieur et I'extérieur du vaisseau).
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Les contraintes de cisaillement sont créées a la surface des cellules endothéliales par le flux
sanguin et affectent grandement leur comportement, qui, entre autre, influence le tonus vasculaire
(24). Ces contraintes résultent des forces de friction latérales dues a I'écoulement du sang (loi de
Poiseuille). Elles sont calculées par I'équation suivante : contraintes de cisaillement (wall shear stress)
= 4pQ/mr3 ol W est la viscosité du fluide, Q est le flux du fluide et r est le rayon du vaisseau. Ainsi, ces
contraintes augmentent au cube du diametre et seulement proportionnellement au flux sanguin. En
réponse a ces contraintes, I'endothélium synthétise et relargue différentes substances vasoactives,
notamment |'oxyde nitrique (NO, nitric oxide). Ce gaz est synthétisé par I'’eNOS, endothelial nitric oxide

synthase, et diffuse jusqu’aux CML adjacentes entrainant ainsi une vasodilatation (24).

2. Pathologies cardiovasculaires et troubles circulatoires

2.1. Epidémiologie

Selon I’Organisation Mondiale de la Santé, les maladies cardiovasculaires sont la premiére
cause de mortalité dans le monde. On estime qu’en 2012, 17,5 millions de personnes en sont mortes,
soit 30% de I’'ensemble des déces dans le monde. Selon les estimations, 7,5 millions de ces déceés sont
dus aux cardiopathies coronariennes (affectant les artéres coronaires) et 6,7 millions a ’AVC. On
prévoit que, d’ici 2030, pres de 23,6 millions de personnes mourront de maladies cardiovasculaires,
principalement de cardiopathies et d'AVC (2). Selon les projections, ces affections resteront la
premiere des causes de mortalité, malgré le déclin encourageant du taux de mortalité de ces maladies
qui a été observé entre le 20°™ et le 21°™ siécle (70 & 75% de réduction dans des pays comme

I’Australie, le Canada, la Finlande, la Suisse et la France) (25).

En Europe, plus de 4 millions de personnes décédent de maladies cardiovasculaires chaque
année (45% des déces totaux). Bien que le taux de mortalité de ces maladies augmente avec I'age, 1,4
million des personnes agées de moins de 75 ans en meurent (700 000 personnes pour les moins de 65

ans) (26).
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2.2. Pathologies vasculaires les plus fréquentes

2.2.1. Athérosclérose, hyperplasie intimale et thrombose

L'athérogénese est le développement d’une plaque athéromateuse au sein d’un vaisseau
sanguin (Figure 4). ’athérosclérose est une pathologie inflammatoire chronique et systémique des
artéres qui est le plus souvent détectée trop tard car le rétrécissement des vaisseaux peut étre
asymptomatique (27). Tout d’abord, les cellules endothéliales expriment des molécules d’adhésion qui
capturent des leucocytes (monocytes, lymphocytes T, mastocytes, etc.) et des plaquettes a leur
surface. Ces molécules sont exprimées suite a des stimuli tels qu’une concentration trop importante
en lipides (causée par de I'hypertension) qui va entrainer la présence de médiateurs pro-
inflammatoires. Parallelement, les changements dans I’endothélium permettent I'entrée et la
rétention de particules additionnelles de cholestérol dans la paroi artérielle. Des médiateurs
chimioattractants entrainent la migration des leucocytes surnuméraires dans I'intima et c’est alors que
ces monocytes (globules blancs les plus nombreux dans les plagues athéromateuses) se différencient
en macrophages qui absorbent les lipides (comme le cholestérol) pour devenir des cellules spumeuses

(foam cells).
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Figure 4 : Développement d’une plaque
athéromateuse (Libby et al., 2011)
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La formation de la plaque implique également le recrutement de CML de la média dans I'intima
grace a des médiateurs tels que le facteur de croissance dérivés des plaquettes (PDGF, platelet-derived
growth factor). Ces CML produisent de la MEC et notamment du collagéne, de I'élastine et des
protéoglycanes pour former une chape fibreuse qui recouvre la plaque. La plaque athéromateuse, par
I'accumulation de débris cellulaires, de lipides, de cellules apoptotiques et nécrotiques et de tissu
fibreux, entraine une réduction du diameétre interne du vaisseau et donc une sténose, limitant la

circulation sanguine (4).
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Figure 5 : Thrombose : rupture de la plaque athéromateuse et formation du thrombus (Libby et al., 2011)

La complication majeure et ultime de I'athérosclérose est la thrombose : elle est entrainée par
une rupture physique de la plaque d’athérome par la fracture de la chape fibreuse (Figure 5). Cet
événement permet aux composants de la coagulation sanguine (comme la thrombine) (28) d’étre en
contact avec les facteurs tissulaires (protéines pro-coagulantes) contenus dans la plaque entrainant la
formation d’un thrombus qui peut s’étendre dans la lumiére du vaisseau et aboutir au blocage de la
circulation sanguine. La formation du thrombus cause une ischémie et peut avoir lieu directement au
site de rupture de la plaque ou entraine une embolie distale. Si le blocage a lieu dans une artere
coronaire, la thrombose va étre a I'origine d’un infarctus du myocarde tandis que si le blocage a lieu

dans une artere cérébrale, c’est un AVC qui va se déclencher (29).

Par ailleurs, la formation d’un thrombus peut trouver une autre origine : I’hyperplasie intimale
(30). C’est un processus de remodelage pathologique dans lequel le diametre du vaisseau sanguin
diminue progressivement a cause de la migration et la prolifération des CML dans la région intimale
du vaisseau. Cette réduction de la lumiere favorise la formation d’un thrombus (31). De plus, cette
pathologie est impliquée dans le processus de cicatrisation excessive qui a lieu suite a une intervention
percutanée, entrainant une resténose (32). Elle est également fréquemment observée suite a la greffe
d’un substitut vasculaire, notamment aux extrémités d’un greffon synthétique, et a pour conséquence

une sténose (31).

30



2.2.2. Anévrisme

Un anévrisme est une dilatation anormale de la paroi vasculaire et dont le diametre est
supérieur a une fois et demie au diametre normal (33). Les anévrismes ont souvent lieu dans |'aorte
abdominale (90% des cas) mais peuvent aussi étre localisés dans le thorax (34) ou le cerveau (35).
Outre le risque de rupture et donc d’hémorragie (36), I'anévrisme induit la formation de thrombus par
la perturbation du flux sanguin. Cette pathologie implique plusieurs processus : inflammation par
infiltration leucocytaire (macrophages, neutrophiles, mastocytes, lymphocytes T et B), néo-
vascularisation, micro-calcification et dégradation de la MEC de la média (collagéne et élastine) par
des protéases extracellulaires, perte de l'intégrité structurale de la paroi vasculaire, apoptose et

senescence des CML (37).

Intraluminal thrombus

Degradation of media and
e Figure 6 : Formation d’un anévrisme

dilatation
(Forsythe et al., 2016)

Aneurysm disease

Mural calcification

Cette pathologie est souvent associée aux acces artério-veineux autologues pour les patients
souffrant de maladie rénale en stade terminale (33). Dans ce cas, la cause est purement mécanique et
due aux piqlres répétées (2 piqlres, 3 fois par semaine), nécessaires pour relier le patient a I'appareil

d’hémodialyse, et typiquement faites avec des aiguilles de 15 a 17 G.

2.2.3. Dissection aortique

A\ "' P —\a

Smooth
muscle

250l Vasa

vasorum !

Endothelial

cell

! True lumen True lumen

Intramural

. haematoma
Intimal flap

— 2 ) V) N—
Intima Media Adventitia
Internal elastic External elastic
membrane membrane

Figure 7 : Dissection aortique par déchirure de I'intima (a) ou rupture du vasa vasorum (b)
(Nienaber et al., 2016)
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La dissection aortique est la déchirure de I'intima provoquant un écoulement dans les parois
de l'aorte (un hématome), et notamment dans la média, et ayant pour conséquences de séparer
I'intima de I'adventice (Figure 7). Cette séparation crée un mauvais chemin pour le sang qui continue
de circuler dans la paroi aortique a travers une fausse lumiére et qui peut s’étendre des deux c6tés de
la blessure initiale pour atteindre les artéres proches. Dans la plupart des cas, la rupture intimale est
primitive, permettant ainsi au sang de s'infiltrer dans la média. La dissection aortique peut également
étre secondaire a un hématome ou a un clivage de la média notamment par rupture du vaso vasorum.
C’est une maladie souvent mortelle notamment lorsque la dissection atteint I’aorte ascendante (38).
Elle est notamment a |'origine de tamponnade (compression des cavités cardiaques), d’insuffisance de
la valve aortique et de malperfusion (ischémie d’un organe). Par ailleurs, un thrombus peut se former

au niveau de la fausse lumiére en cas d’inflammation (39).

2.3. Thérapies des maladies cardiovasculaires

Les maladies cardiovasculaires représentent une tres lourde charge de santé publique et
financiére a travers le monde. Pour faire face a ces pathologies, plusieurs stratégies peuvent étre mises
en place. Tout d’abord, un changement de style de vie permet de réduire I'occurrence et notamment
grace a l'arrét du tabagisme, un régime alimentaire équilibré (limité en graisses, sucres et sel), une
augmentation de I'activité physique et une réduction de la consommation d’alcool (3). Dans certains
cas, des traitements médicamenteux sont administrés tels que des bétabloquants ou des

hypolipidémiants de la famille des statines (40).

Pour des stades plus avancés de la maladie, des techniques curatives sont mises en place.
L'endartériectomie consiste a retirer la plaque athéromateuse qui bouche la carotide. Par ailleurs,
I’angioplastie (Figure 8) est souvent accompagnée par la mise en place d’'une endoprothése métallique
(stent) : elle consiste a placer un ballonnet gonflable a I'intérieur du vaisseau obstrué afin d’aplanir et

de compresser la plaque puis d’installer une endoprothése métallique afin de le maintenir ouvert (41).

Figure 8 : Angioplastie et mise en place d’une
endoprothése métallique (stent) (Servier)
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Malheureusement, un nouveau rétrécissement de la paroi artérielle peut avoir lieu (resténose
due a un remodelage prolifératif) malgré les différentes stratégies mises en place pour pallier ce
probléme (5). Parmi elles, I'utilisation de stent a élution médicamenteuse a été proposée (42) (43).
Comme traitement de deuxieme ligne, un pontage peut étre réalisé afin de contourner le blocage.
Cette revascularisation consiste a prélever une veine ou préférentiellement une artére dans le corps
du patient ou les vaisseaux sanguins sont moins affectés (6). Bien que ce pontage autologue soit
considéré comme la procédure standard pour la revascularisation, la disponibilité en greffons
autologues adaptés est limité a cause de la progression de la maladie et du nombre répété de
procédures. Face a ce manque de vaisseaux autologues, des alternatives ont été mises en place grace
a l'utilisation de plusieurs types de substituts vasculaires. Cette stratégie sera détaillée dans la partie

suivante (Il. Substituts vasculaires).

3. Cas particulier : fistule artério-veineuse

D’aprés I’Association Francaise d’Urologie, une fistule artério-veineuse consiste a détourner
une veine sur un réseau artériel, a I'aide ou non d’une prothése synthétique, d’un des bras du patient
atteint d’insuffisance rénale chronique au stade terminal. Cette fistule est souvent réalisée pour
connecter I'artére radiale a la veine céphalique, I'artére brachiale a la veine céphalique ou encore
I'artere brachiale a la veine basilique. Cette procédure est réalisée afin d’augmenter le débit sanguin
(environ 1 L/min) (44) dans la veine choisie pour réaliser une hémodialyse. Celle-ci consiste a dériver
le sang pour qu’il soit filtré dans une machine afin d’éliminer les déchets. Pour cela, deux ponctions a
I'aide d’aiguilles sont réalisées trois fois par semaine, 'une amenant le sang vers la machine et I'autre
restituant le sang filtré au corps du patient. Une maturation de la veine est nécessaire afin qu’elle

s’artérialise et résiste a I'augmentation importante de la pression et du flux sanguin (45).

Pour la création d’une fistule artério-veineuse, les arteres doivent avoir un diametre minimal
de 2 mm, un débit sanguin supérieur a 500 ml/min et les veines doivent avoir un diameétre d’au moins
2,5 mm. Si les veines du bras ne permettent pas d’avoir une longueur suffisante, les veines fémoro-
poplitées peuvent étre transférées dans le bras du patient (46). Le taux de perméabilité primaire (délai
entre la création et la premiere intervention pour maintenir ou rétablir la perméabilité de I'abord
vasculaire) est de 65% pour une fistule radio-céphalique et de 87% pour une fistule brachio-céphalique

(47).
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En cas d’échec de la fistule, di a une sténose, une thrombose, une infection ou un anévrisme,
un acces vasculaire d’hémodialyse est réalisé par pontage entre une veine (diametre minimal requis
de 4 mm (46)) et une artere grace a une prothése synthétique (Figure 9) (48). Dans une étude de 2002
sur les différentes procédures utilisées aux Etats-Unis dans le cadre de la création d’un abord
vasculaire, 28% des patients avaient une fistule artério-veineuse autologue tandis que 49% d’entre eux
possédaient un greffon synthétique. Les 23% restant disposaient d’un cathéter permanent. Parmi les
abords vasculaires créés par pontage synthétique, le taux d’occlusion a 3-4 ans était de 50% (49). Les
différents greffons utilisés pour cette application seront détaillés dans la partie suivante (Il. Substituts

vasculaires).

Brachial
artery

Cephalic
vein

AV fistula —

Radial
artery

Figure 9 : Création d’une fistule artério-veineuse avec ou sans greffon
(https://clinicalgate.com/hemodialysis-fistulas/)
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I1l. SUBSTITUTS VASCULAIRES

Malgré I’évolution constante des endoprotheses métalliques, un substitut vasculaire peut étre
utilisé pour remplacer ou contourner un dommage ou une occlusion dans un vaisseau sanguin. En
effet, cette procédure semble étre I'option optimale pour des patients ayant besoin de solutions de
revascularisation apres plusieurs échecs de thérapies endovasculaires. Elle s’applique a deux types
d’artéres : des artéres de gros et moyen calibre pour la chirurgie de I'aorte jusqu’aux artéres fémorales,
et des arteres de petit calibre, pour la chirurgie de revascularisation sous-inguinale, des artéres
viscérales et des troncs supra-aortiques. Ces substituts vasculaires peuvent étre de plusieurs natures

et seront détaillés ci-apres.

1. Substituts biologiques

1.1. Greffons autologues

Les greffons autologues, ou autogreffons, sont des artéres et des veines du patient lui/elle-

méme et sont les substituts vasculaires de premier choix.

Le pontage veineux autologue a été réalisé pour la premiére fois en 1949 par Kunlin a I'aide
d’une veine saphéne (50). A ce jour, ce substitut est le plus utilisé pour des pontages sur des artéres
de petit calibre et notamment pour les chirurgies coronariennes (6). Malgré tout, 10 a 20% des greffes
de veine saphéne échouent un an apres la revascularisation a cause de thrombose sur le greffon ou
sur le réseau artériel d’aval, de sténose hyperplasique a 70% ou plus, ou d’un rétrécissement de la
lumiére étendu. A 10 ans, seulement la moitié de ces greffons seront encore perméables et parmi
celles-ci, 50% présenteront des signes d’athérosclérose (51). La supériorité du greffon veineux
autologue par rapport aux autres matériaux est principalement attribuée a sa surface luminale
endothélialisée, une diminution du risque d’infection et a sa disponibilité par rapport aux autres
vaisseaux autologues. L’utilisation des veines fémoro-poplitées autologues a également été proposée
dans le cadre d’un pontage infra-inguinal et montre des résultats similaires a ceux de la veine saphéne

(52).
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L'autogreffon artériel constitue théoriquement le substitut artériel idéal du fait de ses
caractéristiques mécaniques, de ses capacités de cicatrisation, et de ses trés bons taux de perméabilité

10 ans aprés une opération (90 a 95% de perméabilité) (53).

Cependant, son utilisation est limitée par le nombre réduit des sites de prélevement. En effet,
les arteres les plus utilisées sont I'artére thoracique interne (autrement appelée, artére mammaire
interne) et I'artére radiale (54). L’artére thoracique interne développe rarement de I'athérosclérose ce
qui explique ses excellents résultats de perméabilité a long terme (55). Pour autant, lorsqu’elle est

utilisée comme pontage coronarien, elle a des risques élevés d’occlusion précoce (56).

Les substituts autologues peuvent induire une morbidité significative du site donneur, surtout
dans le cas des veines saphenes, et ne sont pas toujours disponibles, notamment en fonction de I'état
de santé du patient. L'utilisation d’allogreffons issus de donneurs décédés ou de xénogreffons a été

développée comme une alternative possible.

1.2. Allogreffons et xénogreffons

Bien que les vaisseaux autologues soient les substituts de premier choix, des allogreffes ou
méme des xénogreffes peuvent étre envisagées. Elles sont également utilisées lors d’infections des
greffons synthétiques. Les allogreffons peuvent étre : stockés a froid, cryopréservés, fixés (57) ou
encore décellularisés (58). Cette derniére stratégie est plus rare, aucun effort sérieux n’ayant été mis

en place par les industriels pour pallier I'utilisation des greffons fixés.

Le stockage a 4°C dans une solution saline supplémentée par des antibiotiques (par exemple,
pour les veines saphénes, Bioprotec SAS, France) et la cryopréservation permettent d’utiliser des
veines de patients décédés ou de donneurs vivants. Cette technique est majoritairement utilisée pour
des veines saphénes prélevées lors du traitement chirurgical des varices. Bien que cette technique soit
bien établie (59) et commercialement disponible grace a I’existence de banques de tissus (par exemple,
pour les veines fémorales, Cryolife, GA), elle reste source de problémes. En effet, elle peut provoquer

des dommages cellulaires et une perte de la fonctionnalité de I'endothélium (60).

La veine ombilicale humaine réticulée a la glutaraldéhyde a également été envisagée de par sa
bonne disponibilité et de par la capacité du traitement par fixation a masquer les antigénes (par
exemple, Dardik-biograft®) (61). Malgré des résultats décevants obtenus dans les premiéres
utilisations de ces greffons, des améliorations ont été apportées et ont permis de montrer une

amélioration des taux de perméabilité dans le cadre de revascularisation des extrémités inférieures.
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Par ailleurs, d’aprés une étude de 2002, les problemes de dilatation (21%) et de formation

d’anévrismes (36%) précédemment observés ont été résolus (62).

Parallélement aux substituts allogéniques, les xénogreffes se sont développées. Le
xénogreffon, préparé a partir d’artéres carotides de boeuf ou de veau traitées a la ficine puis réticulées,
est le premier exemple de substitut artériel d’origine bovine (63). Une étude récente a long terme pour
une application de reconstruction artérielle d’'une extrémité inférieure a montré des résultats tres
encourageants et similaires a ceux obtenus lors de l'utilisation d’'une veine autologue. En effet, les
perméabilités primaire et secondaire a 5 ans étaient de 66,7% et 74,6% respectivement et le taux de

sauvetage de membres était de 81% (64).

La veine mésentérique bovine a également été utilisée et commercialisée sous le nom de
ProCol® (Le Maitre Vascular) (65). Comme énoncé précédemment, la réticulation par fixation a la
glutaraldéhyde est la procédure standard utilisée pour masquer les composants immunoréactifs des
tissus. Malheureusement, ce traitement n’est pas bénin et altére les propriétés de cicatrisation du
tissu, entraine de la calcification et augmente les taux d’obstruction (66), entraine de la cytotoxicité et

peut déclencher des réponses inflammatoires importantes s’il est incomplet (67).

Pour améliorer I'utilisation des xénogreffons, sans avoir recours a la fixation du tissu,
différentes techniques de décellularisation (enzymatiques, physiques ou chimiques (68)) ont été
optimisées afin d’enlever les composants immunogéniques du tissu et ainsi éviter le rejet du greffon
(69). Cette technique préserve les propriétés mécaniques de la greffe tout en réduisant son
immunogénicité (70). L'uretre bovine a par exemple été utilisée décellularisée en 2003 (SynerGraft®
model 100), pour son potentiel en tant que conduit vasculaire. En effet, elle a une longueur suffisante,
un diametre constant et ne présente pas de valve. Le processus de décellularisation n’a pas affecté les
fortes propriétés mécaniques du tissu et des cellules (myofibroblastes et cellules endothéliales) ont
recolonisé I'implant apres I'avoir greffé. Néanmoins, la perméabilité du substitut était plus faible que

pour des greffons synthétiques et des anévrismes importants se développaient (71).
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2. Substituts synthétiques permanents

2.1. PTFE : polytetrafluoroethylene

Des greffons synthétiques ont été développés avec des matériaux biologiquement trés inertes
et présentant de bonnes propriétés mécaniques. Le polytetrafluoroethylene (PTFE) a été déposé par
Dupont en 1937 sous le nom de Teflon® et le PTFE expansé (ePTFE) par Gore en 1969 sous le nom de

Gore-Tex®.

Aprées chauffage, extrusion et étirement du PTFE, un tube poreux stable est obtenu avec une
forte résistance mécanique et une surface chargée négativement afin de minimiser la réaction avec les
composants sanguins (72). Afin d’améliorer leur perméabilité, des molécules d’héparine ont été
déposées sur la surface luminale du greffon par liaison covalente. Ce greffon est commercialement

disponible sous le nom de Propaten® depuis 2006 comme abord vasculaire d’hémodialyse (73).

2.2. PET : polyethylene terephtalate
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Figure 10 : Design structurel de Dacron® tricoté
(Singh et al., 2015)
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Le polyethylene tetraphtalate, plus connu sous le nom de Dacron®, a été déposé par Dupont
en 1950 et constitue une résine de polyester thermoplastique utilisée sous forme de fibres
synthétiques (74). Ces fibres sont regroupées en multifilaments qui sont ensuite tissés ou tricotés pour
obtenir un tube avec une grande stabilité mécanique (Figure 10). Le Dacron® est imprégné depuis la
fin des années 80 avec du collagéne (75) et par la suite, avec de I'albumine ou de la gélatine pour

diminuer la porosité transmurale et le rendre plus imperméable (72).

2.3. Gros vs petit calibres

Dans le cadre d’une occlusion artérielle chronique, la technique percutanée d’angioplastie,
décrite pour la premiére fois en 1990 (76), couplée ou non a la pose d’une endoprothése métallique,
est la premiere solution envisagée. En effet, cette technique est peu invasive tant sur le plan chirurgical
que sur la vie du patient. En cas d’échec, et si la Iésion est trop étendue (77), un pontage peut étre

effectué (78).

Comme évoqué précédemment, si les propres vaisseaux du patient ne sont pas disponibles,
des greffons synthétiques seront alors utilisés (Table 1). Généralement, le Dacron® est utilisé pour les
vaisseaux de gros calibres, supérieur a 8 mm, (remplacements aortiques) et I'’ePTFE pour des diametres

inférieurs, entre 6 et 8 mm (par exemple, pour des pontages fémoro-poplités). (72).

Les taux de perméabilité a long terme de ces greffons sont satisfaisants dans les artéres de
gros diametre (>8mm) puisque la thrombogénicité qui peut avoir lieu est surmontée par un flux
sanguin tres important ou par des thérapies anti-coagulantes. Par exemple, la perméabilité a 5 ans des
substituts aorto-iliaques est de 90% (79). En ce qui concerne les pontages d’artéeres de moyen calibres
(6-8 mm), comme les arteres carotidiennes et fémorales, les résultats sont similaires entre les greffons
synthétiques et autologues (80). Par contre, pour les vaisseaux de petits diamétres (<6mm), comme
les artéres coronaires, infra-inguinales et infra-géniculées, les prothéses vasculaires synthétiques
présentent des résultats de perméabilité a long terme insuffisants et largement inférieurs aux
substituts autologues. En effet, lors d’'un pontage coronarien, plusieurs études ont montré un taux de
perméabilité a 1 an de 60% pour du PTFE alors qu’il était de 95% pour une veine saphéene. A 2 ans, la
perméabilité du vaisseau autologue ne variait pas tandis que celle du PTFE chutait a 32% (81) (82) (83).
Une étude de 2008 a également montré que, dans le cadre d’un pontage fémoro-poplité, la
perméabilité primaire a 5 ans d’une veine saphéne autologue était de 76,6% tandis qu’elle était de

59,1% pour les greffons synthétiques (84).
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Ainsi, pour les vaisseaux de petits calibres, les substituts synthétiques sont utilisés uniqguement

si aucun autre substitut autologue approprié n’est disponible (72).

Vascular
substitute

choice

Table 1 : Substituts vasculaires utilisés en clinique (Chlupa et al., 2009)

Vascular regions

Large-caliber
arteries
(> 8 mm)

Medium-caliber
arteries
(6-8 mm)

Small-caliber
arteries
(£ 6 mm)

Venous
reconstructions

Hemodialysis arterio-

venous access

Aorta, arch vessels,

iliac and common
femoral arteries

Carotid, subclavian,
common femoral,
visceral and above-
the-knee arteries

Coronary, below-
the-knee, tibial and
peroneal arteries

Superior and inferior
vena cava, ilico-
femoral veins, portal
vein, visceral veins

Upper > lower extremity

I*" choice

Prosthesis (Dacron,

ePTFE)

Prosthesis or autograft
(equal)

Arterial or venous
autograft

Saphenous spiral
vein graft, deep
venous autograft

Native material

q %
2" choice

Allograft, deep
venous autograft

Prosthesis or autograft

Composite graft,
vein interposition,

Allografts, ePTFE,
Dacron, biografts

ePTFE, PU, xenografts,
biografts, TEBV (clinical

prosthesis (ePTFE, trial)
Dacron), allograft,

biosynthetic

ePTFE (expanded polytetrafluoroethylene), PU (polyurethane), TEBV (totally-engineered blood vessels).

Bien que des améliorations aient été apportées pour augmenter la perméabilité des substituts
synthétiques par ensemencement de cellules endothéliales autologues (85) ou modification de surface

(86) (87) (88), ces greffons ne permettent pas de dépasser les performances des substituts autologues.

Une étude clinique publiée en 2009 a permis de suivre a long terme la perméabilité de greffons
synthétiques (ePTFE) endothélialisés in vitro avec des cellules autologues implantés chez 100 patients
dans le cadre d’une reconstruction infra-inguinale (85). Brievement, un segment de veine (jugulaire
externe droite ou veine céphalique), du patient lui-méme, de 4 a 5 cm était récupéré afin de récolter
les cellules endothéliales de la surface luminale. Celles-ci étaient cultivées au sein du greffon
synthétique de 6 mm de diamétre et de 60-70 cm de long, préalablement recouvert de colle de fibrine,
pendant 8-12 jours. La croissance des cellules a échoué dans environ 30% des cas. La perméabilité a 9
ans était de 69% alors qu’elle était seulement de 16% pour le contrdle non-endothélialisé. Par ailleurs,

aucun greffon ne présentait de signe d’infection.

La réponse de I’'hGte apres implantation chez I’humain des greffons synthétiques se composent
en plusieurs phases. La premiére étape consiste a une adsorption/désorption des protéines
plasmatiques au niveau de l'interface matériau/sang. Par la suite, les plaquettes, les leucocytes et les
érythrocytes vont venir adhérer. Une fine couche de fibrine riche en plaquettes se développe au cours
du temps et aucune endothélialisation n’a lieu. En effet, chez I'humain, les prothéses vasculaires ne
permettent pas la régénération d’un endothélium, méme apres des décennies d'implantation,

exceptée une migration transanastomotique des cellules endothéliales sur une distance d’environ 3
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mm (89). Bien que cela n'affecte pas la performance clinique des substituts de gros calibre, elle
contribue de maniere significative au taux d'échec élevé des substituts de petit calibre. En revanche,
chez I'animal, et chez les babouins pour des substituts synthétiques de gros diametre (90), une
endothélialisation spontanée des protheses vasculaires est observée (voir review (91)). Trois
hypothéses ont été proposées pour expliquer I'endothélialisation des greffons vasculaires:
ensemencement de cellules endothéliales in vitro avant implantation (chez I’humain), migration de
cellules endothéliales adjacentes provenant du vaisseau natif ou de la colonisation transmurale,
déposition de cellules progénitrices endothéliales au niveau de la lumiere (92). Ainsi, I'utilisation de

modeles animaux peut étre critiqué, pour la validation de nouveaux substituts vasculaires.

Bien que ces deux dernieres hypothéses ne soient pas observées pour des greffons
synthétiques, aucune donnée clinique ne permet de conclure quant au potentiel d’endothélialisation
des vaisseaux autologues. Néanmoins, compte tenu des dommages causés lors de leur récupération
(93) (94) ou lors de la pose d’un stent (95), les tres bons résultats de perméabilité obtenus pour ces
vaisseaux suggerent une endothélialisation spontanée. En effet, si I'endothélium endommagé n’était
pas réparé, de la thrombose aurait lieu et entrainerait un échec du pontage. Par ailleurs, une étude de
2016 a montré un marquage CD31 positif au niveau de la lumiére du milieu d’un greffon acellulaire
biologique issu de I'ingénierie tissulaire, implanté chez I’humain pendant 44 semaines en tant qu’abord

vasculaire d’hémodialyse, suggérant la présence d’un endothélium (96).

Les mauvais résultats des greffes synthétiques sont dus a l'inflammation, la thrombose,
I’"hyperplasie intimale, la discordance de compliance et de diametre avec le vaisseau natif et le risque
d’infection (72). Des thérapies anticoagulantes ont été mises en place pour pallier la thrombogénicité
des greffons synthétiques de gros et moyen calibres et montrent de bons résultats : la perméabilité a
5 ans est similaire a celle des vaisseaux autologues. Pour autant, ces résultats sont largement
insuffisants pour des vaisseaux de petits diameétres. En effet, une étude de 2016 basée sur les résultats
de 13 publications montre que les taux de perméabilité pour les greffons synthétiques pour des
pontages dans les membres inférieurs sont de 44-62% alors qu’ils sont de 71-75% pour les pontages

autologues (Figure 11) (97).
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Figure 11 : Taux de perméabilité de substituts vasculaires biologiques et synthétiques.
SV :veine saphene, CABG : pontage coronaire (Pashneh-Tala et al., 2015)
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IV. SUBSTITUTS VASCULAIRES ISSUS DE L INGENIERIE
TISSULAIRE

1. Introduction de l’'ingénierie tissulaire

Comme décrit précédemment, le remplacement vasculaire de petit calibre présente
actuellement des limites. En effet, la faible disponibilité des vaisseaux biologiques et les problemes liés
a l'implantation de substituts synthétiques nécessitent le développement de nouvelles stratégies.
L'ingénierie tissulaire est un domaine pluridisciplinaire qui lie les principes d’ingénierie et de biologie
pour le développement de substituts biologiques dans le but de restaurer ou d’améliorer la fonction

d’un tissu ou d’un organe complet et ainsi pallier I'insuffisance des biomatériaux existants (98).

C'est une discipline qui regroupe trois éléments : un biomatériau d’origine synthétique ou
biologique, biodégradable ou non, des cellules avec un fort potentiel réparateur (pluripotentes,
multipotentes, différenciées) et des biomolécules comme les facteurs de croissance ou les cytokines

(Figure 12) (99).

Biomaterials
Natural
Synthetic
p Hybrid .
Cell encapsulation Encapsulation and prolonged
Biomaterials provide support for delivery of biomolecules
cell engraftment, proliferation Biomaterials coated to create
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Figure 12 : Composantes de I'ingénierie tissulaire (Simon-Yarza et al., 2017)

Les cellules peuvent étre prélevées chez le patient ou chez un donneur, amplifiées et/ou
différenciées en culture in vitro puis associées a une matrice ainsi qu’a des molécules actives. Cette
structure peut alors étre cultivée ou non sous contraintes dynamiques et/ou biochimiques pour
stimuler la synthese d’une MEC par les cellules elles-mémes. Enfin, aprés maturation, ce produit
d’ingénierie tissulaire est réimplanté chez le patient. Il assure un support structurel et mécanique aux

cellules qui le coloniseront.
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Cette notion a beaucoup évolué au cours du temps et plusieurs approches ont été développées
pour la production de substituts vasculaires par ingénierie tissulaire. Cette stratégie apporte des

solutions alternatives innovantes pour le remplacement de vaisseaux de petits calibres.

On distingue 4 stratégies d’élaboration : utilisation d’un échafaudage exogéne (synthétique
permanent ou biodégradable, naturel ou hybride), utilisation de matrices biologiques décellularisées,
la technique d’auto-assemblage (MEC synthétisée par des cellules cultivées in vitro, agrégation de

micro tissus, bio-impression) et enfin I'utilisation du corps comme bioréacteur.

2. Utilisation d’un échafaudage exogene

L'utilisation d’un échafaudage en ingénierie tissulaire posséde plusieurs avantages : présence
d’un support physique structurel permettant aux cellules de reposer sur un guide pendant leur
prolifération et leur colonisation du tissu, réle mécanique, définition d’'une forme finale précise,

reproductibilité, implantation plus rapide. Plusieurs types d’échafaudages sont utilisés a ce jour.

2.1. Echafaudage synthétique biodégradable

Une large variété de polymeres et de copolymeéres a été testée et les plus utilisés sont les
polyesters dégradables comme I'acide polyglycolique (PGA, polyglycolic acid), I'acide polylactique
(PLA, polylactic acid), I'acide poly-I-lactique (PLLA, poly-I-lactic acid), leurs copolymeéres poly(lactide-
co-glycolide) (PLGA) et le polycaprolactone (PCL). Il existe également des élastomeéres bio-absorbables

tels que les polyuréthanes (PU) et le poly(glycérol-sebacate) (PGS) (100).

En 2006, Hoerstrup et al., ont utilisé du PGA non tissé, assemblé par une technique de soudage
par application de chaleur, et enrobé avec une fine couche de poly-4-hydroxybutyrate, sur lequel était
ensemencé des myofibroblastes et des cellules endothéliales. Apres 21 jours de culture en conditions
biomimétiques, les constructions étaient implantées en tant que pontage cardiopulmonaire chez 14
agneaux. Apres 100 semaines d’implantation, les résultats ne montraient pas de formation de
thrombus, de calcification, de sténose ou méme d’anévrisme. Le diameétre des greffons avait augmenté
de 30% (par rapport au diameétre de 15 a 20 mm mesuré apres 20 jours d’implantation), bien que les
propriétés mécaniques étaient satisfaisantes (résistance a la traction d’environ 2 MPa tandis que le

tissu natif avait une valeur inférieure a 0,5 MPa) (101). Plus récemment, ces auteurs ont montré
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I'importance des métalloprotéinases dans le remodelage et la fonctionnalité des substituts vasculaires

(102).

InJeong et al., ont utilisé en 2007 des fibres de PLGA électrospinnées associées a du collagene
de méduse (comme alternative aux collagenes bovins et porcins couramment utilisés, afin d’éviter les
risques liés aux maladies transmissibles de ces deux espéces). Cette stratégie a permis d’obtenir un
échafaudage tubulaire sur lequel des CML et des cellules endothéliales, extraites d’aortes de lapins,
ont été ensemencées et cultivées dans un bioréacteur pulsatile perfusé pendant 14 jours. Ce substitut
montrait de bonnes propriétés mécaniques: les fibres de PLGA permettaient d’augmenter la
résistance a la traction par rapport a I'’échafaudage de collagene seul. En effet, les valeurs étaient de
0,14 + 0,02 MPa pour le substitut hybride alors qu’elles étaient de 0,06 + 0,01 MPa pour le collagene
seul. Par ailleurs, un alignement des cellules était observé sur la surface luminale de I'échafaudage

(103).

En 2008, une autre approche consistait a utiliser une combinaison de deux polymeres, le PGA
et le PLLA ainsi qu’une éponge de collagéne (collagéne de type | bovin) réticulée a la glutaraldéhyde
afin d’obtenir des greffons vasculaires de petits diamétres (4 mm) directement implantés dans des
arteres carotidiennes de 24 chiens sans ensemencement cellulaire préalable. Aprés 12 mois
d’implantation, tous les substituts étaient non obstrués et ne présentaient pas de signes anévrismaux.
Par ailleurs, les cellules de I'hote avaient recolonisé le conduit vasculaire puisque les analyses
histologiques montraient une monocouche de cellules endothéliales, des CML ainsi que des fibres de
collagéne et d’élastine. Par contre, la force mécanique du substitut diminuait aprés implantation

jusqu’a se stabiliser au niveau des valeurs de I'artére native (104).

Des échafaudages en polyuréthanes de 10 mm de longueur ont également été mis au point et
implantés dans l'aorte abdominale de 42 rats pendant 8 semaines. Cette trame de poly(ester
urethane)urea (PEUU) de 1,2 mm de diameétre interne a été ensemencée avec des cellules souches
dérivées de muscles pendant 48h. Les résultats ont montré que la présence des cellules augmentait
de maniére significative le taux de perméabilité des greffons et que la présence d’un échafaudage

permettait d’éviter la formation d’anévrismes (105).
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Figure 13 : Principe schématique du remodelage par infiltration cellulaire des cellules de I’héte
(Wuetal., 2012)
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Récemment, un élastomere avec une propriété de dégradation rapide (PGS) a été utilisé dans
une étude chez le rat afin d’obtenir des substituts de 720 um de diameétre interne, implantés dans
I'aorte abdominale. Les auteurs n’ont pas utilisé d’ensemencement cellulaire se basant sur le
remodelage rapide par les cellules de I’'h6te au fur et a mesure de la dégradation du matériel par
infiltration cellulaire (Figure 13). En effet, 3 mois aprés implantation, les néo-artéres formées
ressemblaient aux artéres natives montrant un endothélium confluent, des couches de CML
contractiles, I'expression de protéines de la MEC ainsi que des propriétés mécaniques satisfaisantes
(paroi du greffon mécaniquement forte et compliante avec une valeur de 11 £ 2,2% comparable a celle
de l'aorte native 6,7 * 2,3%, pression a |'éclatement de 2360 + 673 mmHg en comparaison a 3415 +

529 mmHg pour une aorte native) (106).

Dernierement, Chan et al. ont proposé I'utilisation de PCL acellulaire comme échafaudage pour
le remplacement de carotide de souris pendant 28 jours. Les analyses histologiques ont montré une
augmentation de la quantité de collageéne et des CML dans l'intima nouvellement formée (107).
Parallelement en 2017, Ong et al. développaient des greffons vasculaires de petits diametres pour la
mise en place de pontage bilatéral carotidien artério-veineux chez la brebis, forts de la réussite de leur
approche dans des vaisseaux de gros calibres (108). Elle consiste a obtenir un support de PGA/PCL de
5 mm de diameétre interne par co-électrospinning. Ce modéle a montré de bons résultats en terme de
perméabilité (66%) et d’endothélialisation de la lumiére 4 semaines aprés implantation, mais entraine

une dilatation a cause d’un contenu insuffisant en élastine (108).

Deux équipes ont mené I'implantation de substituts synthétiques biodégradables en clinique.
La premiere implantation d’un substitut vasculaire issu de I'ingénierie tissulaire chez I’lhumain revient
a I’équipe de Shinoka. En 2005, ces chercheurs ont publié une étude sur les résultats cliniques a moyen
terme d’un substitut vasculaire de 12 a 24 mm de diamétre obtenu a partir d’'un échafaudage de PLLA
et d’e-caprolactone renforcé par du PGA. Des cellules de la moelle osseuse du patient étaient
ensemencées sur cet échafaudage qui était ensuite implanté en tant que connexion cavo-pulmonaire
extracardiaque (flux élevé et basse pression). Les patients avaient recu un traitement anticoagulant
pendant 3 a 6 mois apres I'opération et les substituts ne montraient pas de thrombose, de sténose, de
calcification ou de formation d’anévrisme. Aprés explantation, une dégradation compléte de
I’échafaudage était observée et un remodelage cellulaire était notable avec la formation d’une paroi

de CML et une couche de cellules endothéliales (109) (110).
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Parmi toutes ces études, I’équipe de Niklason s’est largement démarquée des autres. En effet,
des 1997, Niklason et Langer créaient un greffon vasculaire de petit diamétre (3,1 mm) a l'aide d’un
support en PGA ensemencé avec des CML vasculaires. Ce substitut a été cultivé pendant 8 semaines
dans un bioréacteur pulsatile afin de permettre une maturation compléte et un dépot de collagene
(111). Ces constructions montraient une pression a I'éclatement de 2150 mmHg (112) et ont été
testées dans plusieurs modéles animaux. Une perméabilité de 100% apres 24 jours d’implantation chez

le chien a été démontrée (88% apres 6 mois chez le babouin) (113).

Ces résultats prometteurs ont permis de commencer une étude clinique en 2012 dans laquelle
des substituts de PGA de 6 mm de diameétre et de 35 a 42 cm de long, ensemencés avec des CML
vasculaires allogéniques, maturés en bioréacteur puis décellularisés par traitement chimique, (Figure
14) étaient implantés en tant qu’abord vasculaire chez des patients atteints de maladie rénale en stade
terminale, sans ensemencement de cellules endothéliales au préalable (96). La décellularisation, par
une solution détergente de SDS (sodium dodecyl! sulfate)/CHAPS (3-[(3-
cholamidopropyl)diméthylammonio]-1-propanesulfonate), a permis d’enlever les antigenes cellulaires
immunogéniques tout en conservant les protéines de la MEC non—-immunogéniques telles que les
collagenes | et lll, la fibronectine et la vitronectine. Cette double étude de phase Il impliquait 60
patients avec une durée de suivi moyenne de 16 mois, période pendant laquelle 4 patients sont
décédés sans aucune relation avec I’échec de la greffe. Par ailleurs, aucune formation d’anévrisme ou

de réponse immunitaire n’a été observée et 63% des substituts étaient perméables a 6 mois tandis
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gue seulement la moitié I'était toujours a 12 mois, résultant en de nombreuses interventions de

thrombectomie.

L'utilisation d’échafaudages synthétiques biodégradables a été la méthode la plus étudiée
pour la production de substituts vasculaires issus de I'ingénierie tissulaire. En effet, leur colt de
production est relativement faible, ils permettent un bon contréle des différentes propriétés du
substitut (diamétre, forme, porosité, etc.). Néanmoins, les temps de production sont souvent longs et
associés a des périodes de culture cellulaire in vitro tres étendues, constituant une barriere pour des

applications cliniques.

2.2. Echafaudage naturel

Face au manque de bio-activité des échafaudages synthétiques biodégradables, les études
impliquant des polymeéres naturels basés sur des protéines de la MEC ont émergé. En effet, ces
protéines ont pour avantage d’avoir des sites de liaison « normaux » pour permettre I'adhésion et les
fonctions cellulaires. De ce fait, elles ont des propriétés biomimétiques et biocompatibles, réduisent
la réponse immunitaire inflammatoire et stimulent la prolifération et la colonisation des cellules de
I’hote. De plus, elles peuvent facilement étre métabolisées lors de la dégradation par les enzymes
endogenes sans entrainer d’effets indésirables. Les plus utilisées sont le collagene, la gélatine,
I’élastine et la fibrine. Pour produire des structures avec ces solutions de protéines, plusieurs procédés
de fabrication ont été développés tels que I'électrospinning, la congélation-séchage et le moulage
(100). Par ailleurs, la fibroine de soie et le chitosane, bien qu’ils ne soient pas des composants de la

MEC, sont des molécules biologiques utilisées en ingénierie tissulaire.

Récemment, le collagene a été utilisé afin d’obtenir un tube de forte densité pour pallier les
faibles propriétés mécaniques liées aux utilisations précédentes de gels de collagene, notamment dans
I’étude pionniere de Weinberg et Bell en 1986 (114). Ces auteurs ont reconstruit in vitro les 3 couches
d’un vaisseau grace a l'isolation et la culture de cellules endothéliales, de CML et de fibroblastes
aortiques bovins avec du collagéne. Déja, des valeurs de pression a I'éclatement de 323 + 31 mmHg
étaient obtenues. Récemment, Li et al. ont séché et réticulé par immersion dans la génipine du
collagéne de type | issu de queue de rat afin de permettre la suturabilité du tube formé (diameétre
inférieur a 1 mm) sur une artére fémorale de rat explantée, ainsi que d’améliorer sa résistance a la
pression artérielle (pression a I’éclatement d’environ 1313 mmHg). Bien que la force des anastomoses

alinterface entre I'artére fémorale de rat et le substitut vasculaire (81,9 * 20,6 gf) restait toujours plus
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faible qu’une anastomose entre deux artéres natives (132,1 + 19,9 gf), cette étude constituait une
réussite car elle représentait la premiére étude a partir de gel de collagene capable d’étre suturé en

microchirurgie (115).

La fibroine de soie est une répétition de structures secondaires en feuillets beta lui conférant
une grande résistance grace aux nombreuses liaisons hydrogénes. Mais ces liaisons sont faibles et
faciles a rompre donc apportent également de la flexibilité a la fibre. Ces propriétés font donc de la
fibroine de soie une protéine de choix dans I'élaboration de tissus biologiques mécaniquement forts.
C’est pourquoi, Marelli et al., en 2010, ont mis a profit ces propriétés mécaniques pour développer des
tubes a base de fibroine de soie électrospinnées pour I'ingénierie tissulaire vasculaire de petit diamétre
(116). Les auteurs ont obtenu des valeurs de compliance (3,51 + 0,42 mmHg) et de pression a
I’éclatement (575 £ 17 mmHg) inférieures a celles de la veine saphéne (4,4 + 0,8 mmHg, 2250 mmHg
respectivement). Sept ans plus tard, les auteurs ont amélioré leur échafaudage par réticulation de
gélatine (création de liaisons carbone-carbone), possédant d’excellentes propriétés d’interaction
cellulaire. Les tests mécaniques ont montré que la force, la compliance ainsi que le comportement

viscoélastique étaient supérieurs aux résultats obtenus précédemment (117).

Des études in vivo, a partir de fils de fibroine de soie, ont été réalisées en 2010. Ces fils ont été
tressés afin de former 27 tubes de 1,5 mm de diamétre et de 10 mm de long, ensemencés avec des
cellules de la moelle osseuse, qui ont été implantés dans I'aorte abdominale de rat par anastomose
termino-terminale. Le greffon montrait une perméabilité de 85% a 1 an (3 greffons obstrués a 12
semaines), sans thrombus ni anévrisme et avec un recouvrement par des CML et des cellules
endothéliales de la surface luminale (environ 92% a 12 semaines) (118). En paralléle, Lovett et al.,
menaient une étude similaire démontrant des résultats équivalents mais avec un temps d’implantation
plus court (4 semaines) (119). Bien que ces résultats soient encourageants, la perméabilité de ces

substituts dans un modeéle animal plus pertinent reste a prouver.

En 2016, Elsayed et al., ont amélioré 'utilisation de la gélatine, souvent connue pour ses faibles
propriétés mécaniques, grace a I'élaboration d’un greffon vasculaire a base de fibres de gélatine
électrospinnées en multicouches et orientées. L'optimisation de sa réticulation par glutaraldéhyde a
permis d’augmenter le module d’élasticité (0,1 a 1,2 MPa, vs 1,06 a 4,1 MPa pour une artére coronaire)
et larétention a la suture (1,8 a 1,94 N) par rapport aux utilisations précédentes de la gélatine. De plus,
elle est un trés bon support pour la prolifération des CML (120). Néanmoins, son profil de dégradation

lors d’'une implantation in vivo reste a étre étudié.
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Une autre molécule biologique a été couramment utilisée en ingénierie tissulaire vasculaire :
le chitosane. Le chitosane peut étre considéré comme la forme N-désacétylée de la chitine,

biopolymere abondant dans la structure du vivant.

En 2017, Aussel et al. ont développé un substitut vasculaire de 6 mm de diamétre et de 6 cm
de long qui avaient une résistance a I'arrachement de sutures d’environ 1 N et une pression a
I’éclatement de 840 a 1313 mmHg selon le degré d’acétylation utilisé (121). Malgré le fait que ces
résultats soient en-dessous des valeurs natives (3073 et 2134 mmHg pour I'artere thoracique interne
et la veine saphene, respectivement), ce substitut montrait une bonne hémocompatibilité (les cellules
progénitrices endothéliales proliféraient, les systemes d’activation plaquettaire, de coagulation et du
complément n’étaient pas activés). Une preuve de concept d’implantation dans la carotide a été

réalisée chez la brebis et les greffons étaient perméables 3 jours apres |'opération (122).

Parmi toutes ces équipes, celle de Tranquillo reste la plus avancée dans le domaine des
échafaudages naturels. En effet, depuis 2002, cette équipe s’intéresse a l'utilisation de la fibrine
comme support pour obtenir un substitut vasculaire (123). Une dizaine d’années plus tard, cette
stratégie était utilisée pour des implantations chez le gros animal. En 2014, Syedain et al., ont réalisé
la fabrication d’un greffon vasculaire de 4 mm de diameétre interne a base d’'un gel de fibrine
ensemencé avec des fibroblastes dermiques ovins allogéniques et cultivés dans un bioréacteur
pulsatile pendant 3 semaines pour obtenir une période finale de maturation de 5 semaines. Suite a
cette période ayant permis la synthese de MEC sur le support de fibrine, le substitut a été décellularisé
grace a une solution détergente de SDS puis par action enzymatique d’une DNase. Bien que ce procédé
ait affecté la pression a I'éclatement (5160 mmHg avant décellularisation et 4200 mmHg apres), la
compliance et la résistance a I'arrachement des sutures restaient inchangées. Apres 24 semaines
d’implantation dans I'artére fémorale de brebis, la concentration en collagene était augmentée et le
greffon était colonisé par les cellules de I'héGte : les cellules endothéliales recouvraient entierement la
lumiere du greffon sur toute sa longueur et des cellules positives pour I’actine du muscle lisse avaient
migré a travers son épaisseur. En outre, aucun signe de formation anévrismale n’a été détecté (124).
En 2016, les auteurs ont mené une étude similaire avec des résultats tout autant encourageants pour

évaluer le potentiel de leur greffon au cours de la croissance somatique chez de jeunes agneaux (125).

Figure 15 : Substitut vasculaire obtenu par Tranquillo
(Syedain et al., 2017)
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Dernierement, I'équipe de Tranquillo a mené une étude chez le babouin en utilisant toujours
la méme stratégie, a I'exception des fibroblastes dermiques qui étaient d’origine humaines et du lieu
d’implantation : ils ont estimé le potentiel de ce greffon (Figure 15) comme pontage artério-veineux
dans le bras supérieur. Apres 6 mois d’'implantation, 60% des substituts étaient perméables (83% a 3
mois) et recellularisés. En effet, des CML ont colonisé le tissu et la formation d’'un endothélium est
détectée. De plus, les propriétés mécaniques étaient satisfaisantes et aucune sténose n’a été observée

(exceptée tres tot aprés implantation) (126).

Bien que l'utilisation des polymeéres naturels posséde plusieurs avantages en terme de
biocompatibilité, leurs propriétés mécaniques restent limitées. En outre, la compaction qui peut avoir
lieu avec ce type d’échafaudage entraine la formation d’'une matrice dense qui peut empécher le
remodelage par les cellules de I’h6te. Toutefois, les récentes améliorations apportées par le groupe de
Tranquillo constituent un fort potentiel pour une application clinique. Néanmoins, I'efficacité de cette

stratégie n’est pas encore prouvée dans le systéme circulatoire humain.

2.3. Echafaudage hybride

Les échafaudages synthétiques et naturels apportant chacun des avantages, plusieurs
chercheurs ont utilisé la combinaison des deux pour potentialiser les effets bénéfiques de chacune des

deux stratégies.

Plusieurs études in vitro ont été réalisées afin de prouver I'efficacité d’une telle approche : un
substitut vasculaire composé de 3 couches a été créé en superposant des nanofibres de PCL, du
collagene et du PLLA (127). Le PCL a aussi été mélangé avec du collagéne (128), de la gélatine (129) et
de I'élastine (130) pour augmenter les propriétés d’adhésion a la surface. Par ailleurs, du PLCL a été

entouré de nanofibres de fibroine de soie (131).

Quelques équipes ont récemment mené des études in vivo a partir d’échafaudages hybrides.
Par exemple, en 2013, Zhao et al. ont utilisé des nanofibres de PCL mélangés avec des fibres de soie
d’araignée et du chitosane. Cette structure a été implantée dans I'aorte abdominale de rat et a permis
de maintenir une perméabilité suffisante 8 semaines aprés implantation ainsi qu’un tres bon support

de prolifération pour les cellules en culture (132).
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Plus récemment, des chercheurs ont utilisé un mélange de PCL et de collagéne | pour obtenir
un tube de 4,75 mm de diamétre par électrospinning puis réticulation. Des progéniteurs endothéliaux
autologues ainsi que des cellules endothéliales dérivées de ces cellules et des CML ont été cultivés
dans un bioréacteur pulsatile sur I'’échafaudage hybride. Cette construction entierement cellularisée a
été implantée dans la carotide d’une brebis. Six mois aprés implantation, elle a gardé son intégrité
structurelle et une haute perméabilité sans induire de réponse inflammatoire. Par ailleurs, la lumiéere

du greffon a été recouverte par des cellules endothéliales matures et une couche de CML (133).

En 2010, une étude a été menée chez la brebis en utilisant un échafaudage composé de fibrine
et de PLA. Des substituts de 6 mm de diamétre, ensemencés avec des cellules vasculaires autologues
(CML, fibroblastes et cellules endothéliales), puis cultivés pendant 28 jours en conditions dynamiques,
ont été implantés dans la carotide de 6 brebis jusqu’a 6 mois. Tous les substituts étaient perméables
et ne présentaient pas de signe de calcification, d’anévrisme ou de thrombose, excepté un greffon qui
avait sténosé a 3 mois. Par ailleurs, un remodelage de la paroi artérielle avait eu lieu avec de la néo-
synthése de collagéne au cours de I'implantation et la surface luminale du greffon était recouverte

d’une monocouche de cellules endothéliales (134).

En 2016, Shinoka et ses collaborateurs ont implanté un greffon hybride de 1 mm et 5 mm de
diametre dans 'artere carotide de 3 souris et 6 brebis, respectivement. Ce substitut était constitué de
fibres de PCL électrospinnées couplées a du chitosane, sans ensemencement de cellules au préalable.
Pour I'implantation chez la brebis, une différence significative concernant la pression a I'éclatement
était observée 6 mois apres I'intervention (0,39 + 0,08 MPa avant et 1,37 + 0,36 MPa aprés) et cette
valeur était similaire a la pression a I’éclatement de la carotide native (1,46 + 0,52 MPa). Par ailleurs,
un remodelage avait eu lieu avec une recolonisation par les cellules de I’h6te (CML contractiles) et une
production de collagene, d’élastine et une endothélialisation du greffon. Tous les greffons étaient

perméables et ne montraient pas de signe de thrombose ou de formation d’anévrisme (135).

Bien que ces combinaisons d’approches permettent de tirer profit de chacune d’entre elles,
en combinant la force, le contréle de fabrication et la biocompatibilité, |'utilisation d’échafaudage
hybride ajoute un niveau de complexité a une stratégie d’ingénierie vasculaire déja parfois lourde et
colteuse. Elle fait appel a des temps de culture trés longs et a la gestion de deux types de matériau,

dont les propriétés different totalement, en méme temps.
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3. Matrices biologiques décellularisées

L'utilisation de matrices biologiques décellularisées permet de combiner ses avantages en
terme de structure et de performances mécaniques tout en évitant des réactions immunologiques
déléteres dues a son origine. Ces matrices sont des tissus allogéniques ou xénogéniques, qui
permettent d’obtenir un greffon avec une structure similaire aux tissus autologues. La décellularisation
est effectuée selon un ou plusieurs des traitements suivants : détergents (sodium dodecyl! sulfate,
octylglucoside, sodium deoxycholate), enzymes (dispase Il, nucléases, phospholipases, thermolysine),
méthodes physiques et agitation mécanique afin d’accélérer le processus (68). Les substituts
vasculaires issus de matrices biologiques décellularisées utilisent des allogreffons et xénogreffons
(cités précédemment dans la partie 1.1.2. Allogreffons et xénogreffons) décellularisées puis

recellularisées ou non afin d’optimiser leur remodelage et leur intégration in vivo (58).

En 2012, notamment, Tillman et al., ont utilisé des segments d’artére carotidienne de porc
décellularisés, a I'aide d’une solution de Triton et d’hydroxyde d’ammonium, et ont ensemencé des
cellules endothéliales ovines autologues dérivées de progéniteurs endothéliaux circulants (136). Apres
2 semaines de culture dans un bioréacteur, le substitut (5 mm de diamétre et 6 cm de long) a été
implanté comme greffon artério-veineux chez des brebis. Malgré I'observation d’une légere dilatation
4 mois apres implantation, le greffon avait maintenu une géométrie stable et ce, méme si une ponction
3 fois par semaine avec une aiguille de 16G avait été mise en place. A 2 mois, I'extérieur du substitut
était recolonisé par les cellules de I’h6te et une cicatrisation était observée au niveau des trous de
I"aiguille par dép6t de nouvelle MEC. Pour autant, comme dans beaucoup de cas de pontage artério-
veineux, tous les greffons ont développé une sténose anastomotique veineuse apres 4-5 mois

d’implantation, suggérant une résistance de la paroi du substitut trop faible.

La méme année, la premiére étude chez I’humain a été menée avec une veine iliaque, humaine
et décellularisée, de 9 cm de long, comme pontage veineux. La décellularisation consistait en plusieurs
cycles d’incubation dans une solution de Triton, phosphate tri-n-butyl avec une désoxyribonucléase.
L'allogreffon a été ensemencé avec des cellules endothéliales et des CML autologues, dérivées de la
moelle osseuse et cultivées dans un bioréacteur pendant 2 semaines. Un an aprés la premiére
implantation, malgré la perméabilité du vaisseau, le flux sanguin était trop faible a cause d’'un
rétrécissement du diameétre du greffon qui a causé la dilatation du vaisseau. Une deuxiéme
implantation a été réalisée pour améliorer le flux sanguin ce qui a considérablement aidé le
développement de la jeune patiente, et tout cela sans immunosuppression (137). Cette étude souligne

la possibilité d’utilisation de greffons allogéniques, sans entrainer de réponse immunitaire délétere.
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L’utilisation de la sous-muqueuse du petit intestin a également été démontrée par Peng et al.,
en 2011 dans un modele de pontage artério-veineux ovin ex vivo. Pour cela, le tissu a été rendu
tubulaire grace a la polymérisation de fibrine. Des cellules endothéliales aortiques bovines ont été
cultivées dans la lumiere du greffon (une semaine en conditions statiques et 2 jours supplémentaires
sous flux). La structure a montré une pression a I’éclatement de 1200 mmHg et I'ensemencement des
cellules endothéliales a réduit I'agrégation plaquettaire (138). Bien que cette approche soit

intéressante, ces résultats restent a confirmer in vivo.

Une étude récente a été menée par Amensag et al., sur l'utilisation de la membrane
amniotique humaine décellularisée, par une solution de SDS complémentée avec une DNAse, roulée
sous forme de tube de 3,2 mm de diametre et implantée dans les carotides de lapins
immunocompétents. Avant implantation, le greffon a été cultivé avec des CML humaines sur sa partie
extérieure, sous perfusion pendant 4 semaines. A 4 semaines, les substituts étaient perméables, sans
rejet ni occlusion thrombotique. Les cellules endogenes ont colonisé le greffon tandis que la
membrane amniotique était dégradée (139). La membrane amniotique humaine semble étre une
approche prometteuse pour l'ingénierie tissulaire vasculaire puisqu’elle constitue un déchet

opératoire avec des propriétés biologiques et mécaniques proches des matrices biologiques utilisées.

La décellularisation est un processus intéressant permettant de garder les propriétés
mécaniques d’un tissu (issu de matrice naturelle) tout en retirant les composants immunogenes le
constituant. De plus, I'utilisation de tissus non vasculaires a le mérite d’apporter un tissu d’origine
biologique, mais, bien qu’ils réduisent I'écart entre les propriétés du vaisseau natif et du greffon
construit, leur comportement sous un stress a long terme peut étre completement différent et donc

entrainer des anévrismes, ou ne pas s’intégrer de fagon stable au site de la greffe (100).

Malgré tout, la balance pour préserver 'intégrité de la matrice tout en éliminant le matériel
cellulaire est difficile a optimiser. De plus, le contrdle sur la géométrie et la taille du greffon est limité
par cette approche alors que le diameétre, par exemple, joue un role crucial dans I'efficacité d’un
substitut vasculaire, afin d’éviter toutes complications thrombotiques. L’accessibilité et la variabilité
des matrices utilisées pour la décellularisation posent également un probleme. En effet, ses propriétés,
telles que la force mécanique ou la composition par exemple, peuvent changer d’'un donneur a I'autre

ainsi que selon I'dge et I'état de santé du donneur (140).
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4. Techniqgues d’auto-assemblage

4.1. Matrice extracellulaire synthétisée par des cellules in vitro

L'utilisation d’un échafaudage, de quelque nature qu’il soit, a souvent été considérée comme
la meilleure stratégie pour obtenir un substitut vasculaire avec de bonnes propriétés mécaniques et
un contréle de la géométrie. Malgré tout, les différentes stratégies proposées précédemment
entralnent souvent des problemes d’hémocompatibilité et de résistance mécanique insuffisantes pour
certaines. En outre, la préoccupation majeure quant a l'utilisation d’échafaudage est la réponse a un
corps étranger et la mauvaise intégration du substitut in vivo. C'est pourquoi, une approche innovante
consiste a utiliser les cellules elles-mémes comme outils de fabrication de tissu trés riche en MEC, qui

ne subira pas de traitement ultérieure afin de préserver ses propriétés.

C'est I'’équipe de L'Heureux qui a fait émerger cette approche en 1998, grace a la premiere
implantation d’un substitut vasculaire de 3 mm de diamétre, entierement biologique, construit sans
échafaudage, a partir de cellules humaines, dans le modéle canin non immunosupprimé. Ce premier
essai consistait a reproduire les 3 couches de la paroi artérielle. Pour cela, des CML de veine ombilicale
et des fibroblastes dermiques humains ont été cultivées avec de I'acide ascorbique pour obtenir des
feuillets de MEC apres 30 jours de culture. Ces feuillets ont été enroulés autour d’un tube de plastique
puis cultivés pendant 8 semaines dans un bioréacteur pour permettre la maturation, c’est-a-dire, la
fusion des couches de MEC entre elles. Finalement, des cellules endothéliales ont été ensemencées
sur la surface luminale apres avoir retiré le tube. Cet endothélium ainsi formé, était fonctionnel et
inhibait I’ladhésion des plaquettes in vitro. Des substituts vasculaires sans endothélialisation préalable,
afin d’éviter la thrombose immédiate associée avec un rejet aigu des xénogreffons endothélialisés, ont
été implantés dans I'artere fémorale de chiens immunosupprimés. Cette technique a permis d’obtenir
des vaisseaux trés forts, avec une pression a |'éclatement d’environ 2232 + 249 mmHg mais aprées 7
jours d’'implantation, une occlusion était observée a cause de la formation d’'un thrombus. Cette

réaction est liée a la nature thrombogénique du collagéne en I'labsence d’endothélium (141).

Les fibroblastes dermiques humains ont été les cellules de référence dans la suite des travaux
de L'Heureux et al. En effet, apres I’étude pionniere de 1998, cette équipe a constamment évolué vers

une simplification de la méthode.
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En 2006, I'approche était similaire a la premiére mais seuls les fibroblastes dermiques humains
étaient utilisés pour former un feuillet de MEC roulé, endothélialisé avec des cellules humaines et
implanté dans trois modéles animaux immunosupprimés : le rat, le chien et le primate. Les propriétés
mécaniques obtenues étaient comparables aux vaisseaux natifs et méme supérieurs pour la pression
a I'éclatement, méme sans aucun matériel exogene : pour un greffon de 4,5 mm de diameétre interne,
la pression a I’éclatement était de 3468 + 500 mmHg ; pour un substitut de 1,5 mm de diameétre, elle
était de 3688 £ 1865 mmHg (1680 a 2273 mmHg pour la veine saphéne humaine et 2031 a 4225 mmHg
pour une artére humaine). Dans |'étude a long terme menée chez le rat, I'implantation d’un greffon de
1,5 mm de diameétre dans I'aorte abdominale aprés 7 mois montrait une recolonisation par les cellules
de I’hote. La perméabilité était de 85% et aucun signe d’anévrisme ou de rétrécissement de la lumiere
du greffon n’était observé. Dans le modele primate, les greffons étaient perméables, ne formaient pas

d’anévrisme et étaient recolonisés par les cellules de I’'hGte 8 semaines aprées implantation (142).

Forts de cette réussite, des essais cliniques ont débuté en 2004 sur des patients atteints de
maladie rénale en stade terminale nécessitant un pontage artério-veineux comme abord vasculaire
d’hémodialyse. La maladie de ces patients était trés avancée et toutes les options naturelles étaient
épuisées, ils s'apprétaient donc a recevoir un greffon synthétique. Des substituts autologues ont été
réalisés et ensemencés avec des cellules endothéliales du patient puis implantés aprés 7,5 + 0,7 mois
de préparation. La pression a I'éclatement de ces greffons variait de 2348 a 4617 mmHg. Bien que des
échecs de greffe (3 sur 9) aient été liés a de la dilation, de la thrombose et des anévrismes, 20 mois
apres implantation, les résultats étaient trés encourageants. Les vaisseaux étaient perméables a 78%

apres 1 mois d’'implantation, et a 60% 6 mois apres (143).

Par ailleurs, en 2011, dans le cadre de la mise en place d’une solution urgente pour la création
d’un pontage artério-veineux, un vaisseau a été préalablement produit a partir de cellules autologues,
déshydraté puis stocké congelé jusqu’a demande. Avant implantation chez ’homme, le vaisseau était
réhydraté et endothélialisé avec des cellules autologues (144). Ce greffon dévitalisé mais non
décellularisé de 4,8 mm de diametre et de 18 cm de long était perméable 8 semaines aprés I'opération

et le diametre était stable.

Pour aller plus loin et améliorer la disponibilité des substituts, I’équipe a mis au point des
greffons allogéniques (dévitalisés et stockés a -80°C) et non endothélialisés (Figure 16) (145). Ces
substituts étaient obtenus par culture de fibroblastes dermiques extraits de deux donneurs. La
pression a I'éclatement variait de 5877 a 6407 mmHg. Trois patients ont recu ces greffons en tant

gu’abord vasculaire.
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De maniere générale, les vaisseaux étaient perméables jusqu’a 3 et 5 mois avant qu’une
intervention ait été nécessaire pour assurer une perméabilité secondaire et aucun signe d’infection
n’était observé. Ces études ont montré que la déshydratation des tissus allogéniques n’affectait pas
les propriétés mécaniques et n’induisait pas de réponse immunitaire. Par ailleurs, I’'endothélialisation

préalable ne semblait pas absolument nécessaire.

Figure 16 : Substitut vasculaire entierement
biologique et humain synthétisé par des
fibroblastes dermiques allogéniques
(D’aprés Wystrychowski et al., 2014)

D’autres équipes ont également mis en place cette stratégie en utilisant différents types
cellulaires. Par exemple, Zhao et al., ont utilisé des cellules souches mésenchymateuses dérivées de la
moelle osseuse autologues pour former un feuillet, qui, apres avoir été enroulé, a été utilisé comme
implant dans la carotide de lapin. Aprés 4 semaines, les greffons étaient perméables, endothélialisés

et trés bien intégrés au vaisseau natif (146).

En 2015, Vallieres et al., ont proposé I'utilisation de cellules stromales dérivées de tissu
adipeux humaines autologues pour former un substitut vasculaire aprés 10 semaines de culture. Ces
vaisseaux avaient une pression a I'éclatement d’environ 760 mmHg et contenaient du collagene |, lll,
de la fibronectine et de I'élastine et permettaient la formation d’un endothélium confluent apres
ensemencement de cellules endothéliales humaines (147). Toutefois, les performances de ce substitut
restent a prouver in vivo. Par ailleurs, les résultats de pression a I'éclatement sont en-dega, de ceux
obtenus avec des matrices synthétisées a partir de fibroblastes humains (148). Récemment, cette
méme équipe a développé un substitut vasculaire anisotropique grace a l'utilisation de fibroblastes
dermiques humains cultivés pour obtenir un feuillet puis ensemencé avec des CML. Cette orientation
uniforme permettait d’augmenter la force des vaisseaux tout en gardant une synthése de MEC tres

active (149).
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4.2. Agrégats cellulaires de micro-tissu

Cette approche s’affranchit de la manipulation du tissu aprées la période de culture en utilisant
directement une surface de culture adaptée pour donner la géométrie dés le départ. L'étude de Kelm
et al. en 2010 en est un exemple. A partir de culture de fibroblastes issus de I'artére humaine et des
cellules endothéliales de la veine ombilicale humaine, des agrégats cellulaires piégés dans la MEC ont
été obtenus. Ils ont été ensuite assemblés dans un moule cylindrique grace a une technique
automatisée de microgouttes. Apres 14 jours, sous flux pulsatile, les agrégats ont fusionné et formé
un substitut vasculaire cohésif. Néanmoins, les cellules endothéliales n’étaient plus détectées au

niveau de la surface luminale (150).

4.3. Bio-impression

La technique de bio-impression est de plus en plus pratiquée. Elle permet la production de
structures en trois dimensions a I'aide d’un outillage plus ou moins précis guidé par ordinateur. Les
tissus sont donc issus de programmes et assemblés automatiquement ce qui promet une grande
reproductibilité. Classiquement, les cellules sont mises en suspension dans une solution qui se
solidifiera lors de I'impression (bio-ink) et sont imprimées sur un support biocompatible (bio-paper), le
plus souvent des hydrogels d’agarose ou de collagéne (100). Pour produire un tissu sans échafaudage
exogene, les cellules peuvent étre imprimées sous forme sphéroide ou cylindrique dans une solution
entierement soluble et imprimées sur un support temporaire. Le tube final est obtenu aprés une étape
d’incubation au cours de laquelle les différentes couches cellulaires fusionnent, permettant le retrait
des hydrogels de soutien. Enfin, une étape de perfusion est nécessaire pour apporter au substitut
vasculaire les propriétés mécaniques adéquates (151). Malgré des perspectives intéressantes,
I'impression de particules multicellulaires est lourde. En effet, pour fabriquer un substitut vasculaire
de 10 cm de long, 4000 sphéroides de 300 um sont nécessaires. L'utilisation de cylindres a permis de
simplifier 'impression. Cette technique oblige a fabriquer des tubes au diametre épais (300 a 500 um),
ce qui entraine une mauvaise survie des cellules a cause d’une ischémie. En outre, les propriétés

mécaniques d’un tel substitut restent a déterminer.
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5. Utilisation du corps comme bioréacteur

Une approche tres intéressante consiste a créer un tissu entierement autologue in vivo. Pour
cela, la réponse a un corps étranger (FBR, foreign body response) est déclenchée par I'implantation
d’un biomatériau dans le corps du patient qui va servir de bioréacteur (152). Cette méthode produit
un greffon vasculaire entierement biologique et autologue (aprés avoir enlevé le biomatériau). Cette
approche bouscule la philosophie qui consiste a minimiser cette FBR car elle produit I'inflammation
chronique responsable de la thrombose ou de I'hyperplasie intimale des greffons vasculaires

synthétiques.
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Ainsi, une tige de biomatériau implantée va étre encapsulée par des cellules de I'immunité de
I’'hote lorsque la FBR sera déclenchée, puis, lorsqu’elle sera retirée, le substitut vasculaire ainsi obtenu

pourra étre greffé puis remodelé (Figure 17).

Cette approche a commencé en 1960 par une étude préliminaire chez le chien (153) et a été
poursuivie en 1961 avec I'équipe de Schillings qui a implanté des cylindres en acier inoxydable en site

sous-cutanée chez le chien (154).

59



Sparks et al., ont développé ce concept plus tard dans les années 1960 en utilisant la capsule
fibreuse, synthétisée autour d’un tube de silicone entouré de fibres de Dacron® en sous-cutané
pendant 5-8 semaines, comme greffon fémoro-poplité chez le chien (155) et méme chez I’'humain
(156). Mais cette technique a montré plusieurs problémes : de la thrombose et de la sténose étaient

observées aprées pontage ainsi que des anévrismes.

Cette technique a été de nouveau étudiée par Campbell qui a changé de stratégie pour le site
d’implantation. En effet, elle a choisi d'implanter le biomatériau dans la cavité péritonéale afin que la
capsule soit recouverte par des cellules mésothéliales qui ont des propriétés tres similaires aux cellules
endothéliales. Ainsi, en retournant le tissu formé, la couche mésothéliale se retrouve du coté de la
surface luminale et peut jouer un réle anti-coagulant (157). En 1999, un tube d’élastomeére de silicone
a été implanté dans les cavités péritonéales de rats et de lapins. Les capsules de tissu obtenues ont été
implantées dans les arteres carotidiennes ou abdominales de ces mémes animaux pendant 4 mois.
Bien que la moitié des implants aient pu produire des greffons utilisables, la perméabilité des substituts
implantables était de 67% chez les rats et de 70% chez les lapins (158). En 2004, des greffons ont été
obtenus aprés implantation, dans la cavité péritonéale ou pleurale de chiens, de tiges de différents
types de polymeéres recouverts ou non d’un fin maillage d’acide polyglycolique biodégradable ou de
polypropylene non biodégradable (159). Ces substituts montraient une pression a I'éclatement de plus
de 2500 mmHg permettant ainsi le pontage. Onze tubes (diameétres de 3-4,5 mm) ont été implantés
comme greffons interpositionnels dans I'artere fémorale du chien ayant produit le tissu. Huit greffons
étaient perméables aprés des périodes d’'implantation allant jusqu’a 6,5 mois et contenaient des
cellules qui formaient un pseudo-endothélium et une adventice vascularisée (les myofibroblastes
ayant pris un phénotype de CML). La perte de certains greffons a été attribuée a une thrombose sans

hyperplasie intimale.

Tsukagoshi et al., a utilisé une couche de fascia (membrane fibro-élastique qui relie les
éléments anatomiques entre eux) pour entourer un tube de silicone. Cet implant était ensuite déposé
en site sous-cutané pendant 4 semaines chez le lapin. Le silicone a été retiré et le substitut a été traité
avec une solution de glutaraldéhyde et d’héparine pour étre anti-thrombogénique et implanté comme
conduit dans l'artére fémorale. La perméabilité était de 80% a 5 et 8 semaines et une
réendothélialisation progressive avait lieu mais une hyperplasie intimale a été observée aux sites

anastomotiques (160).
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Récemment, le groupe de Nakayama a repris cette approche et appelle ce type de greffon un
« biotube ». Sa stratégie reprend I'approche de Spark et utilise I'implantation d’un tube de silicone en
site sous-cutané. Le premier essai de greffe a été effectué chez le lapin en 2010 par Watanabe et al.,
apres I'implantation sous-cutanée d’un tube de silicone de 3 mm de diamétre externe pendant 2 mois.
L'implant a été explanté, les sites anastomotiques ont été renforcés par des éponges de polyuréthane,
un anticoagulant a été administré afin d’éviter le risque de thrombose et le biotube a été implanté
dans la carotide du lapin. Cette étude a long terme n’a montré aucun signe de formation anévrismale,
de rupture ou de sténose. De plus, la surface luminale était complétement recouverte de cellules
endothéliales et |la paroi du greffon était constituée de CML et de fibres de collagéne (161). Par ailleurs,
des études similaires dans le modéle du rat ont montré de moins bons résultats avec 67% de

perméabilité a 12 semaines (contre 82% chez le lapin) (162).
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Figure 18 : Amélioration du biotube développé par Nakayama. Greffon obtenu
par encapsulation aprés 4 semaines d’implantation en sous-cutanée avec (a) et
sans (b) cage, apres avoir retiré le moule (b, f) (Furukoshi et al., 2016)

Récemment, des améliorations ont été apportées pour obtenir des substituts plus robustes et
notamment l'utilisation d’une cage pour I'implantation sous-cutanée (pression a I'éclatement 1825
mmHg avec cette méthode comparée a 944 mmHg précédemment) (Figure 18). Sept jours aprés
implantation dans I'artere fémorale, la perméabilité des nouveaux substituts était totale tandis que

seulement 33% des biotubes classiques étaient perméables (163).
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L’équipe de Rotmans a également mené des études en utilisant la FBR pour développer un
substitut vasculaire, et dernierement chez le gros animal. Ces auteurs se sont focalisés sur des
modifications de surface des biomatériaux implantés afin d’augmenter I'efficacité d’encapsulation par
les cellules de I’'h6te. Pour cela, plusieurs stratégies ont été mises en place : traitement au plasma,
revétement avec du collagéne | et du TGB-8 (transforming growth factor-beta), et gravure au
chloroforme. Cette technique s’avere étre la plus satisfaisante puisqu’elle permet d’obtenir une
couche épaisse de collagene avec des myofibroblastes et de I'élastine grace a I'augmentation de sa

capacité d’adhésion cellulaire (164).

Figure 19 : Tissu fibrocellulaire encapsulé autour du tube de polymére
apres 4 semaines d’implantation en site sous-cutanée chez le porc
(Rothuizen et al., 2016)

Cette stratégie a été aussi reprise en 2016 par Rothuizen et al. en implantant un copolymeére
de poly(ethylene oxide terephtalate)-poly(butylene terephtalate) de 4,2 mm de diameétre, traité au
chloroforme, pendant 4 semaines en site sous-cutané chez le porc. Ce substitut (Figure 19), riche en
protéines de la MEC, a ensuite été greffé dans la carotide et était perméable a 100% pendant 1 semaine
puis 87,5% a 4 semaines. Malgré la compatibilité de diametre entre le substitut et I'artére carotidienne
au début de I'implantation, de la sténose au niveau des anastomoses a été observée dés la premiere
semaine. De plus, la pression a I'éclatement était de 3947 + 577 mmHg avant implantation et de 5211
+ 358 mmHg aprées, suggérant un remodelage important de la paroi du substitut. Néanmoins, ces

valeurs restent trés en-deca des valeurs natives de la carotide (10011 + 1090 mmHg) (165).
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6. Conclusion

Finalement, le substitut vasculaire idéal doit :

Avoir des propriétés mécaniques suffisantes pour supporter la pression sanguine sur de

longues périodes sans engendrer d’anévrismes ou d’éclatement ;

- Avoir une force de résistance a I'arrachement des sutures compatible avec la chirurgie et
étre facilement manipulable par le chirurgien ;

- Avoir une surface luminale non thrombogénique (ce qui pourrait causer des sténoses ou
des occlusions) ;

- Etre compatible avec les cellules de I’'h6te, notamment en ne déclenchant pas de réaction
inflammatoire ni de cytotoxicité ;

- Etre suffisamment compliant pour éviter les différences d’élasticité avec le vaisseau natif
(cause tres fréquente d’échec de la greffe) ;

- Etre capable de se remodeler aprés implantation pour s’intégrer dans le systéme
vasculaire ;

- Etre produit a large échelle, a bas codt, avoir des dimensions (longueur, diamétres, etc.)

variables.

A ce jour, malgré I'exploitation de plusieurs approches en ingénierie tissulaire vasculaire et les
nombreuses améliorations apportées depuis des dizaines d’années, aucun substitut ne répond a tous
ces critéres. En effet, plusieurs échecs peuvent intervenir au cours de I'implantation. La thrombose
aiglie est la cause d’échec principales aux premiers temps de I'implantation (jusqu’a 3 mois aprés
I'opération). Elle est notamment liée a I'absence d’endothélium, qui physiologiquement, empéche
I'adhésion plaquettaire a outrance et donc régule le phénomeéne de coagulation. Par exemple, les
substituts issus de matrices biologiques décellularisées, et donc dépourvus de cellules endothéliales,
ont un haut risque d’activation plaquettaire puisque leur MEC est en contact direct avec la circulation
sanguine. C’'est également le cas pour les greffons vasculaires issus de la stratégie d’auto-assemblage
et d’échafaudages naturels non endothélialisés. Pour les substituts issus d’échafaudages synthétiques
biodégradables, un échec plus tardif peut avoir lieu (3 mois a 2 ans apres implantation). En effet, la
structure souvent poreuse des polyméres utilisés permet aux cellules de I’h6te de coloniser le greffon
au niveau des anastomoses, entrainant un épaississement de la paroi et donc une hyperplasie intimale

qui va diminuer la perméabilité du vaisseau a cet endroit ainsi qu’une turbulence du flux sanguin.
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La cause la plus tardive d’échec est I'apparition d’une plaque athéromateuse récurrente. Ce
probléeme touche la plupart des approches d’ingénierie vasculaire a long terme a cause d’une réaction

inflammatoire chronique in vivo (100).

Pour autant, plusieurs substituts vasculaires issus de l'ingénierie vasculaire ont connu un
succes et ont méme atteint les essais cliniques (Table 2). Une des approches consiste en |'utilisation
de l'artére carotide bovine décellularisée. Les résultats sont trés encourageants puisque le pontage
dans les membres inférieurs a permis de les sauver dans 86,2% des cas 5 ans apres I'implantation (64).
Malgré tout, cette stratégie repose sur l'utilisation d’un xénogreffon et donc fait appel a la
décellularisation qui peut s’avérer étre une technique délétére pour lI'intégrité du tissu. Sur le plan
psychologique, certains patients pourraient également développer une certaine réticence a
I'implantation d’un tissu d’une autre espéce dans le corps. L'utilisation de CML cadavériques a
également permis de développer des vaisseaux sanguins issus de I'ingénierie tissulaire suffisamment
forts pour étre testés en clinique. Malheureusement, la technique utilisée par Niklason fait appel a des
étapes longues, complexes et donc colteuses bien que les résultats obtenus soient satisfaisants avec
une perméabilité secondaire (perméabilité maintenue grace a une réintervention chirurgicale) du
vaisseau a 1 an de 89% (96). Finalement, la technique pionniére de I'assemblage de tissu par des
cellules in vitro reste la plus prometteuse. En effet, malgré des étapes de production longues et
coliteuses, elle a montré des résultats encourageants sans cellules autologues et sans

endothélialisation (145). L'amélioration de cette approche fait I'objet de cette these.

Table 2 : Substituts vasculaires issus de I'ingénierie tissulaire ayant atteint les essais cliniques

Approaches Applications Scaffold materials and fabrication Groups
methods

Natural material-based TEVG ~ Graft as an extrahepatic portal vein bypass. Decellularized human iliac vein seeded with Sumitran-Holgersson and colleagues
autologous cells (Olausson et al., 2012)

No commercial product

Lower extremity bypass surgery Decellularized bovine carotid artery graft Lin and colleagues (Lindsey et al., 2017)
Commercial name:
Artegraft, (North Brunswick, NJ)

Synthetic material-based TEVG Arteriovenous (AV) shunt for heamodyalisis Decellularization of PGA scaffolds seeded with Dahl/Niklason and colleagues (L:
cadaver SMCs. etal., 2016)
Commercial name:
Humacyte, (Humacyte Incorporated, RTP, NC)

Self-assembled TEVG AV shunt for heamodyalisis access Cell-sheet of human fibroblast in a shape of L'Heureux and colleagues (W
conduit. ECs were seeded in the graft after etal., 2011)
devitalization of the luminal side.
Commercial name:
Cytograft, (Cytograft Tissue Engineering, Inc.)

AV shunts for hemodialysis access Cell-sheet of human fibroblast in a shape of L'Heureux and colleagues (Wystny
conduit, without further endothelialization. etal., 2014)
Dehydrated and stored (—80°C) before clinical
application.

Commercial name:
LifeLine™, (Cytograft Tissue Engineering, Inc.)
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V. MATRICE EXTRACELLULAIRE

1. Structure

Les tissus et les organes sont composés d’éléments cellulaires et non cellulaires. Ces derniers
forment un réseau trés organisé appelé matrice extracellulaire (MEC). Cette matrice n’a pas pour seule
fonction d’étre un échafaudage structurel dans lequel les cellules sont enchevétrées, mais elle permet
également la régulation de nombreux processus cellulaires tels que la croissance, la migration, la

différenciation, la survie, I'homéostase et la morphogeneése (166).

La MEC est composée d’une grande variété de macromolécules qui sont interconnectées et
assemblées de maniere précise et spécifique selon les tissus. La grande majorité de ces molécules sont
des protéines impliquées dans la formation de fibres telles que les collagénes, I'élastine, ou vy
participent indirectement, telles que la fibronectine, les laminines, les glycoprotéines, les
protéoglycanes (PG) et les glycosaminoglycanes (GAG). De plus, les PG ont un role de comblement de
I’espace interstitiel en formant un gel hydraté (166). C'est I'assemblage complexe de ces protéines qui
forme un réseau tridimensionnel structurel permettant l'intégrité des tissus et ces propriétés
biochimiques. Tous les types cellulaires (cellules épithéliales, fibroblastes, cellules immunitaires,
cellules endothéliales, etc.) synthétisent et sécretent des macromolécules matricielles sous le controle
de multiples signhaux pour participer a la formation de la MEC. Par ailleurs, I'adhésion cellulaire au
réseau macromoléculaire de la MEC est régulée par des récepteurs spécifiques de celle-ci, comme les
intégrines, les récepteurs a domaine discoidine et les syndecans. Cette MEC est également composée
de plusieurs facteurs de croissance, cytokines et chimiokines qui vont se fixer aux molécules de la MEC

et envoyer des signaux au cours de processus physiologique et pathologique (167).

La membrane basale constitue un type de MEC particuliere qui est en contact direct avec les
cellules. Elle se trouve a l'interface entre le tissu parenchymateux et le tissu conjonctif, formant une
plateforme d’ancrage aux cellules. Elle est composée, entre autres, de collagéne de type IV, laminines,
nidogénes 1 et 2, perlecans, collagene de type XV et XVIII. L’association entre les laminines et le
collagene IV permet de créer une couche structurelle pour I'adhésion des cellules épithéliales grace

aux jonctions de type hémidesmosome (168).
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2. Composition et fonction

La force mécanique de la MEC est majoritairement due aux collagenes fibrillaires, notamment
les types | et I, qui sont les plus abondants dans les tissus (30% de la masse des protéines totales) et
qui sont principalement synthétisés par des fibroblastes (169). La superfamille du collagene contient
28 membres. Cette famille de protéines joue un role clé dans la paroi vasculaire dont les propriétés
mécaniques sont cruciales. Cet aspect sera discuté plus en détail dans la partie V.4. Cas particulier du

collagene.

Les fibres élastiques sont une autre composante importante de la MEC qui dictent ses
propriétés mécaniques. Les fibres élastiques sont composées de deux molécules différentes : I'élastine
et les microfibrilles (Figure 20). L’élastine forme le coeur interne des fibres élastiques tandis que les
microfibrilles I'entourent et sont composées de plusieurs macromolécules (170). L’élastine est
sécrétée par les cellules dans sa forme soluble, appelée tropoélastine (60-70 kDa). Elle est constituée
de deux régions : la boucle élastique N-terminale qui procure le caractere élastique aux fibres et la
partie C-terminale qui permet aux fibres d’interagir avec les cellules. Cette protéine s’auto-agrége dans
I’espace extracellulaire (phénomeéne de coacervation) (171) et est réticulée par la lysyl oxidase pour
former des globules d’élastine insolubles qui se regroupent avec d’autres protéines comme les
glycoprotéines associées aux microfibrilles, la vitronectine, les protéines latent transforming growth
factor 8-binding, les fibulines 1, 3, 4 et 5 et la protéine EMILIN (elastin microfibril interfacer) autour de

microfibrilles pour former des fibres élastiques.
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La particularité de cette protéine réside dans sa faible synthése a I’dge adulte, la quasi-totalité
de I'élastine étant produite lors du développement embryonnaire et de I'enfance (172). Les
microfibrilles (10-12 nm de diameétre) servent d’échafaudage pour le dépot, I'orientation et
I'assemblage des monomeres de tropoélastine. Elles se forment a proximité des cellules sécrétant la
tropoélastine et parallélement a la fibre d’élastine en développement. Ces microfibrilles sont formées
par les fibrillines 1 et 2 et la glycoprotéine associée aux microfibrilles 1 (MAGP1, microfibril-associated
glycoprotein 1). Ces fibres élastiques sont une composante essentielle de la média de la paroi
vasculaire, et notamment dans les vaisseaux a proximité du coeur ol s’exercent une forte pression
artérielle. Elles sont capables de s’étirer de maniéere réversible a 220% de leur longueur initiale. Elles
sont organisées en anneaux concentriques dans lesquels des CML sont enchevétrées (170). Par ailleurs,
I’élastine joue un réle important dans I'inhibition de la prolifération des CML vasculaires. En effet, une
carence en élastine peut entrainer une sténose aortique supra-valvulaire et une obstruction du

vaisseau (173).

Les PG sont trés abondantes dans la MEC et participent a la formation d’un réseau organisé, a
la signalisation, la prolifération, la migration, la différenciation et I'apoptose grace a leurs interactions
avec des facteurs de croissance et des récepteurs cellulaires via leurs chaines GAG. (167). Les PG sont
constituées d’une chaine protéique a laquelle est liée une ou plusieurs GAG (Figure 21). Les GAG sont
constituées de I'enchainement d’unités disaccharidiques dont I'une des deux sous-unités est un
glucide aminé, c’est-a-dire une N-acetylglucosamine ou une N-acetylgalactosamine. Ces chaines sont
sulfatées et chargées négativement. Les GAG sont classées en 5 groupes se différenciant par le type
de liaison qui relie les 2 sous-unités saccharidiques ainsi que par le nombre et le positionnement des
groupements sulfates, créant des motifs tres hétérogénes. Il est ainsi possible de trouver les
héparanes-sulfates (HS), les chondroitines-sulfates (CS), les dermatanes-sulfates (DS), les kératanes-
sulfates (KS) ainsi que les acides hyaluroniques (AH). L’acide hyaluronique est la seule famille de GAG

non sulfaté qui est retrouvée sous une forme non liée de maniére covalente a une protéine.

Les GAG, avec leur capacité de gonflement en captant les molécules d’eau, occupent une place
importante dans les matrices procurant ainsi une résistance aux forces de compression et servant de
réservoir d’eau et d’ions divalents (174). Dans la paroi vasculaire, des protéoglycanes comme le
versican, le biglycan et la décorine interagissent avec les microfibrilles et apportent des propriétés
d’hydratation, forment un tamis moléculaire, régulent les activités cellulaires, sécrétoires et de
transport au sein de la MEC (170). L’acide hyaluronique est étroitement liée aux maladies vasculaires,
notamment lors de I'athérosclérose, en s’"accumulant et en captant des molécules d’eau a I’endroit de

la lésion, contribuant au développement d’une sténose (175).
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Figure 21 : Structure des protéoglycanes et liaison avec des glycosaminoglycanes (Gandhi et al., 2008)

Une autre classe de molécules est présente dans la MEC : les glycoprotéines. Elles ont un réle
de cohésion de la matrice et permettent I'interaction entre les différents composants de celle-ci. Ces
protéines sont des chalnes protéiques auxquelles sont liés des motifs glycosylés. Elles ont une structure
organisée en modules et sont de haut poids moléculaire (plusieurs milliers de Da). Ces modules sont
des séquences en acides aminés qui permettent de se lier a d’autres protéines et/ou de s’auto-
assembler pour former un réseau complexe. Elles peuvent également lier des facteurs de croissance
pour induire des voies de signalisation. L'une des glycoprotéines les plus abondantes dans la MEC de
la paroi vasculaire, et notamment au niveau de la membrane basale, est la laminine (Figure 22). Cette
glycoprotéine a une forme de croix ou de T et est hétérotrimérique, c’est-a-dire qu’elle est constituée
de 3 chaines a, B et y liées ensemble par des ponts disulfures. Des combinaisons différentes de ces
trois types de chaines (5 a, 3 B et 3 y ont été identifiées) peuvent théoriguement donner lieu a 45 types

de laminine, mais actuellement, 18 d’entre elles ont été identifiées.
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Les parties N-terminales de la protéine forment des bras courts qui se terminent par une
région globulaire LN qui joue un role crucial dans I'interaction avec les membranes basales ou d’autres
laminines. De plus, les bras courts interagissent avec les nidogénes, le perlecan, les fibulines 1 et 2,
I’héparine et les sulfatides (176). Par ailleurs, la partie C-terminale de la chaine a porte un domaine LG
qui a un role dans l'interaction avec des récepteurs cellulaires de surface, des intégrines, des a-
dystroglycans (aDG) et des syndécans (protéoglycanes transmembranaires). Les laminines 8 et 10 sont

exprimées dans les vaisseaux sanguins et les isoformes des chaines majoritaires sont a4, a5 et a2 (177).

Une autre glycoprotéine ayant un role majeur dans la MEC est la fibronectine (Figure 23). C'est
une protéine de 240-270 kDa qui est produite dans les tissus fibreux. Elle forme un dimére antiparallele
composé de deux monomeres similaires liés ensemble par une paire de ponts disulfures en C-terminal.
Chaque monomere comprend des répétitions de type |, Il et Ill. Les ponts disulfures des répétitions de
type | et |l stabilisent la structure de la protéine repliée alors que la répétition de type Ill donne de la
flexibilité (177). Cette protéine interagit avec plusieurs récepteurs cellulaires de surface comme les
intégrines via son domaine RGD (arginine, glycine, acide aspartique) et différentes molécules de la
MEC, servant ainsi d’échafaudage pour I'assemblage de protéines de la MEC telles que le collagéne, le
fibrinogéne, I'héparine, la thrombospondine et la tenascine. Elle a également un réle de mécano-
régulation du microenvironnement tissulaire en changeant sa structure en réponse a une force,
entrainant ainsi différentes signalisations pour moduler la réponse cellulaire (176). Dans la MEC
vasculaire, sa fonction est médiée par l'interaction entre son domaine RGD et l'intégrine a5fB1
exprimée par les cellules endothéliales, les CML et les fibroblastes. Ces différentes isoformes
permettent le remodelage de la paroi vasculaire notamment par régulation de |'adhésion de

leukocytes, de cytokines et dans la différenciation des types cellulaires cités précédemment (178).
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Figure 23 : Domaines d’interaction de la fibronectine (D’aprés Hynes et al., 2012)

D’apres Hynes et al., de nombreux facteurs de croissance et enzymes sont présents au sein de
la MEC et doivent donc étre considérés comme des composants de celle-ci (179). Par exemple, la
fibronectine lie spécifiquement le VEGF (vascular endothelial growth factor), ' HGF (hepatocyte growth

factor), le PDGF (platelet-derived growth factor), etc.
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Le facteur TGF peut interagir indirectement avec les fibrillines et une altération dans cette
liaison peut entrainer des maladies telles que le syndrome de Marfan. Ces facteurs sécrétés ont un
role essentiel dans le développement (179). Des enzymes sont également intégrées a l'intérieur de la
MEC et notamment pour sa propre régulation grace a des protéines telles que les métalloprotéinases
et leurs inhibiteurs. Les métalloprotéinases ont pour role la dégradation de la MEC, elles permettent

ainsi de libérer certains facteurs piégés dans la MEC ou de défaire le réseau tridimensionnel (180).

3. Matrice extracellulaire vasculaire

La MEC constitue plus de la moitié de la masse de la paroi vasculaire et contient
majoritairement du collagéne et de I’élastine (Figure 24). La composition de la paroi peut varier selon
les vaisseaux. Par exemple, les arteres contiennent plus de collagéne et d’élastine que les veines. Au
sein de cette paroi, les cellules endothéliales reposent sur une membrane basale qui contient de la
laminine, du collagéne de type IV, de la fibuline 1, du nidogéne, du perlecan, les collagénes de type XV
et XVIII, de la fibronectine, etc. Les collagenes de type XVIII et IV interagissent avec les microfibrilles
contenant de la fibrilline permettant ainsi 'ancrage de la membrane sous-endothéliale au réseau
élastique (18). Cette membrane basale sépare les cellules endothéliales de la limitante élastique
interne (internal elastic lamina, IEL), composée de plusieurs couches de CML contractiles séparées par
des fibres élastiques et une matrice riche en collagéne (181). La média débute au niveau de I'/EL et est
constituée de couches concentriques de fibres élastiques et de CML séparées par un réseau enchevétré
de collagénes, microfibrilles, protéoglycanes et glycoprotéines. La média et I'adventice sont séparées
par la limitante élastique externe (external elastic lamina, EEL). L’adventice est un tissu conjonctif
fibroélastique et est composée en grande partie de collagenes fibrillaires de type | et lll, de fibronectine
de protéoglycanes (chondroitine et dermatan sulfate), de versican, de biglycan, et de décorine (178).
Ces protéoglycanes sont capables de se gonfler en milieu aqueux et donc contribue a la compressibilité

de la paroi vasculaire (18).

La MEC de la média est principalement synthétisée par les CML qui sont enchevétrées dans un
réseau de fibres élastiques et de collagene. La MEC de I'adventice, quant a elle, est synthétisée par les
fibroblastes présents dans cette couche de la paroi vasculaire. Les cellules endothéliales synthétisent
les composants de la membrane basale sous-endothéliale et de I'/EL ainsi que des médiateurs
vasoactifs comme I'oxide nitrique, la prostacycline, I'endothéline 1, la sérotonine et la thromboxane
qui controlent le tonus vasculaire. La MEC des vaisseaux sanguins leur apporte la force mécanique,

I’élasticité et la compressibilité.
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Par ailleurs, elle forme un réseau complexe qui participe aux interactions cellules-cellules et
MEC-cellules afin de réguler la migration, la prolifération, la différenciation et permettre 'homéostasie
vasculaire en controlant la croissance, les propriétés mécaniques et les processus de réparation de la

paroi du vaisseau (181).
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Figure 24 : Composition des différentes couches de la paroi vasculaire (Chelladurai et al., 2012)

4. Cas particulier du collagéne

Les collagénes sont les protéines les plus abondantes chez les mammiferes (30% de la masse
totale de protéines). C'est une superfamille qui comprend 28 membres qui possédent une structure
guaternaire particuliére en triple hélice de pas droit formée par 3 chaines polypeptidiques dites « a ».
Ces chaines a, dont la taille peut varier, peuvent étre identiques pour former des homotrimeres ou
différentes et ainsi former des hétérotrimeéres. La triple hélice est composée de la séquence répétée
Gly(glycine)-X-Y, ou X est souvent une proline et Y est fréquemment une 4-hydroxyproline. Cette
structure en triple hélice se retrouve sur une portion plus ou moins importante de la molécule ce qui
détermine son appartenance a une certaine famille de collagéne. Les domaines non structurés en triple
hélice sont appelés domaines non-collagéniques. lls participent a la structure mais ont surtout des

activités biologiques.
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On distingue ainsi les fibril-forming collagens, qui contiennent un domaine en triple hélice
important (collagenes de type |, I, 1ll, V, XI, XXIV et XXVII), des fibril-associated collagens with
interrupted triple helices ou FACITs (collagénes de type IX, XII, XIV, XVI, XIX, XX, XXI et XXII), riches en
domaines non-collagéniques. Des domaines d’interactions protéiques spécifiques sont retrouvés au
sein des domaines non-collagéniques, notamment les domaines du facteur von Willebrand, de la
fibronectine type Il et de la thrombospondine (Figure 25). D’autres collagénes forment des familles
moins nombreuses qui jouent une variété de roles biologiques : network-forming collagens (collagenes
de type IV, VI, VIII et X), les collagenes membranaires (type XllI, XVII, XXllI, XXV) et les multiplexins
(collagénes de type XV et XVIII) (169).
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Puisque le role mécanique du collagéne est primordial pour un vaisseau sanguin, la structure
et la production du collagéne de type | vont étre particulierement décrites. La biosynthése du collagéne
de type | débute par la transcription des genes COLIA1 et COLIA2 dans le noyau. Les ARN messagers
transcrits sont transportés dans le cytoplasme et traduits au niveau du réticulum endoplasmique
granuleux. Ces génes codent pour les chaines proal et proa2 qui formeront la molécule précurseur du
collagene, le procollagene (Figure 26). Chaque chaine a est composée d’environ 1400 acides aminés
qui présentent une partie globulaire a leurs extrémités N- et C-terminales (N- et C-propeptide) ainsi
gu’une partie non hélicale en amont : les télopeptides (169). Chaque chaine a va ensuite subir un
certain nombre de modifications post-traductionnelles. L’hydroxylation des résidus proline et lysine
par la prolyl 3-hydroxylase, la prolyl 4-hydroxylase et la lysyl hydroxylase. La catalyse de ces réactions
nécessite des cofacteurs tels que des ions ferreux, du 2-oxoglutarate, du dioxygene et de I'ascorbate.
L’ascorbate, ou vitamine C, est une vitamine soluble et anti-oxydante in vivo (182). Par ailleurs, des

résidus glucosyl et galactosyl sont ajoutés sur les groupements hydroxyl de I’hydroxylysine.

N-propeptide triple helix C-propeptide

telopeptide telopeptide
(non-helical) (non-helical)

t (man)n

N-procollagenase C-procollagenase

Figure 26 : Structure du procollagéne (Gelse et al., 2003)

Ensuite, les deux chalnes al et une a2 s’assemblent pour former un trimere, grace a la
présence de glycines dont la chaine latérale est composée d’un unique atome d’hydrogene. Cet acide
aminé est positionné en 3™ place selon le motif répété (Gly-X-Y),, ol X et Y sont souvent une proline
ou une hydroxyproline. Les chaines a s’assemblent autour d’un axe central de sorte a ce que les résidus
glycine soient positionnés au centre de la triple hélice (183). La triple hélice est ensuite empaquetée
dans l'appareil de Golgi dans des vésicules sécrétrices afin d’étre relarguée dans I'espace
extracellulaire et clivée par deux protéases spécifiques : la procollagen N-proteinase et la procollagen

C-proteinase.
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Ces enzymes coupent le procollagéne au niveau de ces extrémités N- et C-terminales afin de
donner naissance a une molécule mature qui va alors s’auto-assembler en fibrilles (184). Cet
assemblage est possible car la perte des propeptides diminue la solubilité des molécules ce qui
entralne leur agrégation. L'assemblage en fibrilles est stabilisé par réticulation covalente entre les
résidus lysines et prolines hydroxylés. Les monomeéres de triple hélice ont une longueur de 300 nm et
40 nm les séparent des monomeres consécutifs (Figure 27). Cet espacement explique la striation
typique des fibrilles de collagene | visible au microscope électronique avec une périodicité de 65-67
nm. La maniére dont les triples hélices sont organisées les unes par rapport aux autres dicte la
localisation et I'accessibilité de leurs sites de liaison a des ligands actifs biologiquement. C'est cette
forme supramoléculaire qui est responsable de la résistance structurale et mécanique du collagéne de

type fibrillaire (183).

40
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Figure 27 : Schéma d’assemblage des fibrilles (Gelse et al., 2003)

Mais cette organisation supramoléculaire ne s’arréte pas la. En effet, il existe un niveau
d’assemblage supérieur car les fibrilles de collagéne s’organisent en faisceaux paralleéles pour former
des fibres de collagene (Figure 28) (185). Ces fibres peuvent ensuite elles-mémes se regrouper pour
former des paquets de fibres. Ces structures sont obtenues grace a différentes réticulations covalentes
telles que la formation de ponts disulfures, de liaisons isopeptidiques, des réactions de glycation, ou
plus rarement, des liaisons sulfilimine (169). Ces liens covalents sont trés forts et conférent une haute
stabilité aux collagenes, non seulement en augmentant la résistance mécanique, mais également en

limitant la dégradation protéolytique (186).

Assembly and
cross-linking

Figure 28 : Assemblage des fibrilles en faisceaux
paralléles pour former des fibres de collagéne
(d’apres Culav et al., 1999)
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Dans la paroi du vaisseau sanguin, I'enchevétrement du réseau tres varié de collagénes et des

autres protéines de la MEC est essentiel pour ses propriétés mécaniques ainsi que son remodelage.

Ainsi, on compte une douzaine de collagénes différents tels que les collagénes de type |, lll et

V (les plus abondants), les collagenes de type IV, XV, XVIII (présents dans la membrane basale sous-

endothéliale), les collagenes de type VI, VIII, X1V, les collagénes transmembranaires ainsi qu’un certain

nombre de FACITs. Afin d’éviter de réaliser un catalogue, les collagénes présents dans la paroi

vasculaire et leurs interactions avec les cellules et les autres protéines de la MEC sont résumés dans la

Table 3 (187).

Table 3 : Collagénes présents dans la paroi vasculaire et interactions avec les cellules et les autres

protéines de la MEC (Osidak et al., 2015)

Collagen Interaction with Cell source MNDMP degrada-
type Supramolecular tion?
structure other collagens other ECM components and cells*
types” growth factors®
Fibril-forming collagens
5 Stiated fibrls I V, VI XIV fibronectin, decorin. heparin. alfl. a2p1. Endothelial cell. MMP-1,2.7.8.
heparan sulfate. vitronectin. al0pl. allfl Smooth muscle 13,14 19
thrombospondn-1. HGF. PDGF- cell
bb. SPARC
jiig Lv heparin. heparan sulfate. PDGF- Endothelial cell. MMP-1,2. 3.8.
bb. fibronectin, SPARC. throm- Smooth muscle 10,13, 14
bospondin-1 cell
Basement membrane collagen
v Chicken-wire VI XIII, XVIII heparin, heparan sulfate, PDGF- alfl, al0p1. Endothelial cell, MMP-2,3,7.9.
network with bb. SPARC. HGF. TGF-f. ni- a2fl. al1fl1 Smooth muscle 10.11. 13 19, 26,
lateral association dogen. perlecan. biglycan. en- cell 25
dostatin, thrombospondin-1
Regulatory fibrill-forming collagen
AY Stiated fibrils. LI heparin. heparan sulfate. SPARC, a2B1. alfl, Smooth muscle MMP-2, 9
retain regulatory. PDGF-bb. thrombospondin-1 al0B1. allfl cell
noncollagenous N-
terminal domains
Beaded filament-forming collagen
Vi Beaded filaments. LIV.XIVand | heparnn. heparan sulfate, SPARC, alfl. al0B1. Smooth muscle
networks XVIII (NC1) endostatin, PDGF-bb. TGF-f. o2f1, al1f1 cell. macrophage
biglycan. decorin. matrilin-1.
glycoprotein-1
Network-forming collagen
Vi Hexagonal lattices fibronectin o2B1, alfl Endothelial cell. MMP-1. 8
Smooth muscle
cell. macrophage.
monocyte, mast-
cell, T-cell
Transmembrane collagen
X1 Transmembrane Javs heparin, fibronectin. nidogen-2. alfl Endothelial cell
and shed soluble perlecan, vitronectin,
ectodomam
FACIT collagens
X1V Associated with LVI decorin, tenascm-X. heparin, no interactions Smooth muscle MMP-2. 9
fibrils perlecan through integrins cell
Multiplexin collagens
XV Basement mem- associated with fibulin-1.2. nidogen-1.2. vi- aSp1. aVp3. Smooth muscle MMP-3.7.9.
brane proteogly- XIX tronectin, laminin. fibronectin, aVBs cell 13.14 20
cans, cleaved C- perlecan
terminal domains % 5 =
Xvil : ; v heparin. fibulin-1.2. nidogen-1.2.
influence angio-
g perlecan,
genesis
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Collagen Interaction with Cell source MNDMIP degrada-
type Supramolecular p tion?
structure other collagens other ECM components and cells
types” growth factors®
FACIT-like collagen
XVI Interfacial regions, | associated with fibrillin-1.-2. fibronectin alpl, a2l Smooth muscle
basement mem- fibrils contam- cell
brane zones mgLILV

collagens

XIX associated with
IV. XV, XVIII
collagens

L'arrangement des fibres de collagéne explique le comportement anisotropique des artéres.
Les artéres élastiques, prés du cceur, ont des propriétés élastiques importantes alors que les artéres
musculaires, en périphérie, montrent des propriétés viscoélastiques. Méme lorsque la charge est nulle,
les artéres sont toujours sous tension et sous compression. Dans I'intima, I'orientation des fibres de
collagéne est dispersée et ne participe que trés faiblement aux propriétés mécaniques du vaisseau
alors que dans la média, les fibres interconnectées avec les couches élastiques et les CML ont une
orientation essentiellement circonférentielle (elles forment une hélice de faible pas). Cette
conformation permet a la média de résister circonférentiellement a de fortes charges (188). Dans
I’'adventice, les fibres de collagéne ont des orientations variées (avec une orientation moyenne dans la
direction circonférentielle) et organisées en vagues (189), rendant celle-ci moins rigide que la média
lorsqu’aucune contrainte n’est appliquée. Par contre, lorsque les contraintes sont élevées, les fibres
s’allongent et s’étirent afin de se rigidifier et empécher une distension trop importante de la média
(190). Une des propriétés importantes de la paroi vasculaire est son comportement mécanique non
linéaire. En effet, sa courbe de contrainte-déformation traduit un comportement élastique pendant
les faibles déformations (sollicitation de I’élastine) et un comportement plus rigide lors des phases de
haute déformation (sollicitation du collagéne) (191). En d’autres termes, lorsque le volume sanguin
augmente pendant la phase de systole, la paroi vasculaire s’agrandit entrainant une dilatation des
limitantes élastiques peu rigides, dans un premier temps. Ensuite, quand la déformation augmente, le
module élastique augmente également car les fibres de collagéne sont sollicitées afin de maintenir
I'intégrité structurale de la paroi vasculaire (192). Le module élastique des especes de mammiféres,

normalisé en fonction des pressions sanguines, varie entre 0,3 et 1,0 MPa (187).
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5. Syntheése in vitro de la MEC pour l’'ingénierie tissulaire

5.1. Utilisation des cellules musculaires lisses

Les CML vasculaires sont impliquées dans la formation de nouveaux vaisseaux (vasculogénése)
ainsi que dans la croissance de nouveaux vaisseaux sanguins a partir de vaisseaux préexistants
(angiogenése). Les CML vasculaires ont des propriétés de plasticité biologique et peuvent avoir deux
phénotypes différents : contractile (différencié, peu prolifératif, régulation du tonus vasculaire en
réponse a des médiateurs vasoactifs) et sécrétoire (moins différencié, migratoire, prolifératif) (193).
Ces phénotypes dépendent de facteurs présents dans la MEC environnante tels que des facteurs de
croissance (PDGF, TGF-8) et des cytokines (181). Les cellules avec un phénotype contractile sont
prédominantes dans la paroi vasculaire normale et sont des cellules riches en alpha actine du muscle
lisse car c’est une des protéines intracellulaires qui leur permet d’avoir des propriétés contractiles. Ces
cellules exercent également des forces mécaniques sur la matrice péricellulaire notamment via
I'intégrine alPl qui se lie au collagéne et I'intégrine a7B1 qui se lie a la laminine. Par ailleurs, le
phénotype moins différencié des CML vasculaires correspond a leurs capacités a proliférer, migrer et
sécréter des protéines de la MEC, comme les collagenes fibrillaires, I’élastine, la fibronectine, la
laminine et les protéoglycanes. L'élastine joue un réle important dans la régulation de ces deux
phénotypes puisqu’elle induit la quiescence des CML dans un phénotype contractile. Ce type de
cellules, contrairement au premier cité, est pauvre en alpha actine et est souvent associé avec un état

pathologique (18).

In vitro, au contact des facteurs de croissance du sérum feetal bovin, ces cellules vont adopter
un phénotype prolifératif et sécrétoire qui leur permet de produire des composants de la MEC et sont
donc riches en organelles permettant la synthése protéique (appareil de Golgi et réticulum
endoplasmique granuleux) (193). Ainsi, les CML cultivées sont capables de sécréter une grande variété
de protéines de la MEC telles que les collagénes de type |, lll, V, VI, XIV, des laminines, des PG et des
GAG ainsi que des protéines impliquées dans les interactions cellules-cellules et cellules-matrice (194).
C'est cette propriété qui est mise a profit pour I'obtention de substituts vasculaires issus de I'ingénierie
tissulaire détaillée dans la partie IV. Substituts vasculaires issus de l'ingénierie tissulaire de ce
manuscrit. En effet, les équipes de Niklason (96) et de Tranquillo (126) mettent a profit les propriétés

des CML pour produire des substituts vasculaires biologiques.
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5.2. Utilisation des fibroblastes

Les fibroblastes sont des cellules mésenchymateuses de 20 a 30 um de long et de 5 a 10 um
de large, de forme tres allongée, en forme de fuseau. Elles ont pour origine le mésoderme et sont
présentes dans les tissus conjonctifs. Ces cellules proviennent d’au moins trois origines cellulaires
différentes : le mésenchyme primaire, la transition épithélio-mésenchymateuse locale et les

précurseurs dérivés de la moelle osseuse (20).

Une étude a proposé le marqueur FSP-1 (fibroblast-specific protein-1) comme marqueur
précoce des fibroblastes en mettant en évidence sa présence dans des cellules épithéliales subissant
une transition épithélio-mésenchymateuse (195). Malgré tout, a ce jour, les marqueurs utilisés pour
identifier ces cellules sont problématiques car tous exprimés dans d’autres types cellulaires ou non
présents dans tous les fibroblastes. Par exemple, les marqueurs comme CD105 (CD, cluster
differentiation), CD166, CD90, CD44, CD29, CD73 et CD9 sont tous exprimés a la fois par les fibroblastes
et par les cellules souches mésenchymateuses. De plus, ces marqueurs peuvent étre exprimés dans

certains tissus ou organes (196).

Le role principal des fibroblastes est la production de protéines et de polysaccharides afin de
former la MEC. Mais de nombreux autres roles peuvent leur étre attribués : ils sont capables de
dégrader la MEC gu’ils ont produite, grace aux métalloprotéinases, pour permettre une régulation de
la quantité de tissu conjonctif. Ils produisent aussi des facteurs bioactifs permettant leur
communication avec les cellules et le tissu environnants, ils sont capables de communiquer avec les
cellules du systéme immunitaire, et interagissent avec d’autres types cellulaires (cellules épithéliales,
endothéliales et musculaires lisses) (21). lls produisent notamment une grande variété de collagénes
dont les collagénes fibrillaires de type | et lll, ainsi que de la fibronectine, des PG et des GAG. Ils sont
également capables d’organiser les matrices formées et exercer des forces mécaniques grace a leur
interaction avec les molécules qu’elles produisent via leurs récepteurs de surface. En effet, I'intégrine
B1 permet la liaison entre les protéines de la MEC et le squelette d’actine intracellulaire des
fibroblastes (197). Certaines protéines jouent le réle d’activateur de la synthése des génes de
collagene comme le TGF-8 et I'lL-1 (interleukine-1) et 4. Par ailleurs, la production de collagéne est
inhibée par d’autres médiateurs tels que le TNFa (tumor necrosis factor o) et I'lIFNy (interféron y). La
régulation de la synthése de la MEC est cruciale car une production excessive entraine le phénoméne

de fibrose qui a lieu lors d’inflammation.
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Certains fibroblastes ont la capacité de se différencier dans des types cellulaires plus
spécialisés du tissu conjonctif comme les chondrocytes, les ostéocytes et les adipocytes (196). La
croissance des fibroblastes est stimulée par un certain nombre de facteurs de croissance. Par exemple,
le PDGF est libéré par les plaquettes lors de la formation d’un caillot afin de stimuler la prolifération
des fibroblastes dans le cadre de la réparation. La famille des FGF (fibroblast growth factor) ainsi que
les EGF (epidermal growth factor) sont aussi des facteurs de croissance qui participent a la prolifération
des fibroblastes. Les fibroblastes peuvent produire ou répondre a une large variété de cytokines qui
leur permettent de coopérer avec les leucocytes pendant des processus complexes. Pendant la
cicatrisation, par exemple, les leucocytes induisent des changements dans la composition matricielle
par les fibroblastes. Du point de vue immunitaire, les fibroblastes expriment de maniéere constitutive
le CMH (complexe majeur d’histocompatibilité) de classe | (198), tandis qu’ils expriment trés peu le
CMH de classe Il et uniguement de maniére inductible (199) (200). Une étude a montré en 2007 le rble
immunorégulateur des fibroblastes au méme titre que celui des cellules souches mésenchymateuses.
En effet, les auteurs ont montré une similitude d'immunosuppression entre les deux types cellulaires

par inhibition de I'activation des lymphocytes T allogéniques (201).

Différents phénotypes de fibroblastes sont retrouvés : les myofibroblastes sont une sous-
population différenciée trouvée en quantité limitée dans le corps et qui se distinguent des autres
populations fibroblastiques par la présence de filaments d’alpha-actine de I'isoforme dite « des cellules
musculaires lisses » dans son cytoplasme, indiquant un phénotype contractile (20). Cette population
est retrouvée au niveau de sites de blessures, est impliquée dans le phénomeéne de fibrose et sécrete
une matrice riche en fibronectine et hyaluronan (202). Les cellules stromales tumorales forment une
population spécialisée activée et différenciée au contact de cellules tumorales. Leur principal
marqueur est la protéine FAP (fibroblast activation protein). Bien qu’elles n’aient pas un phénotype
cancéreux, elles synthétisent des protéines de la matrice favorisant I'augmentation de la
vascularisation tumorale. Les cellules souches mésenchymateuses (MSC, mesenchymal stem cells) et
les fibrocytes sont des cellules similaires aux fibroblastes et dérivées de la moelle osseuse. Les cellules
souches mésenchymateuses peuvent se différenciées en cellules de I'os, du cartilage, du tissu adipeux,
du tendon. Les fibrocytes, quant a elles, sont apparentées a des fibroblastes de par leur capacité a
produire de la MEC, bien que leur fonction soit identique a celle d’'une cellule dendritique
(présentatrice d’antigénes). Leur présence dans le tissu conjonctif traduit une fibrose engendrée par

une blessure (21).
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Figure 29 : Réles des fibroblastes dans la paroi vasculaire (Stenmark et al., 2013)

Dans la paroi vasculaire, les fibroblastes sont responsables de la synthése de la MEC de
I’adventice. lls ont un role de régulation de la fonction de la paroi ainsi que de la synthése des protéines
de la MEC (181). Leurs rdles dans la paroi vasculaire sont résumés dans la Figure 29 (20). lls jouent le
role de senseur et sont les premiéres cellules activées pour répondre aux stimuli et entrainer un
remodelage de I’adventice via une augmentation de leur prolifération. Dans I'adventice, en conditions
normales, les fibroblastes restent quiescents, dans un état indifférencié grace a leurs interactions avec
la MEC environnante. Ils sont activés en réponse a un stress ou une blessure, entrainant un
changement dans la production et la composition des protéines de la MEC. Lorsqu’ils sont activés, ils
peuvent également produire des cytokines pro-inflammatoires et des molécules nécessaires pour la
présentation d’antigénes. lls peuvent aussi participer a la stimulation des lymphocytes T pour
communiquer avec les cellules dendritiques et les macrophages environnants et également

promouvoir le recrutement de cellules inflammatoires (20).

C'est la propriété de sécrétion de protéines de la MEC par les fibroblastes qui est exploitée
dans I'ingénierie tissulaire vasculaire (partie IV de ce manuscrit). Généralement, les fibroblastes utilisés
sont extraits du derme de la peau pour des questions d’accessibilité. Ces cellules, cultivées in vitro avec
de l'acide ascorbique, sont capables d’augmenter leur production de collagenes par rapport a leur
synthése in vivo (203). En effet, la production de MEC par ces cellules permet la création d’un tissu
organisé de facon similaire a une matrice native, qui comprend une variété de protéines toutes
interconnectées les unes avec les autres au sein d’un réseau collagénique trés robuste. Cette stratégie
permet ainsi d’obtenir un tissu entiérement biologique possédant de bonnes propriétés mécaniques

et une activité biologique.
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VI. PROPRIETES MECANIQUES REQUISES POUR UN SUBSTITUT

VASCULAIRE

La pression artérielle physiologique varie de 80 (pression diastolique) a 120 mmHg (pression
systolique) a chaque pulsation. Le cceur d’'un homme bat environ a 60 battements par minute ce qui
entraine plus de 315 millions de charges cycliques en 10 ans pour les vaisseaux sanguins (204). C'est
pourquoi, lors d’'un remplacement de vaisseaux sanguins, le substitut utilisé doit avoir certaines
propriétés mécaniques cruciales pour le bon fonctionnement de la greffe. En effet, ces propriétés
permettent de garder lintégrité du tissu face a une déformation permanente. La pression a
I’éclatement est un paramétre critique qui permet d’évaluer la résistance aux contraintes
hémodynamiques. Comme évoqué dans les parties précédentes, la mauvaise corrélation de
compliance entre le vaisseau natif et le substitut entraine souvent un échec de la greffe. Par ailleurs,

le substitut doit étre suturable et les anastomoses doivent résister aux tensions exercées sur les points
effectués. Pour les substituts composés de fibres tissées ou tricotées, comme le Dacron®, la porosité
est une propriété importante afin d’assurer le bon écoulement du sang au sein du greffon. Les
propriétés mécaniques de la veine saphéne et de |'artere thoracique interne sont souvent utilisées
comme valeurs de référence, car ce sont les vaisseaux autologues les plus utilisés dans le cadre d’un

pontage. A ce jour, aucun substitut issu de I'ingénierie tissulaire ne posséde des propriétés mécaniques
idéales (Figure 30) (140).
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Comme évoqué précédemment, dans les vaisseaux natifs, les fibres élastiques sont les
premiers éléments du vaisseau a étre engagés en réponse a une pression faible puis ce sont les fibres
de collagene qui prennent en charge les forces liées a la pression plus élevée en rigidifiant la paroi
vasculaire par étirement. Ce phénomene explique la courbe typique contrainte-déformation en forme
de J, traduisant le comportement non linéaire des vaisseaux sanguins qui permet de dissiper I'énergie

en minimisant la fatigue du matériau (Figure 31) (74).
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Figure 31 : Courbe contrainte-déformation (pression-diametre) d’une artére native
(D’apreés Singh et al., 2015)

Les substituts synthétiques permanents disponibles en clinique, quant a eux, sont toujours
incapables de correspondre aux propriétés mécaniques des vaisseaux natifs et c’est ce qui explique
notamment leur échec, pour les greffes de vaisseaux sanguins de petit calibre. En effet, le Dacron®,
par exemple, a une structure homogene qui possede peu de propriétés élastiques et une réponse
quasiment linéaire quelles que soient les contraintes apportées. Il en résulte des valeurs de compliance

faibles surtout en comparaison avec les valeurs d’une artére native (Table 4) (74).

Par ailleurs, pour la création d’un pontage artério-veineux, la compliance du substitut est
d’autant plus importante que le flux est particulierement perturbé dans ce cas de figure. Les équipes
développant des substituts issus de I'ingénierie tissulaire doivent donc porter une attention toute
particuliere a cette propriété. En effet, le flux sanguin engendré par la création du pontage est

supérieur a 1 L/min avec une pression comprise entre 80 et 100 mmHg.
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La connexion créée entre une veine compliante et un substitut rigide (dans le cas d’un pontage
avec du ePTFE) perturbe de maniére drastique les parametres hémodynamiques de la veine
connectée, notamment par une augmentation des contraintes de cisaillement, conduisant souvent a
de I’hyperplasie intimale, de la sténose, de la thrombose et méme une occlusion (205). De plus, le flux
sanguin devient turbulent et crée un vortex a cause de I'augmentation de la vélocité (vitesse du flux

sanguin) et de I'angle de suture (206).

1. Compliance

La compliance désigne la capacité de distension d’un vaisseau sanguin et donc a changer son
diamétre interne en fonction de la pression exercée. Elle est liée a I’élasticité circonférentielle d’'un
vaisseau en réponse a la pression pulsatile sanguine. Elle est exprimée en pourcentage d’augmentation
du diametre par 100 mmHg pour une plage de pression donnée. La mauvaise corrélation de
compliance entre une artere et un implant est une cause de complications a long terme de la greffe
car elle provoque des troubles au niveau du flux sanguin et du stress au niveau des anastomoses,
stimulant I’hyperplasie intimale qui méne a des sténoses et méme des thromboses (74). En effet, une
corrélation quasi linéaire a été montrée entre la compliance et le pourcentage de perméabilité d’'un
vaisseau (207) (208). Les anastomoses sont les zones les plus difficiles a contréler en terme de
compliance, car elles sont le siege de fortes variations, notamment a cause des changements de

géométrie et de structure qui ont lieu a cet endroit (209).

La compliance est déterminée avant I'implantation in vivo selon la norme I1SO 7198 : 1998. Le
principe du test repose sur I'utilisation d’un systeme permettant de générer un flux pulsé a l'intérieur
du substitut relié a un systeme permettant de mesurer la pression résultante a I'intérieur du greffon.
Ainsi, le substitut vasculaire d’environ 6 cm de longueur est pressurisé avec un fluide de circulation,
généralement de I'eau distillée. Le diamétre externe du vaisseau est mesuré a différents paliers de

pression, grace a un dispositif d’enregistrement.

Table 4 : Comparaison de compliance entre du Dacron et des vaisseaux natifs (Singh et al., 2015)

Structure Compliance (mmHg x 107%)
Artery 7.4
Vein 2.7
Dacron® Polyester (Woven) k.9
Dacron® Polyester (Knitted) 23
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Le diametre interne est ensuite calculé grace a I'épaisseur de la paroi du substitut. La
compliance (rapportée a 100 mmHg) est donnée par I'équation : % compliance/100 mmHg = ((di2-
di1)/di1)/(p2-p1) x10% ou di2 correspond au diamétre interne systolique, dil au diamétre interne

diastolique, p2 a la pression intra-luminale systolique et p1 a la pression intra-luminale diastolique.

Bien que la compliance soit un paramétre critique pour I'obtention d’une bonne perméabilité,
les processus de remodelage des vaisseaux aprées implantation peuvent avoir des effets importants sur
celle-ci. En effet, un substitut vasculaire généré par auto-assemblage avait une compliance de
8,8%/100 mmHg 6 mois aprés implantation chez un patient alors qu’elle était seulement de 3,4%/100

mmHg avant I'opération (148).

2. Pression a I’éclatement

Il s’agit d’évaluer la résistance du substitut sous haute pression afin de s’assurer que le greffon

n’éclate pas lorsqu’un flux sanguin lui est appliqué.

Pour la mesurer, le substitut vasculaire est pressurisé progressivement sur un banc, muni d’un
systeme d’enregistrement de la pression intra-luminale, jusqu’a ce que le substitut éclate. La pression
ainsi obtenue est a mettre en balance avec le diamétre du substitut. En effet, selon la loi de Laplace,
la pression a |’éclatement augmente linéairement avec la diminution du diametre si I’épaisseur de la
paroi vasculaire est maintenue constante (148). Bien que ce parametre soit largement utilisé pour
I’évaluation des propriétés mécaniques d’un substitut, la méthodologie utilisée pour mesurer cette

pression peut influencer le résultat (210).

Pour les vaisseaux natifs, les valeurs moyennes de résistance a I’éclatement sont de 3196 +
1264 mmHg pour I'artére thoracique interne et de 1599 + 877 mmHg pour la veine saphéne (148),
soient des valeurs environ 20 et 10 fois plus élevées que la pression systolique physiologique,
respectivement. Il est important que ces valeurs soient tres au-dela des valeurs physiologiques afin de
prévenir et pallier les problémes d’hypertension artérielle, d’augmentation brutale du flux sanguin,
etc. En ce qui concerne les substituts issus de I'ingénierie tissulaire, des valeurs trés proches des valeurs
de pression a I’éclatement des vaisseaux natifs ont été obtenues par plusieurs groupes, notamment
Tranquillo, Zhang, Breuer, Lanutti, Geddes et L’'Heureux (Figure 29). Ces valeurs doivent étre d’autant
plus importantes avant implantation que le remodelage pourrait avoir des effets déléteres sur la

résistance du substitut aux fortes pressions.
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3. Résistance a I’arrachement des sutures

La résistance a I'arrachement des sutures est aussi une propriété majeure pour I'évaluation
d’un substitut vasculaire. En effet, le chirurgien doit étre capable de manipuler et de suturer le greffon
sans que celui-ci ne se dégrade méme dans des conditions de routine ou sous-optimales. Définir un
seuil de résistance a atteindre est difficile puisque ce paramétre va dépendre de la flexibilité dont
dispose le chirurgien pour utiliser différentes tailles de fils, le nombre de points effectués, etc. Certains
auteurs ont décidé de choisir un seuil de 0,5 N comme valeur minimale a atteindre, bien qu’il soit en-
deca des valeurs de suturabilité de I'artére thoracique interne : 1,38 £ 0,5 N (148). Le test de résistance
a I'arrachement des sutures détermine la force de traction qu’il faut exercer sur un fil jusqu’a son
arrachement de la prothése ou sa rupture. Le fil et la prothése sont maintenus dans des mors qui sont
écartés a vitesse constante, la force de traction augmente progressivement jusqu’a rupture (125).
Globalement, les valeurs obtenues par les différents groupes de recherche montrent que les matrices
naturelles sont bien en-deca de celles d’une artére native, mais ces valeurs sont améliorées lorsque

les matrices sont combinées aux matrices synthétiques (tres résistantes) (Figure 29).

4. Porosité et étanchéité

Les propriétés de porosité et d’étanchéité sont deux notions complémentaires. En effet, il
serait idéal que la paroi du substitut soit suffisamment poreuse afin de permettre la colonisation et
I'infiltration des cellules de I’'hGte pour permettre le remodelage, mais de maniére raisonnable, afin
d’éviter des complications chirurgicales dues a une perte de sang transpariétale (211). Dans une
certaine mesure, I'adsorption des protéines du sang sur la paroi va permettre d’assurer une étanchéité
malgré une certaine porosité pré-opératoire (212). La porosité est mesurée par la quantification de
vide dans la structure des substituts. L'étanchéité est évaluée avant implantation en quantifiant la
perméabilité a I'eau du substitut. Pour cela, le volume d’eau écoulé au travers de la surface poreuse
est mesuré pendant une minute sous une pression de 120 mmHg et rapporté a I'aire de la surface
(211). Les valeurs obtenues sont uniquement comparables entre différents substituts puisque ce test
ne peut pas étre assimilé a 'écoulement physiologique du sang. A titre de comparaison, certains

substituts vasculaires tissés commercialisés montrent des valeurs au-dessus de 350 ml/min/cm? (213).
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VIl. REPONSE DE L’HOTE A L'IMPLANTATION D’UN PRODUIT
D’INGENIERIE TISSULAIRE

Lors de I'implantation d’un biomatériau, plusieurs évenements peuvent s’enchainer selon la
nature de I'implant. Dans le cas d’'un matériau synthétique permanent, une réponse des cellules de
I’h6te va entralner son encapsulation afin de créer une barriére protectrice entre le corps étranger et
le tissu environnant. Par contre, pour un matériau synthétique biodégradable, la réponse de I'hGte va
permettre sa dégradation tout en remodelant le greffon par les cellules de I’'h6te. Les matériaux

d’origine naturelle, quant a eux, peuvent méme étre intégrés au niveau du site d’'implantation.

1. Réponse a un corps étranger

Tous les biomatériaux entrainent une réponse cellulaire et tissulaire lorsqu’ils sont implantés
in vivo, appelée réponse a un corps étranger (FBR, foreign body response). Si le corps étranger est petit
et assez superficiel, il va étre expulsé par le corps tandis que s'il est trop profond ou large pour étre
extrudé, il sera encapsulé pour former une barriere de protection entre lui et 'environnement de
I’hote. Ce sont les composants du systeme immunitaire inné qui sont les premiers a répondre lors de
I'implantation d’'un biomatériau. Lors des dommages mécaniques au niveau du tissu conjonctif
vascularisé du site d’implantation, en quelques secondes seulement, il y aura une adsorption
immédiate de protéines par interaction avec le sang, afin de créer une matrice provisoire a la surface

du biomatériau (Figure 32).
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Figure 32 : Formation d’une matrice provisoire a
la surface du biomatériau (Klopfleisch et al., 2016)
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L’adsorption des protéines est décrite par I'effet de Vroman. Les protéines a haute mobilité
comme |'albumine sont adsorbées en premier et sont remplacées par des protéines moins mobiles
comme le fibrinogéne, le kininogéne de haut poids moléculaire, la fibronectine et la vitronectine. La
quantité de ces deux dernieres protéines est un parametre important pour I'adhésion des monocytes
et la formation de cellules géantes grace aux interactions via les intégrines. L’adsorption des protéines

est tres dépendante des caractéristiques de surface des biomatériaux (214).

Le fibrinogéne qui s’adsorbe directement sur la surface du biomatériau permet la formation
d’un réseau dense de fibrine qui permet le recrutement des leucocytes. La matrice provisoire ainsi
créée est riche en chimioattractants (TGF-8, PDGF, IL-1, facteur von Willebrand vWF, facteur
plaquettaire 4 PF4, P-sélectine), cytokines et facteurs de croissance capables de recruter les cellules
immunitaires innées (notamment les macrophages) au niveau du site de I'implantation au cours de la

phase suivante (215).

L’'activation de la cascade du complément est également impliquée dans la formation de la
matrice en générant des quantités élevées de C3a et C5a qui sont des chimioattractants forts pour les
cellules phagocytaires et de puissants stimulants pour la dégranulation des mastocytes et des

neutrophiles. Le C3b agit comme un ligand pour I'adhésion des leucocytes via des intégrines (216).

L'inflammation aiglie constitue la deuxieme phase de la réaction a un corps étranger et est
caractérisée par l'infiltration de neutrophiles et de mastocytes, une dilatation des vaisseaux sanguins
et une augmentation du flux sanguin au niveau du site de I'inflammation (152). C'est une réaction

courte pouvant aller de quelques heures a quelques jours (Figure 33).
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Figure 33 : Recrutement de neutrophiles et mastocytes pendant la phase aigiie de I'inflammation
(Klopfleisch et al., 2016)
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Ce sont les dommages tissulaires causés par I'implantation qui entrainent cette réponse,
notamment par la libération de motifs moléculaires associés a un dommage (damage-associated
molecular patterns, DAMP) comme I’ATP (adénosine triphosphate), I’acide urique, les lipides bioactifs
et les protéines de choc thermique. Ces DAMP sont reconnus par les neutrophiles et les mastocytes
qui migrent alors vers le site de l'inflammation. En paralléle, comme évoqué précédemment, des
facteurs présents dans la matrice provisoire sont capables d’entrainer l'infiltration des neutrophiles
puis des macrophages. Les neutrophiles et les mastocytes sont activés ce qui permet leur
dégranulation aboutissant au relargage de chimiokines : histamine, interleukine-4 IL-4, interleukine-13
IL-13, interleukine-8 IL-8, monocyte chemoattractant protein-1 MCP-1, macrophage inflammatory
protein-18 MIP-16. Ces facteurs permettent le recrutement de leucocytes supplémentaires y compris

les macrophages, engageant la phase chronique de I'inflammation (215).

Cette phase est caractérisée par la présence de macrophages, aux propriétés phagocytaires,
au niveau du site de l'inflammation. lls ont pour origine les monocytes circulants (provenant de
précurseurs de la moelle osseuse) et des macrophages résidents générés pendant le développement

embryonnaire. (Figure 34).
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Figure 34 : Phase chronique de I'inflammation avec recrutement de lymphocytes et de macrophages
qui fusionnent en cas d’échec de phagocytose pour former des cellules géantes (Klopfleisch et al., 2016)

Les macrophages via les intégrines B1, B2 et B3 peuvent interagir avec la matrice provisoire et
le biomatériau afin d’en couvrir la surface. Les macrophages assemblés relarguent des signaux
chimioattractants supplémentaires (PDGF, TNF-a, interleukine-6 IL-6, granulocyte-colony stimulating
factor G-CSF et granulocyte macrophage-colony stimulating factor GM-CSF) afin de recruter d’autres

macrophages (214).
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Les macrophages peuvent ainsi se différencier majoritairement en deux types de
macrophages. Les macrophages M1 (dits macrophages activés), induits notamment par l'interféron-y
(IFN-y) et des lipopolysaccharides bactériens (LPS), pro-inflammatoires qui sécretent IL-1, IL-6, IL-8 et
TNF-a accentuent I'inflammation en essayant de dégrader le biomatériau par phagocytose et relargage
de ROS (reactive oxygene species) et d’enzymes lysosomales. Ils ont également une haute capacité de

présentation d’antigenes et permettent la différenciation des lymphocytes Thl (217).

Les macrophages M2 (dits macrophages alternativement activés), induits par IL-4 et IL-13, ont
des propriétés plutot anti-inflammatoires grace a la sécrétion d’IL-10 et de TGF-8 afin d’entrainer le
remodelage du tissu environnant par les métalloprotéinases matricielles et la réparation tissulaire via
la vascularisation (215). Trois sous-types de macrophages M2 existent: M2a, M2b et M2c. Les
interleukines IL-4 et IL-13 conduisent a I'activation des M2a. Les complexes immuns, les TLR (toll-like
receptors) et les agonistes des récepteurs de I'lL-1 permettent I'activation des M2b. L’'IL-10 induit

préférentiellement un phénotype M2c (218).

Ce phénoméne, appelé la polarisation des macrophages, désigne le changement entre les deux
phénotypes M1 et M2 en fonction du microenvironnement. Ces deux états constamment présents
peuvent ainsi étre exploités pour favoriser des mécanismes de remodelage constructif qui minimisent

la réaction inflammatoire (219).

Les lymphocytes, quant a eux, sont également attirés par les cytokines sécrétées par les
macrophages. Les lymphocytes T CD4+ sont les lymphocytes majoritairement présents au niveau du
site de I'inflammation et produisent des cytokines anti-inflammatoires telles que I'lL-4 et I'lL-13. lIs
sont également impliqués dans le changement de phénotype des macrophages (M1 vers M2) et la

formation d’un granulome (215).

La formation de ce granulome fait suite a la fusion des macrophages en cellules géantes (FBGC,
foreign body giant cells) qui a lieu lorsque les macrophages seuls ne sont pas capables d’avoir une
fonction phagocytaire, afin d’éviter leur apoptose. Ces cellules sont trés grosses (plusieurs centaines
de um) et possedent des dizaines de noyaux (on les appelle également cellules géantes multinucléées).
C'est le type cellulaire le plus persistant lors d’une réponse a un corps étranger et il entraine la
dégradation du matériau a long terme, ce qui a pour conséquence I'échec du dispositif implantable
lorsqu’il est synthétique permanent. Il est également la source de la formation d’un granulome qui

correspond a une capsule fibrotique qui entoure le matériau (Figure 35).
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Figure 35 : Formation d’un granulome, capsule fibrotique, qui entoure le matériau
(Klopfleisch et al., 2016)

Cette capsule est particulierement formée sous l'influence d’IL-4 et IL-13, sécrétées par les
macrophages M2 mais elle est aussi influencée par des facteurs de croissance pro-fibrotiques et
angiogéniques tels que le PDGF, le VEGF, et le TGF-8. Ces facteurs sont sécrétés par un ensemble de
cellules qui peuvent étre d’origine immunitaire, des kératinocytes et des fibroblastes, des cellules
adipeuses, etc. Ces facteurs attirent et activent également les fibroblastes, qui produisent du collagéne
et d’autres protéines de la MEC, contribuant ainsi a la formation du granulome. Des enzymes
protéolytiques telles que les métalloprotéinases sont sécrétées par des macrophages et/ou des
cellules endothéliales et ont un réle dans le remodelage de la MEC. Dans un premier temps, ce tissu
est plutét composé de macrophages phagocytaires, de fibroblastes synthétisant des fibres de
collagene et de capillaires puis devient moins cellulaire afin de constituer un tissu fibrillaire dense qui

constitue une barriere d’interaction avec le tissu environnant (215).

2. Réponse a une matrice naturelle ou synthétisée in vitro

Comme évoqué précédemment, |'utilisation de matrices naturelles ou synthétisées in vitro,
gu’elles soient des allogreffons ou des xénogreffons, fixées ou non, décellularisées ou non,
synthétisées par des cellules in vitro ou non, est une stratégie de plus en plus répandue dans le
domaine de l'ingénierie tissulaire. Par ailleurs, les matrices faisant appel a des techniques de

décellularisation ont été les plus étudiées in vivo et notamment au niveau de la réponse inflammatoire.

L'utilisation des matrices synthétisées in vitro par des cellules est beaucoup plus récente et un

paradigme général ne peut encore étre établi, bien souvent par manque de données post-

implantation.

90



La MEC utilisée dans ce cas ne va pas subir les réactions de I'h6te face a un corps étranger
classiques. En effet, comme un matériau completement naturel, les matrices utilisées présentent une
architecture, un design biomoléculaire et une composition biologique physiquement et
biochimiquement trés proches, dites natives, et permettent une réponse orientée vers la cicatrisation
plutét que vers I'encapsulation (220). La cicatrisation suite a une blessure peut étre décrite selon 3

phases majeures : inflammation, prolifération et remodelage (Figure 36) (221).
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Figure 36 : Réponse normale du corps lors de la cicatrisation vs réponse immunomodulatrice lors
de I'implantation d’un biomatériau (Hortensius et al., 2016)

Pendant la phase d’inflammation, qui a lieu immédiatement aprés les dommages tissulaires,
la production de chimiokines, par les cellules de I'inflammation telles que les neutrophiles et les
macrophages au niveau du site de la blessure, est stimulée par le PDGF et le TGF-6. Les cytokines pro-
inflammatoires (TNF-a et IL-1) sont sécrétées puis les macrophages subissent une transition vers un
phénotype anti-inflammatoire permettant la synthése de protéines de la MEC via le recrutement de
fibroblastes. Finalement, la phase de remodelage, grace aux progéniteurs et cellules souches
endogenes, permet simultanément de synthétiser du collagene tout en dégradant la MEC. Un certain
nombre d’étapes sont communes lors de [I'implantation d'un matériau aux propriétés

immunomodulatrices (222).

En effet, au contact du biomatériau, les neutrophiles viennent s’infiltrer au niveau du site de

I'implantation, suivis par des macrophages qui changent rapidement de phénotype, passant du
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phénotype M1 pro-inflammatoire, au phénotype M2 immonumodulateur. Ce dernier favorise le

remodelage dés les premieres semaines de I'implantation (223).

Si on s’intéresse aux matrices naturelles décellularisées, cas de figure pour lequel le recul est
suffisant pour avoir une idée globale des mécanismes en jeu, on s’apercoit que ces matrices entrainent
une régénération tissulaire, contrairement aux produits synthétiques qui provoquent une
encapsulation. En effet, les techniques utilisées pour la décellularisation essayent de garder la
composition et les propriétés architecturales et chimiques de la MEC les plus natifs possibles. Ainsi, la
MEC implantée va s’orienter vers une réponse de régénération afin de synthétiser une nouvelle MEC
plutét que celle d’une inflammation chronique (220). En effet, 24 a 48h apres I'implantation, les
neutrophiles vont infiltrer le matériau et commencent a dégrader le matériau tout en relargant des
cytokines. Ces cytokines permettent le recrutement des macrophages aprés 48h au niveau du site
d’implantation afin de diminuer la réponse inflammatoire. Celle-ci tend progressivement vers un
phénotype de remodelage constructif par transition des macrophages M1 en M2. Tandis que le
matériau est dégradé, les fibroblastes et les cellules souches sont alors recrutés au site d’implantation

et synthétisent une nouvelle matrice afin de créer un tissu fonctionnel (224).

Toutefois, si cette décellularisation n’est pas totale, les résidus restant au sein de la MEC, et
notamment I’ADN, peuvent avoir un effet délétere sur la réponse de I'hote (225). En effet, des résidus
cellulaires entrainent la formation d’une cicatrice plutot que d’un tissu fonctionnel. De plus, ces résidus
vont altérer la transition d’'un phénotype M1 vers M2. L’ADN résiduel est reconnu comme étant un
DAMP par interaction avec TLR9. D’autres DAMP ont été identifiés tels que HSP (heat shock proteins),
les molécules S100 et HMGB1 (high mobility box group 1) (224). Pour prédire I'efficacité de la
décellularisation, un seuil est largement utilisé par les chercheurs utilisant cette technique: Ila
décellularisation serait suffisante si moins de 50 ng d’ADN par mg de tissu sec sont retrouvés, avec des
fragments d’ADN inférieurs a 300 paires de bases. Cette valeur reste cependant trés arbitraire et
nécessite des études plus approfondies puisque la réponse immunitaire d’'un héte est stimulée avec

des fragments d’ADN de seulement 24 paires de bases (220).

Les mécanismes liés aux propriétés immunomodulatrices générées lors de I'implantation de
matrices décellularisées ne sont pas bien connus. Des hypothéses évoquent le fait que I’élimination
des complexes majeurs d’histocompatibilité entrainerait une réponse anti-inflammatoire in vivo,
permettrait une diminution de la prolifération des lymphocytes T in vitro, une diminution d’expression

d’IL-1 et d’IFN-y (221).

La dégradation du matériau dépend de sa densité et des traitements qu’il a subi, comme la

réticulation chimique par exemple. Cette méthode est souvent utilisée pour augmenter les propriétés
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mécaniques du matériau ainsi que pour masquer les antigénes. Ce traitement est reporté comme étant

tres délétere, favorisant le phénotype pro-inflammatoire M1 et I’'encapsulation (223).

Les protéines de la MEC sont trés conservées a travers les espéces et sont donc faiblement
immunogéniques. Toutefois, I'épitope a-gal présent chez les mammiféres non-primates a été identifié
comme étant a la source de réponse inflammatoire et méme de rejet. Ce probléeme concerne

uniquement les xénogreffes puisque les humains sécretent naturellement I'anticorps anti-gal (220).

Une alternative aux matrices naturelles décellularisées sont les matrices synthétisées in vitro
a partir de cellules en culture. Cette approche reste toujours trés récente et aucun paradigme ne peut
encore étre établi. De plus, dans ce cas, une étude approfondie de la réponse inflammatoire manque
toujours et notamment parce que les études utilisant cette stratégie font appel a des animaux
immunodéficients. Pour les implantations chez I'"humain, I'explantation des échantillons n’est pas

possible donc les études sont limitées (224).

Dans le contexte des substituts vasculaires, 4 groupes ont utilisé I'approche des matrices
synthétisées in vitro par des cellules : Niklason, Tranquillo et Auger avec décellularisation avant
implantation et L’'Heureux, sans décellularisation. Dans ce contexte, le remodelage, s'il a lieu, doit étre

finement régulé afin d’éviter la sténose ou la dilatation du substitut implanté.

Le groupe de Niklason utilise un échafaudage biodégradable ensemencé avec des CML lisses
cultivées dans un bioréacteur pendant 8-10 semaines. Cette stratégie a permis d’obtenir dés 1999 des
substituts vasculaires autologues et endothélialisés, implantés chez le porc pendant 4 semaines (226).
Malheureusement, tres peu d’informations ont été publiées quant a la réponse inflammatoire. Dix ans
plus tard, ce méme groupe a utilisé une stratégie similaire mais en utilisant des CML humaines issues
de cadavres afin d’obtenir une matricée synthétisée in vitro qui sera par la suite décellularisée (113).
L'implantation chez le babouin, sans endothélialisation préalable, pour des substituts de 6 mm de
diametre interne et I'implantation chez le chien, avec endothélialisation autologue, pour des substituts
de petit calibre ont montré un remodelage considérable. En effet, un tissu lache fibreux s’est formé
autour du substitut mais sans formation d’un tissu fibrotique. Trois mois apres implantation, de
I’élastine a été marquée dans les régions fortement infiltrées par les cellules de I’'h6te mais pas au
milieu de la greffe. Des cellules positives pour 'actine a des muscles lisses ont été retrouvées tout le
long du substitut. Ce marquage ne permet pas de distinguer si ces cellules sont des myofibroblastes
(et donc des marqueurs d’un tissu fibrotique) ou des CML (et donc des marqueurs d’un remodelage

réparateur). De plus, des cellules endothéliales ont été observées au niveau de la lumiére du greffon.
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Des analyses de sang ont permis de montrer qu’il n’y avait pas de prolifération des cellules T
chez le babouin, aucun signe de calcification n’a été détecté et aucune cellule géante associée a la

réponse a un corps étranger non plus.

En 2016, des études cliniques ont été menées et 16 semaines apres implantation, une
infiltration importante de monocytes a été mise en évidence, au niveau de la surface abluminale, ainsi
que des cellules positives a I'actine a des muscles lisses. A 55 semaines, les résultats ont montré une
diminution du marquage des monocytes mais une augmentation du marquage des cellules positives a
I'actine a des muscles lisses, montrant ainsi une progression de la réponse de I'hote. Toutefois,
I’explantation a 55 semaines n’a été effectuée que sur un seul greffon. Les substituts ont été

complétement réendothélialisés et contenaient tres peu de lymphocytes B ou T (96).

Le groupe de Tranquillo a étudié I'implantation de matrices synthétisées in vitro par des
cellules chez le gros animal. Sa stratégie repose sur la culture de fibroblastes sur un échafaudage de
fibrine pendant plusieurs semaines afin d’obtenir une matrice qui sera par la suite décellularisée.
L'implantation dans I'artére fémorale de brebis a montré un remodelage important du substitut. En
effet, 24 semaines apres implantation, la concentration en collagéne a fortement augmenté par
rapport aux valeurs a 8 semaines, atteignant les valeurs de I'artére native. A 24 semaines, aucune
région acellulaire n’a été retrouvée, ce qui prouve la colonisation du substitut par les cellules de I’h6te
(majoritairement des cellules positives a la fois pour I'actine a des muscles lisses et pour la calponine).
A 8 semaines, des marquages CD45, CD3 et CD11b positifs ont mis en évidence la présence de
lymphocytes T et de macrophages. A 24 semaines, ces marquages ont diminué (124). Des résultats
similaires ont été obtenus lors de lI'implantation du substitut chez de jeunes agneaux (125).
Récemment, des implantations chez le babouin ont montré une colonisation par les cellules de I’h6te
tres étendue a 3 mois et 6 mois aprés implantation. Par ailleurs, des cellules immunitaires et
inflammatoires ont été retrouvées de fagon éparse (éosinophiles, leucocytes polymorphonucléaires,
lymphocytes et macrophages). Des injections intradermiques de greffon homogénéisé ont montré un
test négatif puisqu’aucune réaction n’a été détectée. De plus, les concentrations sanguines en

immunoglobulines étaient proches des valeurs seuil (126).

La technologie d’obtention d’une matrice par synthése d’un feuillet de matrice extracellulaire
par des fibroblastes in vitro a été exploitée par les équipes d’Auger et de L’Heureux. La premiére équipe
a utilisé la décellularisation avant implantation tandis que la deuxiéme s’en affranchissait. En 2016, le
groupe d’Auger a implanté pendant 6 mois des substituts obtenus par enroulement de feuillets chez
des rats immunocompétents. Les analyses sanguines montraient des taux normaux de neutrophiles,

lymphocytes, monocytes, éosinophiles et basophiles.
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La protéine C réactive, marqueur de l'inflammation, n’a pas été détectée. Aprés 6 mois, le
remodelage n’était pas total puisque les cellules de I’'h6te n’ont pas été retrouvées au milieu du
greffon, bien que des cellules positives a I'actine a des muscles lisses et la calponine aient été marquées
au niveau de la surface luminale, au milieu du greffon. Par ailleurs, de la délamination était visible bien

gu’aucun signe de dégradation n’ait été observé (227).

L’équipe de L'Heureux a fait le pari de ne pas utiliser de décellularisation afin de protéger la
structure et I’'organisation natives de la MEC synthétisée par des fibroblastes. Des implantations a long
terme ont été réalisées en 2006 chez plusieurs modéles animaux immunosupprimés : rats, chiens et
primates (142). Les greffons humains implantés dans I'aorte abdominale de rats immunodéficients
pendant 6 mois ont été remodelés par les cellules de I’'h6te : des cellules positives a I'a-actine étaient
retrouvées entre I'adventice et la membrane interne. De plus, des protéoglycanes étaient marquées a
6 mois alors qu’elles n’étaient pas présentes a 90 jours. Chez le primate, une faible réponse
immunitaire était observée mais le remodelage par les cellules de I’'h6te correspondait aux
observations faites dans le modele de rats. De plus, la formation d’un endothélium confluent a été
démontrée par marquage du facteur von Willebrand. Dans I’étude clinique publiée en 2009, des fortes
concentrations en IgG ont été reportées (143). La cause de cette réaction immunitaire provenait de
I'utilisation d’un sérum feetal bovin provenant de Nouvelle-Zélande. Elle n’était pas observée pour les
greffons cultivés avec un sérum provenant des Etats-Unis. En 2011, dans le cadre de la création urgente
d’un abord vasculaire, un greffon humain autologue dévitalisé a été implanté chez un patient qui ne
pouvait plus recevoir de fistule artério-veineuse native (144). Les résultats récoltés apres 8 semaines
d’implantation ne montraient pas de réactions indésirables face a l'implantation d’une matrice
dévitalisée. Derniérement, 3 patients ont recu des greffons allogéniques, non vivants et non
endothélialisés comme abord vasculaire (145). Aucune dégradation n’a été observée, le taux de
lymphocytes était stable et les résultats du PRA (panel reactive antibody) étaient négatifs 24 semaines
apres implantation. Ces résultats montrent I'innocuité des greffons allogéniques et la possibilité

d’utiliser une matrice dévitalisée sans avoir recours a la décellularisation.

En conclusion, il semble que toutes les techniques permettant la production de matrices
synthétisées in vitro et faisant appel a la décellularisation montrent une réponse inflammatoire légere
et immunomodaulatrice. En effet, tous les substituts étaient recolonisés par des cellules de I'h6te afin
de synthétiser une nouvelle matrice. Les résultats sans décellularisation montrent que la présence de
cellules allogéniques, méme mortes, ne porte pas préjudice a I'intégration du tissu et a son remodelage
in vivo. Cependant, des études plus poussées sur la réponse inflammatoire sont nécessaires afin de
mieux comprendre les mécanismes en jeu lors de I'implantation d’une matrice synthétisée par des

cellules in vitro.
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VIIl. APPROCHE TEXTILE

Les textiles médicaux sont largement utilisés pour fabriquer des implants, notamment pour
traiter des hernies et des maladies vasculaires, depuis plus de 60 ans (228). Récemment, des approches
textiles ont également été utilisées pour la bio-fabrication d’échafaudage a base de fibres pour des
applications d’ingénierie tissulaire (229) (230) (231) (232). Ces technologies sont trés polyvalentes et
incluent des méthodes d’assemblage telles que le tissage, le tricotage, le tressage et I'électrospinning.
Les approches permettent de changer I'architecture en contrélant la taille et I'orientation, la taille des
pores et la géométrie de la construction finale, I'interconnectivité des pores, la topographie de surface
et in fine, les propriétés mécaniques. Toutes ces propriétés sont des éléments clés pour le
comportement cellulaire de I'implant construit. En effet, grace a l'utilisation de fibres chargées en

cellules, la distribution cellulaire peut étre également finement régulée (233).

L'incorporation des textiles comme implants vasculaires a débuté en 1952 avec le travail de
Voorhees qui a remplacé des vaisseaux aortiques de chiens par des tubes de Vinyon-N(
polyvinylchloride) tissés (228). Suite a cela, plusieurs études cliniques ont utilisé différents types de

matériaux (Nylon, Teflon®, Dacron®, Orlon) et différentes constructions avec des diamétres variables.

Le tricotage est une méthode permettant de créer des structures 2D et 3D complexes par
entrelacement de fils grace a un arrangement organisé de boucles connectées. Selon le type de
tricotage, les constructions possedent différentes propriétés physiques et mécaniques et ce processus
est automatisable (233). Les structures tricotées sont flexibles, compliantes et facilement manipulables
mais leur porosité peut poser probléme. Le substitut vasculaire faisant appel a cette technique le plus
connu et commercialement utilisé est le Dacron® tricoté. Les stents métalliques peuvent également

avoir des fibres structurées sous forme de monofilament tricoté (74).

Le tressage nécessite I'entrelacement de trois fils ou plus pour créer des formes géométriques
3D et a pour avantage d’avoir une grande souplesse au niveau des propriétés de charges axiales et
radiales, une bonne stabilité physique et une bonne résistance a la fatigue. Cette propriété, ainsi que
sa faible rigidité en flexion, ont été exploitées pour la fabrication de stents (WALLSTENT®, Boston
Scientific Co. pour une application dans la carotide par exemple). Néanmoins, il entraine des probléemes

de changement de diameétre lorsque la construction est étirée (233).

96



Le tissage est I'une des techniques textiles ancestrales et reposent sur I'utilisation de deux
types de fils : le fil de trame (weft) et le fil de chaine (warp). Le fil de trame passe alternativement au-

dessus et en-dessous des fils de chaine permettant de créer une structure dense et peu poreuse (Figure

37).
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C’est une technique qui apporte beaucoup de souplesse dans les propriétés désirées puisque
la porosité, la densité de tissage, le nombre de fils et leurs diameétres peuvent étre facilement modulés.
Le Dacron®, évoqué précédemment comme étant tricoté, est aussi retrouvé sous forme tissé. L'un des
avantages majeurs du tissage est sa facilité de construction grace a un métier a tisser manuel ou
automatisé (233). Les caractéristiques importantes qui ont permis 'utilisation de constructions tissées
en clinique sont : la surface lisse, la manipulation facile, la faible perméabilité transpariétale, la force a
I’éclatement, la force a I’arrachement de sutures et la réponse biologique réparatrice (74). En effet, sa
structure finement poreuse permet a un substitut vasculaire d’étre étanche tout en laissant possible
les échanges avec le tissu environnant, permettant par exemple, la colonisation par des cellules de
I’'hote. L'arrangement des fils entre eux de facon orthogonale entraine une élongation axiale et des
propriétés de compliance radiale faibles, constituant un désavantage important mais qui n"’empéche
pas sa large utilisation en clinique. Cette mauvaise compliance est attribuée au comportement non
élastique du matériau tissé. En effet, la structure va se comporter uniguement comme les fibres de
collagene dans une artére native et la composante élastique ne va pas étre représentée, augmentant
ainsi la rigidité du substitut (74). Différentes stratégies ont été utilisées afin de trouver une alternative
a ce probléme, et notamment en 2011 grace a la création d’'un prototype formé de deux couches
tissées : la couche interne est composée de poly-trimethylene terephtalate ayant un module élastique
faible, et la couche externe est faite de polyester aux propriétés élastiques élevées. Ainsi, les deux
couches miment a la fois I'effet des fibres de collagéne et des fibres élastiques. Malheureusement,

aucune étude in vivo n’a encore été réalisée (234).
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IX. OBIJECTIFS

Il'y a 20 ans, une étude pionniére a été menée par Nicolas L'Heureux afin de construire un
substitut vasculaire issu de I'ingénierie tissulaire sans échafaudage exogene. Pour cela, des cellules
mésenchymateuses humaines étaient cultivées in vitro afin de synthétiser un feuillet de matrice
extracellulaire entierement biologique. Ces feuillets étaient ensuite roulés autour d’un tube puis
cultivés dans un bioréacteur pendant 2 mois afin de permettre la fusion des couches de matrice
extracellulaire. Cette méthode (détaillée dans la partie 1V.4.1. Matrice extracellulaire synthétisée par
des cellules in vitro) a permis d’obtenir des résultats impressionnants en terme de propriétés
mécaniques. Cette étude a également été un grand succes suite a I'implantation de substituts
autologues vivants chez I’lhumain (235). Par ailleurs, un greffon dévitalisé, mais non décellularisé et
endothélialisé avec des cellules autologues avait montré une bonne perméabilité a 8 semaines post-
opération (144). Par la suite, deux greffons non endothélialisés et dévitalisés ont été implantés chez
trois patients et étaient perméables pendant plusieurs mois (145). Ces résultats montrent donc la
possibilité d’utiliser un greffon allogénique, sans endothélialisation préalable, avec des perméabilités
primaires assistées et secondaires satisfaisantes. Ces résultats positifs suggérent que ce greffon
n’entraine pas de rejet ou de réponse a un corps étranger et permet une meilleure intégration du tissu

grace au remodelage positif de I'héte.

Malgré ces résultats tres prometteurs et I'évolution rapide vers les essais cliniques, la
production de ces greffons entierement biologiques souléve quelques problémes et laisse plusieurs
guestions importantes sans réponse. L’assemblage des feuillets autour d’'un tube demande des étapes
de maturation longues et colteuses. En effet, pour permettre I'obtention d’un greffon
mécaniquement tres fort, la fusion des différentes couches de feuillet était réalisée pendant 8-12
semaines dans des bioréacteurs, trés consommateurs de milieux de culture. Le temps de production
total de ces greffons utilisés pour les essais cliniques s’élevait a environ 7 mois puisqu’ils contenaient
plusieurs séries de couches nécessitant plus de deux mois de maturation chacune. De plus, ces
bioréacteurs augmentent les risques de contamination a cause des risques de bris dans un systéme
complexe. Par ailleurs, une structure par couche augmentait le risque de délamination dans les
conditions dynamiques rencontrées in vivo. En outre, cette stratégie limite la géométrie et les

propriétés mécaniques locales du greffon.

Grace a son approche textile, cette thése propose d’assembler le greffon trois fois plus
rapidement, et donc a moindre co(t, tout en préservant les qualités de la matrice extracellulaire

synthétisée par des cellules in vitro, ainsi que les trés bonnes propriétés mécaniques obtenues
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précédemment. De plus, cette technique, s’affranchit de I'étape de maturation en bioréacteur et
élimine les problémes de délamination dus a une fusion incompléte des couches de MEC. L’approche
textile permet aussi un trés bon contrble local et directionnel des propriétés mécaniques des
structures construites. Elle permet également un controle sur le design de la construction, et par
exemple, sur sa forme finale. Contrairement a la stratégie précédente, elle apporte une flexibilité au
niveau de la densité et de la porosité de la paroi, parameétre important pour la colonisation par les
cellules de I'hé6te. Enfin, cette these montre aussi que la production de textiles humains ne se confine
pas seulement a la fabrication de substituts vasculaires, elle peut également étre utilisée pour le

développement de tissus complexes.

La premiere étape de la thése consistait a mieux comprendre I'organisation et la composition
de la matrice extracellulaire synthétisée par des cellules in vitro, nommée CAM pour Cell-Assembled
extracellular Matrix, responsables de sa capacité d’intégration dans I'hote et sa force mécanique
impressionnante. Parallelement, I'effet de la dévitalisation par séchage, processus utilisé pour stocker
la CAM et créer des modeles allogéniques, « préts a étre utilisés », a été évalué. Pour cela, des mesures
d’épaisseur et de résistance a la perforation ont été réalisées afin de comparer les potentielles
variations entre un feuillet, dit frais, c’est-a-dire vivant et hydraté, et un feuillet dévitalisé, c’est-a-dire
dans lequel les cellules ont été tuées par séchage. La composition en protéines humaines de la MEC a
été analysée par spectrométrie de masse et des colorations histologiques ont été réalisées afin de
mettre en évidence la composition et la distribution du réseau de collagénes, des glycosaminoglycanes
et des fibroblastes. La distribution de protéines plus spécifiques, ayant un réle clef dans I'organisation
d’une matrice biologique, identifiées précédemment par spectrométrie de masse, a été évaluée par
immunofluorescence. Par la suite, une étude ciblée sur les fibrilles de collageéne a été menée par
microscopie électronique afin de comprendre la distribution ultrastructurale et la densité du réseau
de collagenes ainsi que d’expliquer la force mécanique des feuillets. L'impact de la dévitalisation sur la
densité et le diametre des fibrilles de collagene a été quantifié. Finalement, une étude a plus haute
échelle par génération de seconde harmonique, a permis d’observer I'orientation des fibres de
collagéne, parametre qui joue un réle crucial dans la résistance mécanique d’un tissu. Pour conclure,
cette premiere étape visait a mettre en évidence I'organisation de la CAM et ses similarités avec une
matrice biologique native pour démontrer que la CAM déshydratée constitue littéralement un « bio-

matériau ».

La deuxieme étape avait pour but de montrer la conception de textiles humains. Pour cela, des
rubans de CAM ont été réalisés par coupure longitudinale du feuillet. Ces rubans pouvaient étre
torsadés afin d’obtenir des fils. L'état de surface de ces fils a été observé par cryo-microscopie

électronique a différents niveaux de torsion et la réorganisation du réseau de collagéne a été analysée
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par coupes histologiques. De plus, la distribution ultrastructurale ainsi que la densité des fibrilles de
collagéne ont été observées par microscopie électronique a transmission. Ces différentes méthodes
ont été réalisées afin de mieux comprendre I'impact du torsadage sur la structure de la CAM. Par
ailleurs, les facteurs influencant la résistance mécanique des fils, ont été investigués, tels que : le degré
de torsion, la largeur des rubans ou I'dage des feuillets. De plus, cette étude a permis de mettre en
évidence la variété de structures complexes pouvant étre créées avec cette approche afin de
développer des textiles humains. Ainsi, des structures tressées, crochetées, tricotées, etc. ont été
réalisées. La possibilité de cellularisation de tels assemblages a également été étudiée. Finalement,
deux applications pour l'utilisation de ces fils entierement biologiques et humains ont été mises en
évidence : I'utilisation comme fil de suture et le tissage d’un substitut vasculaire issu de I'ingénierie
tissulaire. Pour conclure, cette étape visait a mettre en évidence la conception de bio-textiles grace

aux fils de CAM, mécaniquement suffisamment forts pour étre assemblés en tissus complexes.

La troisieme étape visait a décrire la bonne intégration de la CAM in vivo, déja observée de
facon anecdotique chez des patients, en utilisant des implantations sous-cutanées chez le rat
immunodéficient pour analyser la réponse immunitaire innée de I'h6te. Ainsi, des fils étaient implantés
dans le dos du rat a I'aide d’une longue aiguille. L'implantation d’'une membrane de collagéne
commerciale bovine reconstituée a été réalisée comme contrble. L'effet de différents traitements
(dévitalisation, décellularisation, gamma stérilisation et torsadage) sur la réponse inflammatoire et le
remodelage in vivo a été analysé. Pour cela, de 2 semaines a 6 mois apres implantation, des coupes
histologiques de peau contenant le fil ont été réalisées afin d’observer la réponse inflammatoire par
une coloration Hématoxyline Eosine. Le reste des fils a été récupéré afin d’évaluer la résistance
mécanique apres I'implantation, par test de traction. Le remodelage a été analysé grace au marquage
spécifique de trois protéines importantes de la matrice extracellulaire présente dans la CAM. La
réponse inflammatoire a été quantifiée par immunofluorescence grace au marquage spécifique des
macrophages M1 et M2. Pour conclure, cette étape a mis en évidence la persistance de la CAM in vivo,

avec une faible réponse inflammatoire, un remodelage trés modeste et sans dégradation significative.

Ces trois études en paralléle visaient a montrer les caractéristiques impressionnantes de la
CAM : un « bio-matériau » qui est mécaniquement trés fort sans matériel exogene ou sans avoir
recours a des modifications chimiques, qui est completement biologique et humain, dont
I’organisation ressemble a une matrice native, et qui garde ses qualités biologiques car il n’est pas
reconnu comme un corps étranger in vivo. Grace a I'approche textile, il est maintenant possible de
fabriquer des textiles humains allogéniques, qui ont le potentiel de jouer un réle mécanique et

biologique a long terme grace a une intégration inégalée post-transplantation.
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Abstract

Traditionally, tissue engineering has been dependent on biomaterials to provide the desired shape and
mechanical properties to the engineered tissue. However, most biomaterials are recognized as foreign
by the innate immune system of the body, which leads to an inflammatory response, which in turns
leads to chronic inflammation and, finally, fibrous encapsulation.[! Advances in tissue engineering
have led to the production of Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM) through a process termed
Tissue Engineering by Self-Assembly, or TESA.?? B! Sheets of CAM have been shown to be long-lived in
vivo and very slowly remodeled, indicating that the CAM is not recognized as foreign.!*! ! 61 'l Here,
we show that by combining this truly “bio”-material with a textile-based assembly method, an array of
completely biological human products could be produced for various applications. This novel approach
is faster, automatable, much more versatile than the previously described sheet-based approach and,

is an enabling technology for the mass production of tissue-engineered human textiles.

Keywords: Human textiles, cell-assembled extracellular matrix, tissue-engineered yarn, bio-material
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1. Introduction

Medical textiles, either as external or internal devices, have been an integral part of modern medicine.
When used as implants, these can be as simple as sutures or as complex as covered stents for
abdominal aorta aneurism repair. Depending on the applications, they can be made of biodegradable
materials, like processed collagen or polyglycolic acid, or of permanent polymers, like Dacron® (PET:
Polyethylene terephthalate) or polypropylene. Biodegradables are well suited for repairs of tissues
that heal quickly but their use for applications that require long-term tissue integrity is challenging
because they rely on the fact that their degradation will not interfere with the biological or mechanical
functions of the implant. Permanent synthetic materials tend to create a significant inflammatory
response that leads to chronic inflammation and fibrous encapsulation.™™ In some applications, this
response can be a positive contribution to the tissue repair strategy, such as in the case of a
polypropylene mesh used for abdominal hernias. However, this scarring response can be very
detrimental for many other applications. But what if we could provide a textile that is not recognized

a foreign and that the body can slowly remodel to fit its environment?

In the specific field of cardiovascular devices, textile-based grafts were the first synthetic vascular
grafts used (over 60 years ago), and are still the gold standard today for large diameter arterial
replacement.®®! However, in smaller diameter applications, like coronary heart bypass, leg bypass, or
arteriovenous shunts for hemodialysis, they lead to critically poor clinical outcomes because they
generate an inflammatory response that leads to scar formation, which will encroach on the lumen of
the conduit and cause a blockage.”! 1% |n an effort to find an alternative to the use of synthetic
materials, we have pioneered an approach based on the production of robust sheets of extracellular
matrix (ECM) synthesized by normal, adult, human skin fibroblasts in vitro.!? 1! This CAM has shown
significant mechanical strength without the need for chemical modifications or addition of synthetic

[2] [11]

scaffolding.
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CAM sheets were rolled and matured for months in a bioreactor to produce the first completely
biological tissue-engineered vascular graft (TEVG) that were successfully transplanted in the arterial
circulation.” ! The CAM is well accepted by the host and persists for months unlike chemically
processed collagens that are seen as foreign by the body and degraded rapidly.[*? 3l While this rolling
approach was adequate for making blood vessels, and performed very well in clinical trial ! ©, it has
a few key drawbacks as a general strategy to produce tissue-engineered products such as: 1) giving
little control over the local or directional properties of the construct, 2) rolling/folding can produce a
limited number of geometries and, 3) tissue cohesion depends on the cellular activity in a bioreactor
to fuse the various layers together, a process that is costly, time consuming (months), and is
patient/cell line dependent. By combining this tissue-engineered biomaterial with a textile approach,
we eliminate the need for a bioreactor step and can have a faster, automatable, and very versatile
assembly method to produce an array of biomedical products that will be completely biological,
human, and available “off the shelf”. These human textiles will have an unprecedented ability to
integrate in the host because the extracellular matrix will not have been chemically denatured and no

exogenous material will create inflammation.
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2. Material and methods

2.1.CAM Production

HSFs were isolated from adult normal human skin as previously described.® Fibroblasts were grown
in DMEM/F-12 media (Gibco, #31331-028) supplemented with 20% FBS (1:1 Biowest
#51810.500:Hyclone #SH30109.03) and 1X Pen/Strep (Gibco #15140-122) and used at passages 3 or 4.
To produce the CAM, HSFs were cultured for 6 to 12 weeks with a supplementation of 500 uM of
sodium L-ascorbate (Sigma, #A4034-500G) in 225 cm? flasks. To devitalize the tissue, CAM were quickly
rinsed in distilled water and dried at room temperature under a biosafety cabinet. Dried CAM was
stored at -802 C. Prior to use, CAM was rehydrated in water for at least 1 hr. This study was done in
accordance with article L. 1243-3 of the code of public health and under the agreement DC-2008-412

with the University Hospital Center of Bordeaux, France (update 10/10/2014).

2.2.Yarns Production

Rehydrated CAMs were placed under a cutting device, blades were pressed on the sheet and the device
was pushed to rotate the blades and cut the CAM to obtain 3 to 10-mm-wide ribbons of. For the 3-
meter-long ribbon, CAM were dried on a thin sacrificial plastic sheet with a printed pattern and both
sheets were cut with a scissor. For twisting, one extremity of a rehydrated ribbon was placed on a
twisting device, while the manipulator held the other extremity. The calibrated motor was turned on
and the ribbon was twisted while the manipulator dehydrated it by massage. Ribbons can be twisted
at 2.5, 5 and 7.5 rev-cm™. The 3-meter-long ribbon can be folded in 2 equal parts and twisted at 5

rev-cm to strengthen the circumferential thread used to weave the TEVG.

2.3.Histology

Masson’s trichrome staining were performed as previously described.™ Images were acquired using

an Eclipse 80i microscope (Nikon, Japan).
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2.4, Transmission electron microscopy

Yarns were prepared as previously described.?! Samples were examined with a transmission electron

microscope (H7650, Hitachi, Tokyo, Japan) at 80kV. Images were then analyzed with Image J.

2.5.Cryo-electron microscopy

Yarns were fixed with 2.5% glutaraldehyde/0.1M phosphate buffer. Samples were mounted with
“tissue freezing medium”/colloidal graphit, and rapidly transferred into liquid nitrogen and then, into
the preparation chamber (-140°C). Samples were sublimated (-95°C) and coated with platinum
(30”/10pA). Samples were then transferred to the microscope cryo-stage (CRYO-SEM PP3010T,
Quorum Technologies, England). Observations were done at 3kV with a GeminiSEM 300_FESEM (ZEISS,

Germany).

2.6.Yarns characterization

Diameter of yarns was determined with a laser micrometer (Xactum, AEROEL). Then, yarns were
clamped in jaws of a tensile testing machine (MTS, Criterion 43, force sensor 250N), pre-tested at 20

mm/min until reaching 0.1N and then pulled until rupture.

2.7.Suture skin nude rat

Stitches in overlock were made in the back of an adult nude rat to close a wound of 3-cm-long with a
curved surgical needle under gas anesthesia (isoflurane). Buprenorphine (30 ug/g) was administrated
intraperitoneally 30 min before and the day after the procedure. All procedures and the animal
treatment complied with the Principles of Laboratory Animal Care formulated by the National Society
for Medical Research. The studies were carried out in accredited animal facilities at the University of

Bordeaux and were approved by the Animal Research Committee of Bordeaux University.
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2.8. TEVGs mechanical properties

TEVGs were cannulated and pressurized with water or gas. Permeability was calculated as previously
described.™ Suture retention, compliance and burst pressure were performed as previously

described.['!

2.9. Statistical analyses

All statistical analyses were performed with GraphPad Prism, Version 6 (GraphPad Software Inc. USA).
Data is presented as mean % standard deviation (SD). Differences between the groups were
determined on basis of analysis of variance (ANOVA) with Tukey’s multiple comparison tests.

Differences were considered significant at p<0.05.
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3. Results and discussion

To produce the CAM, we preferentially used fibroblasts from normal adult human skin, although we
have shown that other mesenchymal cells can be used.? Fibroblasts, in a 225 cm? flask, formed a
strong and cohesive 18 x 10 cm living sheet that was usually used for yarn making after 8 weeks of
culture (Figure 1a). Strips of the CAM were produced by cutting the sheet longitudinally with a custom
device equipped with a series of circular blades that were evenly spaced to achieve the desired width
(Figure 1b). While these “ribbons” readily collapsed into a thin structure when taken out of the
medium, they could also be twisted at various rates of revolutions per unit length to form more
compact, uniform, threads (Figure 1c). The sheet could also be cut in two connected spiral patterns to
obtain a 3-meter-long continuous ribbon (Figure 1d). Either yarn (ribbons or threads) could be dried,
spooled, and stored at -80°C for extended periods of time with no apparent degradation. This process
produced a robust new biological yarn without the need for any exogenous scaffolding or any chemical
crosslinking that would denature this human ECM and make it a target for rapid degradation once

implanted (Figure 1e).

&
||

Il!l!ll
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Figure 1. Human yarn production. a) A fresh sheet detached from the flask after 8 weeks of culture
stretched over a frame. b) Seventeen 5-mm-wide ribbons obtained by longitudinally cutting a CAM
sheet. c) Ribbons could be twisted to obtain threads. From left to right: ribbon (no twist), 2.5, 5 and
7.5 rev-cm™. d) One continuous 3-meter-long ribbon was obtained by cutting a sheet in two connected
spirals (inset). The biological yarn could be dried, spooled, and stored until needed. e) A thread (7.5
rev-cm?) tied to, and lifting, a metal weight of 200 g.

l.l
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Cryo-scanning electron microscopy (cryo-SEM) revealed the smooth and homogenous surface of the
CAM of ribbons after a drying-freezing-rehydration cycle (Figure 2a). Despite this devitalization and
storage process, no cracks, nor holes, nor cell or ECM debris detaching from the CAM were observed.
At this magnification, the decrease in diameter of the yarn as the result of twisting was obvious. These
observations suggest that tissue compaction was increased until 5 rev-em™ but seemed to plateau
thereafter. Cross sections of paraffin-embedded yarn illustrated how the CAM layers are compacted
into a thread. The vert lumiere Masson’s trichrome staining specifically stained the collagen in blue-
green highlighting the very dense network of fibers and the compaction of the matrix (Figure 2b). TEM
imaging revealed the typical striation of collagen fibrils cut longitudinally as well as the very dense
network of collagen fibrils organized in parallel bundles oriented in multiple directions, which is typical
of physiological, strong, mature, human connective tissue (Figure 2c).1*®! 7! Furthermore, microfibrils,
an important sub-component of most ECMs '8, were observed throughout the matrix demonstrating
that the CAM is much more than a collagen network. In fact, using mass spectrometry, over 50
components of the ECM in the CAM were identified demonstrating how this very complex matrix has
a physiological-like organization and composition, which suggests that it could support a variety of
biological functions.[*> TEM observation also clearly revealed that twisting led to an increase in fibril

density and an orientation of the fibrils and microfibrils in the longitudinal axis of the thread.
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200 pm 200 pm

200 pm \ 200 pm

Figure 2. Microscopic view of yarns. a) Cryo-SEM shows the smooth surface of the yarns and the
changes induced by twisting. Scale bar = 200 um. b) Cross sections of yarns stained with Masson’s
trichrome revealed the dense collagen network (blue-green). Three layers of the ribbon are visible (2
are stuck together). Twisting at 5 rev-cm™ produced a very dense tissue. Scale bar = 100 um. ¢) TEM
shows the typical striated pattern of the collagen fibrils arranged in dense parallel arrays to form fibers.
Microfibrils are also visible throughout the tissue but concentrated in some areas (arrow). Twisting
clearly compacted the fibrils but also seemed to align them in the longitudinal direction (this is a cross
section). Scale bar =200 nm.
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This native-like ultrastructure is in contrast with the well-known collagen gels produced from
solubilized collagen where, obviously, only collagen is present and where only an extremely low
density of normal collagen fibrils can be seen in TEM.?° [2Y Tissues from processed collagens, even at
high concentration of collagen, are rapidly degraded in vivo because the innate immune system
recognizes this material as “damaged”."'? 3] There have been previous attempts to produce collagen
yarn from solubilized collagen but these all had to resort to chemically cross-linking the collagen to
achieve significant mechanical properties.l?? 231 241 1251 |n addition, when TEM was presented, the
structure of the collagen was far from normal.[?? [2 Both these denaturation processes (solubilization
and cross-linking) are very likely to bring about an aggressive degradation of the implant material.
While, as mentioned before, this can be acceptable for some application, our goal is to produce a
biomaterial that will integrate and persist in the host to avoid having to heavily depend on rapid
remodeling responses from the patient since these can be very variable dependent on age, sex, health

status and other unknown factors.!2°!

In order to confirm the decreased in diameter seen in cryo-SEM, rehydrated yarn diameters were
measured with a biaxial laser micrometer (Figure 3a). Indeed, twisting reduced ribbons diameter (549
+90 um) significantly and the effect also appeared to plateau at 5 rev-cm™ (355 + 32 um) although this
level was not significantly different from 2.5 or 7.5 rev-cm™. Twisting increased somewhat the force at
failure and the effect also seemed to peak or plateau at 5 rev-cm™ (Figure 3b). The ultimate tensile
stress (UTS) increased more than the force at failure (also seemed to peak at 5 rev-cm™) highlighting
the considerable tissue compaction (Figure 3b). As would be expected, strain at failure was increased
with twisting, with the effect becoming significant and maximal at 7.5 rev-cm™ (Figure 3c). Higher twist
levels were not tested because they started creating secondary coiling that made handling more
difficult but these could still be produced if needed to achieve specific mechanical properties for
specific applications. A simple way to increase yarn strength is to increase the width of the initial strip
of CAM (Figure 3d). Using CAM from cell lines from 4 donors, a linear relationship between ribbon

width and force at failure was demonstrated, as one would expect with any material.
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Finally, another way to control yarn strength is to control CAM sheet age (time of culture) since the
tissues will get stronger practically linearly with time in culture (Figure 3e). These experiments
exemplify how a wide range of qualities and mechanical properties can be achieved when creating

human yarn.
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Figure 3. Factors influencing the mechanical properties of yarns. a) Biaxial laser micrometry confirmed
that twisting produced significantly more compact and uniform yarn (**: p<0.01, compared to 0, n=4,
5-mm ribbons). b) The force at failure was significantly higher for 5 rev-cm™ threads from for ribbons
(by =17%). The UTS also appeared to peak at 5 rev.em™® (*:p<0.05, **: p<0.01, ****: p<0.0001,
compared to 0 unless otherwise indicated, n=4, 5-mm ribbons). c) Twisting also increased the strain at
failure which became significant at 7.5 rev-em™ (p<0.01, compared to 0, n=4, 5-mm ribbons). d) The
strength of 5-mm-wide ribbons could also be tuned by changing ribbons width as demonstrated here
with 4 different cell lines (n=5-18). Correlation R? ranged from 0.91 to 0.98. e) The strength of the yarn
could also be controlled by the culture time of the sheet (sheet age) as seen here with 5-mm-wide
ribbons using 4 different cell lines (n=8-16). Correlation R? ranged from 0.77 to 0.97.
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These human yarns are suitable for any assembly techniques classically used for creating textiles
(Figure 4). For example, multifilament yarn can be created by braiding or twisting individual ribbons or
threads in order to achieve a set of specific mechanical properties as is commonly done in the suture
industry (Figure 5a). The yarn can be tied off using different types of knots as would be done with
standard sutures (Figure 5b). Knot-based assembly techniques such as crocheting and knitting can be
performed to create truly tridimensional geometries as is currently done in the medical implant
industry (Figure 5c). The yarn could also be tightly wound around a synthetic surface to create a hybrid
implant with increased integration/biocompatibility potential (Figure 5d). Weaving is an age-old
assembly method where a set of tensed yarn filaments (called “warp”) is intertwined with a single
moving filament (called “weft”) to produce a dense structure without using knots (Figure 4e). As seen
here, the warp and the weft can be made of different yarns (the warp can even contain multiple types

of yarn), which allows for directional control of mechanical properties.

Our strategy is to work with devitalized yarn for ease of storage and manufacturing considerations.
Our clinical work with vascular grafts using devitalized CAM 7 2], as well as current animal work (data
not shown), strongly suggest that the fibroblast remnants, even allogeneic, do not create a significant
immune response. While this approach offers the commercially attractive “off the shelf” option, in
some cases, living cells maybe be needed to achieve a therapeutic goal. In Figure 4f and g, the CAM
yarns were shown to be easily seeded with cells suggesting that they could be used as a delivery system
of adherent cells that could outperform injection of cells in suspension since the latter is associated
with a very low survival rate.?® Of course, this is also a proof-of-principle to demonstrate that any

complex human textile could be seeded with the relevant cells.
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Multifilaments

‘« \)" J ‘

Figure 4. Human textiles. a) More complex yarns could be produced by braiding and twisting ribbons.
b) Complex or surgical knots could be tied and firmly tightened (inset) without breaking the yarn. c)
Crocheting and knitting could be used to produce complex structure. d) One ribbon was wound around
a mandrel to cover its surface. e) A loose weave is shown with colored yarn to show the assembly
principle. Six ribbons (light pink) were woven with a two-filament thread (dark pink). f, g) Three
ribbons, each seeded with a separate culture of human endothelial cells (labeled in red, green or blue),
were assembled into a multi-cell-line construct by twisting (f) or braiding (g).
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There have recently been exciting efforts to create living fibers and to assemble those using textile
approaches.??! B9 Bl However, these approaches still rely significantly on the use of exogenous
biomaterials which will create an inflammatory response that will disrupt tissue architecture once
implanted. While demonstrating a very fine resolution, these fibers, and resulting tissues, lack the
mechanical strength needed to produce tissues that play a significant and sustained mechanical role.
The uniqueness of the approach described here is that, based on our previous animal and clinical work
with the CAM W BIEI71127] the tissue that will be implanted will largely remain intact and will only be

very slowly remodeled.

To demonstrate the basic usability of the human yarn, a 5-mm-width ribbon was used to close a wound
on the back of a nude rat (Figure 5). The ribbon was used as a typical suture material and tied off using
a classic surgeon’s knot. The “suture” dried and fell off naturally, not unlike the remnant of the
umbilical cord (Figure 5b, c). By two weeks, practically all the external parts of the sutures were gone

and wound remained closed and healed normally.

Figure 5. Human yarn could be used as a suture material. a) A 5-mm-wide ribbon was threaded on a
curved surgical needle to suture a wound on the back of a nude rat. The ribbon could be firmly pulled
to close the wound. b) 3 days after the suture, knots were still visible and the wound was solidly closed,
no macroscopic inflammation was visible. c) At 14 days, the external part of the suture was all but gone
and the wound was closed.
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A tissue-engineered vascular graft was developed as a proof of concept that this technology can be
used to create complex tissues and organs. One of the key advantages of a textile approach is the
possibility to automate tissue fabrication. In Figure 6a and b, a tube was automatically braided with
dried human threads using a 48-carrier braiding machine. The result was a tube that was too porous
to be used as a vascular graft but this assembly method could be useful for other applications. By using
a basic weaving method (Figure 6¢) and a circular loom (Figure 6d), a TEVG was produced with an
internal diameter of 4.2 mm, a very dense wall, and ends suitable for suturing (Figure 6e, f and g)). The
longitudinal thread count of the graft was 16.3 + 0.9 cm™ (n=5 individual vessels), i.e. a 5.5% coefficient
of variation indicating already a very good reproducibility for these hand-made prototypes. The
primary challenge for completely biological TEVG is to display sufficient mechanical strength. The burst
pressure of these TEVGs was 5968 + 732 mmHg (n=5) which compares favorably to that of the human
internal thoracic artery (3196 + 1264 mmHg), a vessel widely used for heart bypass surgery.¥ This
value was also superior to that of other biological TEVGs.13? [331 341 351 While this supra-physiological
strength may seem overkill, this safety margin could compensate for any partial weakening due to
some level of remodeling in vivo. Another important mechanical property of a vascular graft is its ability
to resist pull out of the sutures used for anastomosis. The suture pullout strength of these grafts was
actually superior to that needed to break the synthetic sutures used for the test (>6N, n=5), which is 3
to 5-fold higher than that of human arteries or other biological TEVGs.'Y B% 35 Transmural
permeability is an obvious concern for a woven TEVG. These grafts had a water permeability of 10 + 8
ml-min’-cm (n=4), which is far below the threshold where a pre-clothing step is required (350 ml-min-
1.cm?).B% Taken together, these results show that this novel, faster, tunable, automatable, and highly
tunable assembly strategy can produce completely biological, human, TEVG with the requisite

properties for in vivo use.
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Figure 6. Completely biological, human, textile-based, tissue-engineered vascular grafts. a, b)
Automated manufacturing of a braided tube with human threads (48 spools). While this demonstrated
the feasibility of automation, the resulting tube was clearly too porous for use as a vascular graft. c)
Schematic representation of the basic weaving technique used with a manual circular loom. One
circumferential yarn (weft) was inserted between a movable and a fixed set of tensioned yarns (warp)
to create the woven tube. d) Production of the TEVG with, partly rehydrated, devitalized yarns: 49
longitudinal ribbons and one double-filament thread (2 ribbons twisted together at 5 rev-cm™) as
circumferential thread. e) Vascular grafts were fully rehydrated before removal from the mandrel
yielding a robust and flexible tube. f) The ends of the graft were “finished” to produce a clear and even
ring for suturing (internal diameter of 4.2 mm). The luminal surface can be seen. g) The tightly packed
yarn produced a dense, homogenous, and watertight wall.
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4. Conclusion

Future avenues of research include long-term in vivo remodeling of the CAM in a textile form. Indeed,
while clinical data proved that the CAM is long-lived in vivo B! 81 71 127 the clinical setting was not
conductive to a systematic and mechanistic study of the remodeling process. In addition, the porosity
of the textile constructs, which is very different from a sheet-based construct, may lead to different
remodeling dynamics. Of particular interest would be to determine if CAM-based textiles can grow,
which is critical for pediatric applications where permanent synthetic materials often have to be
replaced at great risk to the patient. Another avenue to explore would be to determine if the CAM can
be sterilized without significantly damaging its native-like structure. Indeed, while yarn can be
produced and assembled sterilely, the manufacturing process of complex tissues would be

considerably simplified if terminal sterilization were an option.

In this study, we demonstrated how a tissue-engineering strategy can produce yarns of unmodified,
human, native-like ECM that have substantial and highly tunable mechanical properties. This yarn was
shown to be compatible with many textile assembly strategies and easily seeded with cells. To illustrate
its potential, we used this yarn as a simple suture material in vivo as well as to produce a robust, yet
completely biological, TEVG. This rapid, automatable, and highly tunable platform technology can
create constructs with a wide range of shapes, mechanical properties and porosities. These human
textiles offer a unique level of biocompatibility and represent a new generation of completely

biological tissue-engineered products.
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Abstract

Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM) was used to produce vascular grafts without the need for
any exogenous materials. These completely biological vascular grafts performed well in clinical trials
but little is known about the in vivo remodeling and the inflammatory response to this “bio-material”.
In this study, we performed subcutaneous implantation of CAM yarns in nude rats to analyze the innate
immune response. Effects of processing steps (devitalization, twisting, decellularization, gamma
sterilization) that are relevant to the manufacturing strategy of human textiles were analyzed. We
demonstrated that the devitalization and decellularization did not affect yarn strength while twisting
and gamma sterilization did slightly (-30% and -23%). Gamma sterilization also affected the histological
appearance and handling of the yarn. All yarns, except twisted, lost some mechanical strength after 2
weeks of implantation. At 6 months, no additional loss of strength was observed except for gamma-
sterilized yarn as it became significantly weaker. Gamma sterilization triggered an intense
inflammatory response, dominated by M1 macrophages, while the other yarns only caused a minor
peripheral reaction. At 3 and 6 months, all types of yarn where sparsely populated with fibroblastic
cells and occasional blood vessels. They were well integrated in non-inflamed, loose connective tissue
suggesting a stable remodeling. This is the first study to formally demonstrate that devitalized CAM is
very long-lived in vivo and does not trigger a degradative response, but rather is very slowly remodeled.
This data supports a textile-based strategy to rapidly produce human textiles for a variety of

applications.

Keywords: Tissue-engineered yarn, cell-assembled extracellular matrix, inflammatory response, in vivo

remodeling, mechanical strength
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1. Introduction

In the last 10 years, vascular tissue engineering has flourished with two approaches reaching clinical
trials [1] [2]. We pioneered the use of Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM), synthesized by
normal, human, skin fibroblasts in vitro, as a strong biological “scaffold” to produce vascular grafts
without the need for any exogenous materials [3] [4]. Autologous and living blood vessels constructed
with this CAM were the first tissue-engineered vascular grafts (TEVGs) to be implanted in the human
arterial circulation [5] [1]. Moreover, allogeneic TEVGs, that were devitalized by simple dehydration,
have been implanted in patients without any signs of rejections, which opens the door to an “off the
shelf” approach [6]. While these CAM-based vascular grafts rapidly reached the clinic, and had
successful outcomes, very little is known about the in vivo remodeling and the inflammatory response
to this unique material. Indeed, tissue samples were rarely retrieved during the clinical trial because
the TEVGs were implanted as arteriovenous shunts in complex patients with multiple comorbidities.
Furthermore, the intense inflammatory environment of a failed arteriovenous shunt, that was
punctured 3 times per week with two large-bore needle, likely masked the body’s normal response to

the CAM.

The production of TEVGs by rolling sheets of CAM required the use of a bioreactor and two lengthy
maturation periods of 8-10 weeks to allow cells to fuse the various layers of the vessel. In order to
provide a much faster, and cheaper strategy, we recently developed TEVGs based on an innovative
textile approach [7]. Biological yarns were produced by cutting strips of CAM in order to obtain ribbons,
which could be further processed by twisting them into threads. These yarns were then devitalized, by
simple dehydration, and stored frozen until needed. By weaving this human yarn, devitalized TEVGs
with impressive mechanical strength were produced in only a few days. This approach could be readily

automated, which would further shorten the production time.

In this study, we wanted to analyze the host’s response to the CAM in a controlled environment using

a simple implant geometry. In addition, we wanted to determine if various types of CAM processing
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that are relevant to various manufacturing strategies would adversely affect its remodeling in vivo. For
that purpose, we used yarns of CAM that were subcutaneously implanted in nude rats for up to 6
months. Evaluating the responses to these yarns will give us indications about what processing steps
are acceptable for the manufacturing of a woven TEVG or other human textiles. This well-established
animal model allowed the evaluation of the innate immune response without interference from the
adaptive immune system that would reject the human tissue. The results revealed that the CAM was
very long-lived in vivo and did not trigger a degradative response, but rather was very slowly

remodeled.
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2. Material and methods

2.1.CAM Production

HSFs were isolated from adult normal human skin as previously described [4]. Fibroblasts were grown
in DMEM/F-12 media (Gibco, #31331-028) supplemented with 20% FBS (1:1 Biowest
#51810.500:Hyclone #SH30109.03) and 1X Pen/Strep (Gibco #15140-122) and used at passages 3 or 4.
To produce the CAM, HSFs were cultured for 6 to 12 weeks with a supplementation of 500 uM of
sodium L-ascorbate (Sigma, #A4034-500G) in 225 cm? flasks. To devitalize the tissue, CAM were quickly
rinsed in distilled water and dried at room temperature under a biosafety cabinet. Dried CAM was

stored at -802 C. Prior to use, CAM was rehydrated in water for at least 1 hr.

2.2.Yarns Production

Rehydrated CAMs were placed under a cutting device, blades were pressed on the sheet and the device
was pushed to rotate the blades and cut the CAM to obtain 3 to 10-mm-wide ribbons of. For the 3-
meter-long ribbon, CAM were dried on a thin sacrificial plastic sheet with a printed pattern and both
sheets were cut sterilely with a scissor. For twisting, one extremity of a rehydrated ribbon was placed
on a twisting device, while the manipulator held the other extremity. The calibrated motor was turned
on and the ribbon was twisted while the manipulator dehydrated it by massage. Ribbons can be
twisted at 7.5 rev-cm™. Three-mm-width commercial bovine collagen membrane (Biomend® #0107,

Zimmer Biomet Dental) was used as a positive control.

2.3.Yarns processing

Yarns can be devitalized by dehydration, decellularized with a chemical treatment and gamma-
sterilized. Briefly, for the decellularization process, rehydrated CAMs were placed in a bath of 8 mM
CHAPS, 1 M NacCl, 25 mM EDTA, 0.12 M NaOH, 1X PBS during 6 hours under strong agitation and then
rinsed three times in 1X PBS during 30 min and finally once in distilled water overnight. Gamma-

sterilization was obtained after 3 hours with an irradiation of 25 KGy.
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2.4.Subcutaneous implantation in nude rats

Yarn was previously rehydrated and then inserted in the eye of a 17-cm-long needle. This was passed
through 2 incisions made below the ears and above the tail with a 16 gauge needle in the skin of the
back a nude rat under gas anesthesia (isoflurane), previously disinfected with ethanol. Antibiotics were

sprayed on the incisions.

2.5.Yarns characterization

Diameter of yarns was determined with a laser micrometer (Xactum, AEROEL). Then, yarns were
clamped in jaws of a tensile testing machine (MTS, Criterion 43, force sensor 250N), pre-tested at 20

mm/min until reaching 0.1N and then pulled until rupture.

2.6. Histology

Samples were fixed in 4% PFA overnight. After 2 rinses in PBS, samples were dehydrated and
embedded in paraffin. Paraffin sections (7 um) were deparaffinized in toluene for 3 x 5 minutes,
followed by a descending series of ethanol and those were colored with H&E or processed for

immunofluorescence.

The following antibodies used for staining were purchased from Abcam: rabbit polyclonal antibodies
against collagen-I (ab34710), fibronectin (ab23750), thrombospondin (ab85762), CCR7 (ab32527) and
CD206 (ab64693); mouse polyclonal antibodies against CD68 (ab31630). Deparaffinized sections were
pretreated with citrate (pH 6.0) for 20 minutes at 95°C and then were washed with PBS. To block non-
specific binding sites, 3% goat normal serum in PBS was used for 30 minutes at room temperature.
Antibodies diluted in 3% goat serum in PBS (1:50 — 1:200) were applied on sections overnight at 4°C.
Negative controls had no primary antibodies. Secondary antibodies Alexa Fluor 568-conjugated goat
anti-rabbit (Invitrogen, A-11036) and anti-mouse (Invitrogen, A-1104) as well as Alexa Fluor 488-
conjugated goat anti-mouse (Invitrogen, A-11001) were diluted (1:300) in presence of DAPI (1:1000)

and applied during 2h at ambient temperature. Cross sections of human skin were used as positive
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control. Images were acquired using an epifluorescence microscope (Nikon, Eclipse 80i). Quantification

of M1 (CD68+CCR7) and M2 (CD68+CD206) was done using a macro in Image)J software.

2.7.Statistical analyses

All statistical analyses were performed with GraphPad Prism, Version 6 (GraphPad Software Inc. USA).
Data is presented as mean * standard deviation (SD). Differences between the groups were
determined on basis of analysis of variance (ANOVA) with Tukey’s multiple comparison tests.

Differences were considered significant at p<0.05.
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3. Results

In order to assess both the histological and mechanical changes due to the remodeling process, we
subcutaneously implanted long segments of CAM yarn that ran from the lower back to the upper
shoulders of nude rats using a 17 cm-long needle (Fig. 1A, B). The insertion of the needle created a
tunnel where the yarn was simply left for 2 weeks, 1, 3 and 6 months. This simple implantation process
illustrates how this material can be used just as any other yarn. Even 6 months after implantation, the
yarns were easy to find and displayed no macroscopic sign of degradation or inflammation (Fig. 1C).
Yarn retrieval was somewhat challenging at longer implantation times because the material was well
integrated in the surrounding tissue (Fig. 1D). Great care was taken to only explant the original yarn
and remove surrounding tissue. We implanted strips of a commercially available membrane made
from purified collagen as a positive control (Fig. 1E). After 1 month of implantation, the membrane
was so significantly degraded that it could not be retrieved for mechanical testing despite being quite
sturdy at implant. (Fig. 1F) Clearly, it had triggered an inflammatory response as seen by the brown
color of the remaining parts of the sample. This confirmed that nude rats have a functional innate

immune system capable of rapidly degrading ECM when it is denatured.
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Fig. 1. Subcutaneous implantation in nude rats. (A,B) Yarns were inserted in the eye of a 17-cm-long
needle that was used to create a tunnel under the skin of the rat. The yarn was simply pulled in place
and left for up to 6 months. (C) Macroscopic view of the underside of the skin of a rat where 4 ribbons
were easily identified after 6 months (arrow heads). No macroscopic sign of degradation,
inflammation, scarring or calcification was visible. (D) Even after 6 months of implantation, yarns could
be pullout from the surrounding tissue although it required careful dissection because the material
was very well integrated. (E) The commercial collagen membrane was white before implantation. (F)
Degradation of a commercial collagen membrane only 1 month after implantation by the innate
immune system of the rat leading to a brown color under the skin. The tissue could not be recovered
in one strip for mechanical testing.

In a first experiment, we implanted living 5-mm-wide ribbons and devitalized ribbons to assess if the
devitalization processing (dehydration / storage at -80°C / rehydration) was “denaturing” the CAM (Fig.
2A). Samples of around 10 cm of each yarn were harvested to determine their tensile strength and
stress (UTS) after up to 6 months of in vivo remodeling. Fresh living yarns were shown to maintain their
mechanical strength (force at failure) over the 6-month implantation period. Standard deviations were
larger at later time points, which may be the results of some damage made to the yarn during
explantations that became more challenging with time. The devitalized ribbons also showed no
statistically significant changes in strength, which confirmed that the devitalization process did not
denature the CAM enough to trigger an innate immune response. Analysis of the UTS showed a drastic
increase with longer periods of implantation, which is the result of a decrease in yarn diameters since

the breaking force did not change (Fig. 2B). This is suggestive of tissue compaction.
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Fig. 2. Tensile force at failure and ultimate tensile stress (UTS) before and after implantation. (A) The
devitalization process had no significant effect on the strength of fresh ribbons. Both type of ribbons
remained strong up to 6 months. (B) UTS was significantly increased in fresh and devitalized ribbons
due to the decrease of the diameter at late time point. (C) The strength of all yarns decreased after
implantation, except for twisted yarns, suggesting that the latter’s high compaction made it resistant
to initial remodeling. Our decellularization process had no immediate effect but caused a transient loss
of strength after implantation. The gamma sterilization decreased significantly the strength before
implantation and increased the loss of strength after implantation suggesting damage to the CAM that
triggered a degradative response. (D) Even if the strength of twisted yarns was stable over the time,
the UTS decreased after implantation due to an initial increase in diameter which might be due to
some untwisting upon implantation. + = p<0.05 compared to T=0, * = p<0.05, n=16 for pre-implants,
n=4-8 for implants.

In a second set of experiments, we wanted to examine the effects of additional processing steps that
are relevant to the manufacturing strategy of a tissue-engineered construct. These included: twisting
the ribbons into threads, active decellularization to remove cellular debris, and gamma sterilization
(Fig. 2C). In this experiment, devitalized ribbons were use as control since this is the form most
conductive to a commercially viable strategy. We can observe that the measurement variability of this

experiment was lower, maybe due to a less aggressive dissection at explant causing less damage to the
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yarn. This better resolution allowed us to see a statistically significant loss of strength of the devitalized
ribbon upon implantation but this loss of strength was not dependent on implantation time. In this
experiment, a large increase in UTS at late time points was not observed (Fig. 2D). This may also be
due to a less aggressive tissue dissection at explant of later time points, which would leave more
surrounding loose tissue, which in turn would increase the diameter of the yarn without providing

additional strength.

Ribbon twisting at 7.5 rev/cm, which is a high level of twisting, decreased somewhat the strength of
the yarn (Fig. 2C). However, we can see that these threads, unlike ribbons, did not significantly lose
strength upon implantation at any time point (Fig. 2C). Interestingly, at 6 months, both ribbons and
threads had the same stable strength which was just above 50% of the initial strength of the ribbons.
The UTS of the threads dropped upon implantation which may be due to an increase in diameter
following some unwinding at the time of, or shortly after, implant (Fig. 2D). While threads would
readily unwind if not physically restrained before implantation, explanted threads would remain
twisted even after only two weeks of implantation. The decellularization process had no immediate
effect on mechanical strength (Fig. 2C). Decellularized ribbons had a similar statistically significant loss
of strength over the 6-month implantation period as devitalized ribbons. Decellularization increased
UTS at T=0 because it had a compaction effect on the matrix that resulted in smaller yarn diameter
(Fig. 2D). However, after implantation, UTS decreased to devitalized levels and changed following the
change pattern observed for the strength, which indicated a stable diameter. Gamma sterilization
caused a decrease in strength of the ribbons (77 + 10% of devitalized) that was significant compared
to both devitalized and decellularized ribbons (Fig. 2C). After implantation, the gamma-sterilized
ribbons loss strength in what appeared to be a progressive process throughout 6 months. UTS did not
significantly change after sterilization or over the implantation period although it trended down with

time.
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To observe structural changes in processed yarns, we performed histological analysis of cross sections
before implantation (Fig. 3). Devitalized ribbons were composed of dead fibroblasts that could still be
clearly identified in the dense collagen network. The twisting compacted the devitalized matrix and
gave a corrugated appearance to the collagen fibers and bent the nuclei. The decellularization removed
all traces of nuclei and made the staining of the CAM slightly less intense. The gamma sterilization
clearly increased the delamination in the CAM and also decreased the eosin staining as well as caused
the apparition of some grayish area. In addition, the matrix and the nuclei appeared “fuzzy” (a
phenomenon also seen, but to a lesser extent with decellularized yarn). This is in line with the adverse

impact on the mechanical strength of the sterilized yarn seen in Fig. 2.
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Fig. 3. Histological cross sections of processed yarns stained with ribbons unfolded during histological
processing. The devitalized ribbon displayed picnotic and hyperchromatic nuclei, suggesting cell death,
embedded in a dense striated collagen network. The twisting led to the compaction of the tissue and
the matrix became corrugated. The decellularization removed all visible traces of nuclei and slightly
reduced staining of the matrix. The gamma sterilization had denaturing effects on both cells and
matrix: the nuclei and the matrix became blurred; the dye had a decreased affinity for collagen
suggesting fibers collagen degeneration. Moreover, this process led to an increase in the delamination
of the matrix. Scale bar = 100 um (A), 10 um (B).
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We then looked at the histology of implanted yarns to evaluate the inflammatory response and
remodeling process. At 2 weeks, devitalized ribbons, our preferred yarn for manufacturing, were
already well integrated in the surrounding tissue as judged by the close apposition to the native tissue
(despite the histological processing), and the presence of migrating fibroblastic cells between and
within the CAM layers (Fig. 4A). Some poorly stained cells were observed within the matrix and, we
hypothesize, could have been human fibroblasts remnants. Only mild inflammation was seen in the
periphery of the implant (no inflammatory foci, no giant cells, no phagocytizing macrophages). Even at
this early time point, new blood vessels were seen within the CAM layer (Fig. 4A, inset). By 1 month
(Fig. 4B), the yarn was tightly connected to the surrounding tissue, colonizing fibroblastic host cells
were seen deeper in the implant (Fig. 4B, inset), many blood vessels surrounded the yarn, and some
rare immune cells could still be identified around the tissue. No signs of degradation were visible. By 3
months, the density of host cells and blood vessels within the yarn decreased but were still present
throughout the yarn. The tissue around the yarn looked like normal, loose, connective tissue and not
a dense fibrous encapsulation. By 6 months, similar observations could be made suggesting a stable
remodeling. Fresh ribbons underwent a similar remodeling process (Suppl. Fig.). Conversely, the
purified collagen membrane was extensively degraded at only 2 weeks and actively phagocytizing

macrophages can be easily identified throughout the implant site (Fig. 4E, F).
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Fig. 4. Remodeling of devitalized ribbons in nude rats. (A) At 2 weeks, mild inflammation was observed
around the implant but no inflammatory foci, nor giant cells, nor phagocytizing macrophages were
observed. Fibroblastic cells were seen within the yarn structure at the surface (large arrows) and within
the CAM layers. Poorly stained nuclei were noted within the CAM layers (small arrows), which could
be degraded human cells. (Inset) Vascularization of the outer layer of CAM was revealed by the
presence of red blood cells. (B) At 1 month, repopulating cells were observed deeper in the yarn
structure (inset) while multiple blood vessels and a less inflammatory cells surrounded the implant. (C,
D) After 3 and 6 months, only sparse fibroblastic cells (large arrows) and occasional blood vessels (C,
small arrows) were present within the yarn. The implants were surrounded by loose connective tissue
with no signs of inflammation. Adipocytes were sometimes seen within the yarns and were
accompanied by numerous blood vessels (C, small arrows). (E) The commercial reconstituted collagen
membrane was highly cellularized, mostly degraded, and brownish actively phagocytic macrophages
(black arrows) were seen at higher magnification (F). Scale bars = 250 um.
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Like unprocessed ribbons, processed ribbons underwent an in vivo remodeling that involved an
inflammatory reaction that was resolved at 3 to 6 months (Fig. 5). At 6 months, all tissues appeared
paler. Twisting of the matrix reduce the number of cells that initially migrated in the yarn as a result of
CAM compaction (Fig. 5A). However, by 6 months, the yarn appeared less compact. Decellularized
ribbons were already repopulated by the hosts’ cells after 2 weeks (Fig. 5C) with cells clearly visible
within the CAM layers (inset) supporting our interpretation of the histology of devitalized ribbons. In
contrast to other yarn, gamma-sterilized ribbons caused a more intense inflammatory reaction with
abundant immune cells deep inside the yarn structure, although generally not penetrating the CAM
itself (Fig. 5E). At 6 months, the yarn was also sparsely populated with cells, lodged in a loose
conjunctive tissue, and showed no signs of inflammation. However, the layers of CAM were clearly
thinner than that of other yarns (Fig. 5F), which is consistent with the loss of mechanical strength

reported in Fig. 2.
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Fig. 5. Effect of processing on yarn remodeling process in nude rats. (A) At 2 weeks, twisted threads

appeared compact and were less colonized by the hosts’ cells.

Mild inflammation was observed

around the implant. (B) At 6 months, the thread was sparsely populated with fibroblastic cells and
surrounded by loose conjunctive tissue. (C) Decellularized ribbons were rapidly repopulated by rat
cells, which could be seen within the CAM layers (inset). (D) By 6 months, the ribbons looked similar
to other yarns. (Inset) vessels could occasionally be seen deep in the center of the yarn. (E) Gamma-
sterilized ribbons caused a more intense inflammatory response (inset) with abundant immune cells
deep within the yarn. (F) By 6 months, the inflammation had subsided but the CAM layers were clearly

thinner than other yarns. Scale bars = 250 um (25um in inset).
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Next, to further study the remodeling process, the distribution of three key ECM proteins was analyzed
by immunofluorescence. Collagen | was homogeneously distributed through the thickness of all yarn
and its distribution did not appear to change over time after implantation. Fig. 6A-D shows the case of
the twisted thread but similar observations were made for all yarns. However, thrombospondin, which
was highly expressed in the CAM [8], disappeared after 1 month of implantation from all yarns except
from the gamma-sterilized threads which still stained positively after 6 months (Fig. 6E-H). In the case
of fibronectin, which was concentrated on the outer surfaces of the CAM, the protein was slowly lost

over the 6 months of implantation similarly in all yarns (Fig. 6I-L).
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Fig. 6. Distribution of collagen I, thrombospondin, and fibronectin in yarns before and after. (A-D)
Collagen | (red) was abundant and homogeneously distributed in all twisted ribbons, and appeared
unchanged over the time. (Nuclei = blue) (E, F) Thrombospondin was abundantly expressed in layers
in the CAM but was completely absent from devitalized yarns at 1 month. (G, H) Conversely, gamma-
sterilized ribbons were less intensely stained for thrombospondin at T=0 but remained positive for
thrombospondin through 6 month. (I-L) Fibronectin was concentrated at the surface of the CAM before
implantation but it slowly disappeared over the 6 month implantation. Scale bar = 100 um.
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To analyze the inflammatory response to the various types of yarn, we quantified M1 (inflammatory)
and M2 (remodeling) macrophages (Fig. 7). First, we compared the inflammatory response of fresh
and devitalized ribbons (Fig. 7A, B). Macrophage density was low, similar for M1 and M2, and
decreased over time. There was no significant difference between yarns for the density of M1 or M2
macrophages, or their ratios, at any time point. Next, we compared processed yarn to devitalized
ribbons (Fig. 7C). Gamma-sterilized ribbons had a statistically significant higher density of macrophage
expressing an inflammatory M1 phenotype than other yarns. M1 density significantly decreased over

time and was similar to other yarns at 6 months, suggesting inflammation resolution.
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Fig. 7. Macrophage density and phenotypes after implantation. (A) The inflammatory response for
both fresh and devitalized ribbons was low and decreased with time. No difference was observed for
M1 or M2 macrophages density. (B) M1/M2 ratios were not statistically different. (C) The inflammatory
response for devitalized, twisted and decellularized ribbons were low and very similar. However,
gamma-sterilized ribbons caused an initial accumulation of M1 macrophages that was significantly
higher than other yarn. After 6 months, that number reached the same level than other yarns. (D)
M1/M2 ratios did not statistically vary between yarns. + : p<0.05 when compared with T=2w, * :
p<0.05, n=3.
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4. Discussion

We have previously shown that CAM-based TEVG, obtained by rolling sheets of CAM, can be functional
arteriovenous shunts in humans for over 20 months (up to 36 months, data not shown) [1]. However,
this is only an indirect demonstration of the CAM’s ability to persist in vivo. In this study, we wanted
to analyze the remodeling of the CAM in a much more controlled environment and using a simpler
implant. We demonstrated that the human CAM is, indeed, very long-lived in vivo. We used an
immunodeficient rat model to avoid any rejection of the xenogeneic material by the adaptive immune
system since this would not be relevant to the clinical setting. We used a sturdy, clinically available,
reconstituted collagen membrane as a control to prove that the innate immune system of the nude
rats was functional. As expected, because the collagen had been solubilized then reconstituted, the
innate immune system of the rat identified it as damaged or denatured and aggressively destroyed it.
The membrane, which has a predicted life of 8 weeks in humans according to the manufacturer, was
already unretrievable 2 weeks after implantation (Fig. 1E, F). In contrast, our human “bio-material”

was easily identified and could be explanted after 6 months (Fig. 1C, D).

We wanted to evaluate both the histological and mechanical manifestations of the inflammatory
response to provide a comprehensive picture of the in vivo remodeling. However, the explantations of
the entire yarn were sometimes challenging, especially at longer time points, because the tissue was
so well integrated in the host. In the first series of implantations, we attempted to remove as much
surrounding tissue as possible to avoid interference with the mechanical evaluation of the yarn. This
may have led us to damage the yarn and could explain the variability observed in the mechanical
properties of this set of yarns (Fig. 2A, B). With subsequent implants, a much less aggressive dissection
gave much smaller standard deviations and likely did not affect the values of the strength
measurement because the surrounding tissue was quite loose conjunctive tissue as seen in histology
(Fig. 2C, D). However, this excess tissue would have increased the apparent diameter of the yarn and

may have masked or underestimate the UTS.
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Mechanically, fresh and devitalized ribbons were not significantly different before or after
implantation. This is in agreement with our previous histological observations showing that the
organization of the CAM is not substantially affected by the devitalization process [8]. The remodeling
of fresh ribbons was slightly different in that they had: 1) more cells present at all times, suggesting
that human cells can survive the transplant, and 2) more blood vessels in the yarn, which may be the
consequence of having more cells that sent signals to attract needed vascularization. While fresh CAM
remodeling is interesting, we focused our study on the devitalized yarns because these are much more

compatible with a commercially viable production strategy for human textiles.

We compared devitalized ribbons with ribbons that were further processed by either, tightly twisting
the ribbon into a thread, decellularizing the matrix with chemicals, or gamma-sterilizing. These are all
processing steps that are very relevant to a tissue engineering approach since they would allow,
respectively, tuning of the mechanical properties, possibly reducing the inflammatory response and,
allowing non-sterile yarn production and assembly. Twisting somewhat decreased the force at failure
but more than doubled the UTS of the yarn. It also protected it from the initial inflammatory response
of the host which caused a significant early (within the first 2 weeks) decrease in mechanical strength
of all yarns. Histological analysis suggests that this was due to tissue compaction that prevented access
of the inflammatory cells to much of the CAM at the early time point. At later time points, the thread
appeared less compacted on histology (probably due to a lack of mechanical constraints) but, by then,
the mild and transient inflammatory response was over. Nonetheless, the threads felt strong and

compact at explantation, which made the process easier than for other yarns.

Decellularized tissue had similar mechanical strength and in vivo remodeling process than devitalized
thread. This clearly demonstrates that the remnants from the dead human fibroblasts did not cause
an additional non-specific immune reaction. While debris from cell death are often cited as important
inflammatory mediators [9] [10], this was not the case here. This may be because cells died quickly

without going into apoptosis or other types of programmed cell death, or because the density of cells
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is low, and the type different, compared to what would be found in a dead native tissue like muscle.
While this decellularization process did not seem to denature the matrix significantly, it appears to be
an unnecessary processing step that could damage some quality of the matrix that was not evaluated
here, while creating a risk of leaving some chemical residues. The remodeling process of the
decellularized ribbons showed a rapid repopulation of the matrix, which confirmed the histological
observations from the decellularized implants. This is in agreements with other implant studies of

matrix produced in vitro [11] [12].

Gamma irradiation is a widely-used sterilization scheme for biological products [13] [14]. However, we
showed that this treatment clearly affected the CAM by decreasing its mechanical strength, changing
its histological appearance, modifying its affinity for stains, and even affecting the remodeling of a
matrix protein. The yarn even looked and felt different at the time of implantation, as it was more
transparent, stiffer and more hydrophobic. This processing also influenced the remodeling process as
it significantly increased the density of M1 macrophages at early time points as well as increased the
loss of strength and led to a clear thinning of the CAM after 6 months of implantation. Moreover, it
has been described as cytotoxic for cells in a context of human bone allografts [14], deleterious for the
mechanical properties of cruciate ligament and tendon allografts [15] [16]. This is in contrast with the
remodeling of the other 3 yarns tested, which did not lose strength after the initial 2-week period.
Nonetheless, the inflammatory response to the gamma-sterilized yarn was resolved by 3 to 6 months,
which leaves the possibility of using this process if these changed are account in the product design.
But ideally, other sterilization methods, such as ethylene oxide, e-beam, supercritical CO2 or liquid

chemicals, should be explored to find a less denaturing strategy.
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5. Conclusion

This study was the first formal evaluation of the CAM’s remodeling in vivo. At the end of the 6-month
implantation, all the yarns were well-integrated in a loose conjunctive tissue with no signs of chronic
inflammation (no inflammatory foci, no giant cells, no phagocytizing macrophages or calcification). No
dense or acellular fibrous encapsulation was observed. All yarns were characterized by a sparse
population of fibroblastic cells throughout the tissue and occasional blood vessels, which did not
appear to evolve between 3 and 6 months suggesting a stable environment. Taken together, these
results demonstrate that the CAM is a long-lived biological material that causes very low inflammation
and can play a long-term mechanical role after implantation. Hence, yarns of CAM can be used to
produce completely biological human textiles for a variety of applications where low inflammatory

responses, sustained mechanical strength, and a slow remodeling process are essential.
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Suppl. fig. Histology of fresh ribbons. (A) At 2 weeks, fresh ribbons contained more cells than
devitalized ribbons suggesting that human cells survived the implantation process. They also had more
blood vessels. They induced a similar inflammatory response than devitalized ribbons. (B) At 6 months,
the inflammation was resolved and the ribbons had a more sparse cell population. Some adipocytes
were visible in this samples as was sometimes the case with other yarn.
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Xl. DISCUSSION

Quelques éléments de cette these méritent d’étre discutés.

Grace a cette these, nous avons pu définir le fil de CAM comme un vrai « bio-matériau » : il
combine une véritable biocompatibilité avec une facilité d’emploi qui permet le stockage,
I'automatisation et la création d’une variété de structures avec des propriétés mécaniques adéquates
pour des applications diverses. Elle est riche en protéines de la MEC organisées en réseau complexe
de facon similaire a une matrice naturelle, permettant ainsi de conserver les sites d’interaction, et ce,
méme lorsque la matrice est dévitalisée. Cette propriété lui permet de supporter la croissance d’autres
types cellulaires, de ne pas entrainer de réponse inflammatoire significative, de ne pas étre dégradée
in vivo et de ne pas étre reconnue comme un corps étranger. De plus, elle possede une résistance

mécanique impressionnante.

Autant d’avantages qui prouvent que la CAM ne se limite pas a une utilisation cardiovasculaire.
En effet, ses propriétés peuvent étre mises a profit pour de nombreuses autres applications : création
de biotextiles grace aux fibres créées par découpage de la CAM (régénération tissulaire de tendon et
ligaments, par exemple), utilisation comme fil de suture, comme patch ou comme transporteur de
médicaments. Le catgut par exemple, est un fil de suture chirurgical obtenu par entrelacement de
fibres de collagene purifié a partir du petit intestin de ruminants. Il est naturellement et entierement
dégradé par les enzymes protéolytiques et la réaction inflammatoire apres 70-90 jours d’implantation
et garde sa force pendant 7 jours (236). Il est interdit en France a cause de la possibilité de transmission

de I'encéphalopathie spongiforme bovine.

Par ailleurs, plusieurs produits commerciaux a base de collagéne purifié sont actuellement
disponibles (237). Le GENTA-COLL® resorb de la société Resorba est une éponge de collagéne équin
utilisée pour la cicatrisation des tissus mous, les infections associées aux implants et I’'hémostase par
exemple. Il permet également de délivrer un antibiotique localement. Dans ces cas, la CAM pourrait
étre considérée comme une bonne alternative, qu’elle soit sous forme de fils ou de patch. Néanmoins,

le colt de production de la CAM pourrait constituer un frein pour une telle utilisation.

De plus, la stratégie d’utilisation de cellules autologues pour la synthese de MEC in vitro a
également montré trés récemment son efficacité grace a I'implantation de substituts de peau chez des
grands brilés (238). Ces greffons, grace a leur excellente biocompatibilité, ont pris dans 98% des cas

et gardaient leur intégrité pendant 3,2 ans en moyenne.
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Certaines considérations sont a prendre concernant la culture de fibroblastes. En effet, les
fibroblastes sont un type cellulaire de choix car ils sont faciles d’acceés (par biopsies de peau par
exemple), ubiquitaires, disponibles pour des traitements autologues, ont une fonction
immunosuppressive, ne posent pas de probleme de rejet et ont la propriété de différenciation
multipotente (196). Toutefois, les fibroblastes ne possedent pas de marqueurs spécifiques. Ce
parameétre est un probléeme pour notre étude puisqu’aucune distinction n’a été possible entre les
fibroblastes humains, présents dans la CAM, et les fibroblastes de rat, présents dans la peau ou qui
colonisent la CAM. Néanmoins, I'implantation d’une CAM décellularisée a permis de montrer la
recolonisation par les cellules de I’h6te et donc de mettre en avant la migration des fibroblastes de rat

dans une matrice humaine (voir Article 3, Figure 5).

Une autre remarque quant a la culture de fibroblastes, est la nécessité d’utiliser une source de
sérum. Dans notre étude, nous utilisons du sérum de veau foetal. Bien que la culture de cellules en
présence de sérum ne soit pas sans risque (235), de nombreux produits commerciaux ou en essais
cliniques font appel a cette procédure. Comme évoqué précédemment, I'’équipe du laboratoire LOEX
a mené une étude clinique sur I'utilisation de substituts de peau obtenus par synthése de MEC in vitro.
Cette équipe utilise du sérum de veau feetal et aucune réponse indésirable n’a été déplorée a ce jour
(238). L’équipe de Niklason utilise également ce sérum pour produire ses substituts vasculaires (113).
De plus, la société Organogenesis commercialise un substitut de peau sous le nom d’Apligraf®. Ce
substitut vise a traiter les ulcéres veineux des jambes et les ulcéres du pied diabétique. Il est également
produit par culture de fibroblastes et de kératinocytes sur du collagéne de type | bovin et avec de
I’extrait pituitaire (247). Ce produit commercial utilise la cryopréservation de ses cellules avant le
développement du substitut. Cette stratégie leur permet d’obtenir un grand nombre de produits a

partir d’'une seule lignée cellulaire pour le développement de modeles allogéniques.

Dans cette étude, nous avons utilisé la déshydratation comme stratégie de dévitalisation. La
congélation entraine, au méme titre que la dévitalisation, la mort des cellules a I'intérieur du substitut.
De plus, la déshydratation de films de collagéne a été réalisée dans le cadre de régénération de la
cornée et ne modifiait pas la biocompatibilité du matériau (248). Ainsi, I'implantation de tissu
dévitalisé, stratégie que I'on souhaite utiliser dans notre étude, ne semble pas étre une ineptie
puisque, ni la présence de cellules mortes, ni le séchage des protéines de la MEC, ne semble étre un

probleme pour I'implantation.
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Un argument concernant la viabilité des cellules sur un tissu dévitalisé est I'observation de
I’'amélioration de la prolifération et de la migration de cellules sur notre tissu. En effet, des impressions
par jet d’encre de cellules endothéliales humaines ont été réalisées sur la CAM dévitalisée et
réensemencée avec des fibroblastes frais. Une étude menée au laboratoire repose sur I’évaluation de
I'utilisation du feuillet de CAM comme bio-paper. Cette technique a permis de créer des réseaux
interconnectés de cellules endothéliales comparable aux résultats obtenus lorsque I'impression est
effectuée sur un gel de collagéne. L’avantage de la CAM par rapport au collagene purifié repose sur
ses bonnes propriétés mécaniques permettant sa manipulation et son application pour la régénération

de réseaux vascularisés.
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XIl. CONCLUSION

En conclusion, ce travail de these repose sur la combinaison d’une approche textile avec la
CAM de fibroblastes pour permettre la fabrication de structures biologiques complexes, humaines et
implantables. Cette thése a permis de mettre en évidence la composition tres riche en protéines de la
CAM et notamment en collagenes. En effet, cette CAM est organisée en un réseau trés dense de
plusieurs familles de collagenes. Cette propriété lui confére une résistance mécanique
impressionnante, sans avoir recours a un matériau exogene. Sous forme de feuillet, elle est capable de

supporter jusqu’a 1000 gf aprés 10 semaines de culture.

Par ailleurs, sa synthése entierement réalisée par des cellules, permet d’obtenir une
organisation similaire a celle d’une matrice biologique naturelle. Contrairement aux matrices obtenues
a partir de protéines purifiées, la CAM est une matrice biologique intacte et préserve donc ses sites
d’interaction biologiques avec les cellules. En effet, elle est capable de supporter la croissance d’autres
types cellulaires, comme les cellules endothéliales par exemple. Ces propriétés font de la CAM un vrai

bio-matériau pour supporter différentes activités biologiques.

En outre, elle constitue également un excellent environnement pour l'intégration et le
remodelage in vivo. En effet, son implantation sous-cutanée a entrainé une faible réponse
inflammatoire sans dégradation notable et ce, méme pour un tissu dévitalisé dont les cellules ont été

tuées par séchage.

De plus, Iutilisation de cette CAM sous forme de rubans et de fils a permis de développer pour
la premiere fois des textiles humains aux structures complexes. Cette approche a notamment permis
de créer un substitut vasculaire issu de I'ingénierie tissulaire 3 fois plus rapidement que précédemment
(142) (143) et dont les propriétés sont contrdlables a plusieurs niveaux : diametre, porosité, épaisseur,
force directionnelle (par changement de la densité, orientation et propriétés des fils). Ce substitut a
montré des valeurs de pression a l'éclatement et de résistance a I'arrachement des sutures,

parametres critiques pour la réussite d’un greffon vasculaire, supraphysiologiques.

Par ailleurs, les effets de la dévitalisation sur la matrice ont été analysés. Ce procédé permet
le stockage de la matrice seche et permet de s’affranchir de I'utilisation d’un tissu frais lors de la
construction d’un tissu tissé par exemple. En effet, les études menées sur I'organisation de la CAM ont

montré que la dévitalisation n’entrainait pas de changements significatifs.
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Mais de fagon plus importante, cette thése a montré que la dévitalisation n’entrainait pas de
réaction inflammatoire supérieure a celle causée par le tissu frais. De plus, elle a permis de mettre en
évidence des résultats similaires entre une matrice dévitalisée vs décellularisée, quant a la réponse
inflammatoire et I'intégration in vivo ainsi qu’a la résistance mécanique. Cette analyse souligne que la
décellularisation représente une étape supplémentaire qui est peut-étre superflue puisqu’une simple

déshydratation n’entraine pas de résultats inférieurs.

Pour conclure, cette these a permis le développement, par une approche innovante, d’un
substitut vasculaire textile issu de I'ingénierie tissulaire qui est entierement biologique, humain, non
dénaturé, aux propriétés mécaniques remarquables, et qui a le potentiel de s’intégrer sans effets

indésirables in vivo.
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XIll. PERSPECTIVES

Plusieurs études complémentaires seraient nécessaires pour améliorer et poursuivre nos

travaux.

L'un des inconvénients de I'utilisation de la CAM est le temps de production. En effet, 2 mois
de culture cellulaire sont nécessaires pour obtenir une matrice suffisamment résistante pour étre
manipulée, avec une force pertinente pour le développement d’un greffon vasculaire par exemple.
Bien que l'utilisation de la CAM sous forme de fils permette de controler la force (torsadage, épaisseur,
etc.), 'optimisation du temps de production du collagene est un parametre important, tant sur le plan
sanitaire que sur le plan économique. L'utilisation de I’ascorbate, cofacteur essentiel pour
I’hydroxylation des prolines et lysines, permet d’augmenter la synthése de collagéne in vitro. Des
acides aminés tels que I'arginine et la glutamine sont connus pour améliorer le dép6t de collagene
mais sont déja présents dans les milieux de culture (239). L'utilisation de compléments serait a
envisager pour améliorer la production de collagéne. Par exemple, I'ajout de TGF-B1 ou de TGF- 3
permet la formation d’un tissu fibreux lorsqu’il est ajouté a une culture de fibroblastes dermiques
humains (240) (241). Certains groupes complémentent le milieu de culture avec de I'insuline (242), du
sulfate de cuivre (243) et des facteurs de croissance tels que du FGF, de I'EGF et du PDGF-BB afin
d’améliorer la syntheése et la réticulation du collagene in vitro (113) (124). Néanmoins, ces facteurs
sont trés colteux et peuvent augmenter jusqu’a 150% (pour I'utilisation de TGF-B1 par exemple) le
co(t par rapport au colt de production sans facteur. Ces groupes cultivent également les fibroblastes
en condition pulsatile ce qui augmente la synthése de collagéne. Néanmoins, cette condition requiert

I'utilisation de bioréacteurs colteux et difficiles a controdler.

Concernant I'amélioration des conditions de culture des fibroblastes, une des possibilités
repose sur la culture de cellules sur un motif permettant leur alighement dans une seule direction.
Cette stratégie permettrait d’obtenir un tissu complétement anisotropique et obtenir des fils de CAM
ayant toutes les fibres de collagéne longitudinales et ainsi augmenter leur résistance. Une étude de
2017 a réalisé cette procédure en utilisant un élastomere thermoplastique mis en relief par
photolithographie (149). La matrice extracellulaire obtenue était anisotropique et possédait des

propriétés mécaniques plus fortes dans cette direction par rapport a une matrice non alignée.
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L’augmentation de la production de collagéne et des propriétés mécaniques ne sont pas la
seule préoccupation en ingénierie tissulaire vasculaire. En effet, 'augmentation de la production
d’élastine est aussi un enjeu important pour améliorer les propriétés élastiques de la matrice, méme
si nous avons réussi a identifier sa présence au sein de la CAM. Ce résultat est intéressant puisque, in
vivo, la majorité de la synthese de I'élastine a lieu au stade foetal et dans les étapes précoces apres la
naissance (249). La production d’élastine est donc difficile in vitro (250). Une des stratégies pour
répondre a ce probleme consisterait a tester différents sérums et différentes concentrations pour la
culture des fibroblastes et choisir celui qui entraine la meilleure production d’élastine. L'utilisation
d’une source de fibroblastes provenant d’un patient trés jeune, comme le prépuce, pourrait également
améliorer la production d’élastine (251). De plus, le rétinol est une forme de la vitamine A et a été
utilisé pour l'induction de la synthése de fibres élastiques dans la peau (252). Un marquage
supplémentaire Verhoeff aurait été nécessaire afin de mettre en évidence la localisation de cette

protéine.

La variabilité des fibroblastes est également un des inconvénients de I'utilisation de ce type
cellulaire. En effet, cette population cellulaire peut avoir un comportement différent selon le passage
utilisé, I’état de santé et I'age du donneur, la localisation de prélevement, etc. (196) (245) (246). Ces
caractéristiques peuvent poser probleme pour la reproductibilité des tissus en terme de composition,
d’organisation et de propriétés mécaniques. C’'est pourquoi, une étude supplémentaire consisterait a
analyser, par spectrométrie de masse, la composition en protéines de la MEC de CAM issues de
différents patients. Cette étude permettrait d’établir le profil moléculaire de chaque patient et de voir
s’il y a une corrélation entre les protéines produites, les caractéristiques des donneurs et les propriétés
des tissus. L'équipe de Niklason utilise un pool de cellules issues de plusieurs donneurs pour produire
ses greffons vasculaires a base de CAM (113). Cette stratégie permet de composer avec la variabilité

inter-individus mais peut poser des problémes du point de vue des autorités régulatrices.

Par ailleurs, la fabrication de la CAM, méme sans avoir recours a des bioréacteurs, est une
technique colteuse puisqu’elle demande un changement de milieu 3 fois par semaine sur une longue
période. Pour répondre a ce probleme, une alternative est actuellement développée au laboratoire et
consiste a utiliser la membrane amniotique comme feuillet de matrice extracellulaire. En effet, cette
membrane naturelle et riche en protéines de la MEC (majoritairement du collagéne 1) est un déchet
opératoire, disponible gratuitement et en grande quantité. De plus, elle posséde des propriétés anti-
inflammatoires, elle est peu immunogéne et montre des propriétés mécaniques similaires a la CAM.
Elle est déja largement utilisée en ingénierie tissulaire et comme produit médical (244). Néanmoins,

I'une des limites a I'utilisation de ce tissu est la variabilité intra-membranaire et inter-membranaire.
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D’autre part, concernant l'utilisation de fils de CAM, nous avons déja montré que
I’ensemencement de cellules sur ces fils était possible mais il serait important de poursuivre cette
analyse. Une étude supplémentaire a apporter a cette thése serait I'évaluation du comportement de
plusieurs types de cellules sur les fils de CAM en comparaison avec leur comportement sur du
plastique. Des meilleurs taux de prolifération et de migration sur les fils, par rapport a la culture sur
plastique, constitueraient la preuve de la biocompatibilité de la CAM, qui constitue un environnement

propice pour le développement des cellules.

D’ailleurs, une étude supplémentaire a développer serait I'analyse microscopique de la taille
des pores par microscopie électronique a balayage. Apres ensemencement de cellules, cette technique
permettrait d’évaluer l'infiltration cellulaire et |a taille adéquate des pores. En effet, si un échafaudage
est trop dense, sa structure non poreuse empéchera la colonisation cellulaire au sein du matériau

(253).

La taille des pores n’est pas le seul paramétre important dans la construction d’un substitut
issu de I'ingénierie tissulaire. Pour le développement d’un greffon vasculaire par exemple, des tests
supplémentaires devraient étre effectués. Malgré la composition entierement biologique de la CAM,
des analyses d’hémocompatibilité seraient intéressantes. En effet, le collagene est tres thrombogéne
lorsqu’il est en contact direct avec le sang (254). Ainsi, I'évaluation de |'agrégation plaquettaire au
contact de la CAM et I'activation du complément seraient des informations importantes a obtenir. La
norme internationale NF EN ISO 10993 - partie 4 (évaluation biologique des dispositifs médicaux -
sélection des tests d'interactions avec le sang) aborde 5 parametres: hématologie, thrombose,
coagulation, plaquettes et systeme du complément. Les normes américaines ASTM F2888-13 et ASTM
F 756-00 sont également utilisées pour I'évaluation de la formation de thrombus et de I’hémolyse,
respectivement. Par ailleurs, pour améliorer 'hémocompatibilité du substitut vasculaire tissé,
plusieurs techniques pourraient étre développées: un revétement anti-plaquettes pourrait étre
déposé sur la surface luminale du substitut ou I’'ensemencement préalable de cellules endothéliales
pourrait étre réalisé in vitro. Cette derniére technique est longue, coliteuse et fastidieuse car elle
nécessite |'extraction de cellules endothéliales autologues. La meilleure solution consisterait a recruter
les cellules endothéliales in vivo via le domaine RGD par exemple au niveau de la lumiere du greffon

(255).

Par ailleurs, d’autres tests mécaniques pourraient étre réalisés afin de caractériser plus
précisément la résistance du substitut vasculaire tissé. En effet, nous avons réalisé les tests les plus
importants mais il existe des tests complémentaires tels que le test de traction longitudinal, le test de

traction circonférentiel ou le test de fatigue. Ces tests sont basés sur la norme standard ISO 7198:1998.
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D’autre part, un parametre important a améliorer quant a la fabrication du greffon vasculaire
est la finition de la structure tissée. En effet, les extrémités d’un greffon vasculaire sont un enjeu car
ils seront déterminants pour la suturabilité. Les greffons synthétiques utilisés pour la plupart des
pontages vasculaires, par exemple, sont biseautés afin d’adoucir I'effet d’angle a I'anastomose pour
minimiser les perturbations de flux sanguin (205). Ainsi, il faudrait envisager une finition alternative
permettant a la fois d’attacher les fils tous ensemble et d’obtenir des extrémités moins droites.
Idéalement, il faudrait développer une facon de permettre au chirurgien de couper le greffon lui-

méme.

Un des problémes rencontrés lors de cette these a été la technique de stérilisation aux rayons
gamma. En effet, comme nous I'avons montré, ce traitement entraine une diminution significative de
la force du tissu et augmente la réaction inflammatoire observée au début de I'implantation. Les
dommages causés par l'irradiation gamma sont critiques pour l'intégration in vivo. En effet, un tel
traitement altere la conformation tridimensionnelle des protéines de la matrice, ayant pour effet leur
dénaturation (256). C'est pourquoi, des solutions alternatives sont actuellement recherchées au
laboratoire. Parmi elles, la stérilisation a I'oxyde d’éthyléne, I'utilisation de CO, supercritique ou
Iirradiation par faisceaux d’électrons peuvent étre citées. Néanmoins, la stérilisation terminale n’est
pas obligatoire puisque nous sommes capables de produire le tissu entierement de maniére stérile.
Cette stratégie demanderait une installation colteuse (chambre blanche de travail) et un protocole
tres complexe. La stérilisation terminale d’un produit simplifie énormément son contrdle de qualité et

son acceptation au niveau des agences régulatrices.

Une des perspectives de ce projet repose sur I'implantation du greffon vasculaire tissé. Dans
un premier temps, I'implantation sera réalisée dans un modéle de rat immunodéficient afin d’évaluer
la réussite du greffon sous flux. En effet, le premier parameétre analysé sera la suturabilité du greffon.
La perméabilité, la résistance a la thrombose et les propriétés mécaniques seront également
déterminés grace a ce modele. Le rat immunodéficient a été choisi pour permettre I'implantation d’un
greffon humain. Néanmoins, ce modéle n’est pas idéal. Les propriétés du vaisseau implanté seront
totalement différentes de celles nécessaires pour I'implantation chez I’humain : diameétre, longueur,
épaisseur de la paroi, etc. Par ailleurs, le remodelage et les forces hémodynamiques seront également
biaisés. C’est pourquoi, en parallele, un modele allogénique est développé chez le gros animal au
laboratoire. La culture de fibroblastes de peau de mouton a permis d’obtenir un feuillet de MEC aux

propriétés mécaniques suffisantes pour le développement d’un greffon vasculaire par tissage.
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Grace a ce modele, des propriétés plus similaires vont pouvoir étre atteintes et la preuve de
concept de I'utilisation de cellules allogéniques va étre établie. Néanmoins, I'utilisation du modele
animal entrave I'étude de I'endothélialisation spontanée du greffon in vivo, car ce phénomene existe
chez les animaux contrairement a ce qui est observé chez I’humain. Pour conclure, il n’existe pas de
modele idéal pour I'implantation de greffons humains car elle requiert une immunosuppression forte

et souvent létale chez les gros animaux.

Au terme de ces études complémentaires, nous disposerons d’un ensemble de données

permettant la validation pré-clinique des substituts tissés pour I'ingénierie vasculaire.
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XIV. COMMUNICATIONS ET PUBLICATIONS

1. Communications orales nationales

Tissue Engineering of Blood Vessels by Cell-Assembled Extracellular Matrix (CAM) Thread
Weaving
06/2016, Journée de la FR TecSan a Bordeaux

10/2016, 2™ Workshop on Regenerative Medicine a Bordeaux

Development of a Completely Biological, Tissue-Engineered Vascular Graft (TEVG), by Weaving
Threads of Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM)
05/2018, Journée de la FR TecSan a Bordeaux

Development of a completely biological and human tissue-engineered vascular graft using a

textile approach

11/2018, 3™ Workshop on Regenerative Medicine a Bordeaux

2. Communications orales internationales

Characterization of a Cell-Assembled Matrix (CAM) in the Development of a Completely
Biological Tissue-Engineered Vascular Graft
06/2017, congrés international TERMIS (Tissue Engineering and Regenerative Medicine

International Society) a Davos

Next Generation of Tissue-Engineered Vascular Graft: Completely Biological TEVG by Weaving
Yarns of Cell-Assembled extracellular Matrix
09/2018, congrés international ISACB (International Society for Applied Cardiovascular Biology) a

Bordeaux, 2™ place de la compétition « flash presentation »
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3. Publications

Accepté : Characterization of a Cell-Assembled extracellular Matrix and the effect of the
devitalization process. Laure Magnan, Gaélle Labrunie, Sébastien Marais, Sylvie Rey, Nathalie
Dusserre, Marc Bonneu, Sabrina Lacomme, Etienne Gontier et Nicolas L'Heureux. Acta

Biomaterialia, 2018.

En préparation : Tissue-Engineered Yarn: a New Bio-Material for the Production of Entirely

Human Textiles. Laure Magnan, (en préparation). Advanced Materials.

En préparation : In vivo remodeling of yarns produced from human cell-assembled extracellular

matrix (CAM). Laure Magnan, (en préparation). Biomaterials.
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