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Abréviations

Abréviations

ADN : acide désoxyribonucléique

ADSC : cellule souche dérivé du tissu adipeux
ANF : facteur natriurétique atrial

ARN : acide ribonucléique

BSA : sérum albumine bovine

BMP : protéine morphogénique osseuse

BNP : peptide natriurétique du cerveau

CA : acide citrique

CD : cluster de différenciation

CMD : cardiomyopathie dilatée

CTGF : facteur de croissance du tissu conjonctif
DAPI : 4',6-diamidino-2-phénylindole

DMEM : milieu de Eagle modifié par Dulbecco
DC : dichroisme circulaire

EDTA : acide éthylene-diamine-tétraacétique
ESC : cellule souche embryonnaire

FE : fraction d’éjection

FGF : facteur de croissance des fibroblastes
FITC : Fluorescéine isothiocyanate

FR : fraction de raccourcissement

GFP : protéine fluorescente verte

GMEM : milieu essentiel minimum de Glasgow
HE : hématoxyline - éosine

HIF : facteur induit par 'hypoxie

HPRT : Hypoxanthine-guanine phosphoribosyitransférase
IDM : infarctus du myocarde

iPSC : cellule souche pluripotente induite

IRM : imagerie par résonnance magnétique
MEC : matrice extracellulaire

MHC : chaine lourde de la myosine

MMP : métalloprotéinases de la matrice extracellulaire
NP40 : nonidet (ou nonyl phénoxypolyéthoxyléthanol)P40

NUBP : protéine de liaison aux nucléotides



Abréviations

OCT : facteur de transcription de liaison aux octamers
PBS : tampon phosphate salin

PCL : poly-caprolactone

PCR : réaction en chaine par polymérase

PDMS : polydiméthyisiloxane

PLA : acide poly-lactique

PEG : poly-éthylene-glycol

PU : polyuréthane

TIMP : inhibiteurs tissulaires des métalloprotéinases
RCM : cardiomyocytes de rat

RGB : rouge - vert - bleu

ROCK : protéine kinase associé a rho

RPMI : milieu du Roswell Park Memorial Institute

RS : rouge sirius

SRF : facteur de réponse au

SRP : particule de reconnaissance du signal

SSEA : antigene de I'état spécifique embryonnaire
VEGEF : facteur de croissance des cellules vasculaires
VG/VD : ventricule gauche/ventricule droit

VTD : volume télédiastolique

VTS : volume télésystolique

SDF : facteur dérivé des cellules stromales

SCF: facteur des cellules souches

SHP : sodium hypophosphite

SEM : erreur standard a la moyenne

IGF : facteur de croissance ressemblant a l'insuline
HGF : facteur de croissance humain

ELISA : dosage d'immunoabsorption par enzyme liée
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Présentation générale de la these

Au sein de ce travail doctoral, I'effet thérapeutique de différents biomatériaux a
été analysé dans un contexte d’insuffisance cardiaque. Ce manuscrit est donc
organisé en fonction de la nature des projets dans lesquels je me suis impliqué. Je
détaillerai succinctement, dans ce préambule, la physiologie cardiaque puisque
l'altération de la fonction cardiaque et son rétablissement sont au coeur de ces projets
de recherche. En introduction générale, je m’attarderai sur les enjeux actuels du
domaine de la thérapie cellulaire cardiaque et les développements récents des
biomatériaux utilisés dans ce domaine. Puis, ce manuscrit de thése est découpé en
trois parties distinctes. Elles correspondent aux trois stratégies que nous avons
explorées pour améliorer les résultats de la greffe épicardique de cellules dans le cadre
de la thérapie cellulaire cardiaque. Chaque partie sera ainsi abordée par une petite
introduction suivie de la description des méthodes utilisées et des résultats obtenus.
Pour finir, dans une toute derniere partie, je discuterai et conclurai sur 'ensemble des
résultats obtenus.

Les différents niveaux d’étude du coeur

1. Au niveau de l'organe cardiaque
a) Anatomie cardiaque

Le muscle cardiaque possede une structure tridimensionnelle de forme ellipsoide
et est situé dans la cavité thoracique entre les deux lobes pulmonaires. De par sa
nature, le coeur est capable de se contracter de maniére réguliere et autonome. Il a
ainsi comme principale fonction de véhiculer le sang, dans un premier temps vers les
poumons pour 'oxygéner puis, dans un second temps, vers I'ensemble de 'organisme
pour apporter nutriments et oxygene aux différents organes. C’est en cela qu'il peut
étre assimilé a un organe-pompe. Un coeur humain pése en moyenne 300 grammes
et se contracte périodiquement avec une fréquence moyenne au repos de 70
battements par minute, éjectant a chaque battement cardiaque pas moins de 80 mL
de sang. Chez un individu sain, le débit cardiaque est en moyenne de 5,6 litres par
minute. Le cceur est composé de quatre chambres (Figure 1) : l'oreillette droite (OD),
loreillette gauche (OG), le ventricule droit (VD) et le ventricule gauche (VG). Le sang
dépourvu d’'oxygéne arrive dans loreillette droite par la veine cave supérieure et
inférieure. L’oreillette droite se contracte pour faire passer le sang dans le ventricule
droit au travers de la valve tricuspide. Une fois dans le ventricule droit, il est envoyé
dans l'artere pulmonaire au travers de la valve pulmonaire pour irriguer les poumons
et se charger en oxygene. Le sang oxygéné sort des poumons par les veines
pulmonaires droites et gauches et retourne au cceur par l'oreillette gauche. La
contraction de l'oreillette gauche fait transiter le sang a travers la valve mitrale dans le
ventricule gauche qui est ensuite propulsé dans l'aorte pour irriguer tous les organes
du corps. La partie droite du cceur correspond donc a la circulation pulmonaire tandis
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gue celle de gauche correspond a la circulation systémique. La fonction cardiaque est
souvent résumée a I'activité du ventricule gauche.

Crosse aortique

Veine cave
supérieure
draine la téte

et les bras Artére pulmonaire

principale

Veines pulmonaires

Oreillette gauche

Oreillette droite Valvule mitrale

Valvule tricuspide

Muscles papillaires Ventricule gauche
Septum interventriculaire
sépare les ventricules
droit et gauche

Ventricule droit

Veine cave inférieure
draine le tronc
et les jambes

Aorte thoracique
irrigue le tronc et
les jambes

Figure 1 : Schématisation du coeur.

b) Lecycle cardiaque et les différents parametres de contractilité

Le cycle cardiaque est composé d’une période de contraction compléte du coeur
. la systole, suivi d’'une période de relachement complet : la diastole. I y a un
synchronisme entre l'activité du cceur droit (OD et VD) et celle du coeur gauche (OG
et VG). Pour rentrer dans les détails, le cycle cardiaque est composé de trois étapes
successives (exemple du ventricule gauche : Figure 2).

(1) La valve aortique est fermée et le sang des veines pulmonaires s’écoule dans
loreillette gauche. Le ventricule est en cours de relaxation. La contraction auriculaire
fait passer le sang a travers la valve mitrale dans le ventricule gauche : c’est la phase
de remplissage ventriculaire.

(2) Une fois que le sang est dans le VG, la pression augmente car le ventricule
commence a se contracter tout en maintenant fermée la valve aortique. Le volume du
coeur ne varie pas (c’est une phase isovolumique). Lorsque cette pression dépasse
celle de la pression de l'aorte, la valve aortique s’ouvre, le sang est propulsé dans la
circulation systémique. Le volume ventriculaire diminue. C’est une phase de systole
ventriculaire qui permet d’éjecter hors du cceur un volume de sang correspondant a
70-80 mL. Pendant ce temps, les oreillettes se relachent (diastole) et le sang s’écoule
a lintérieur.
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(3) Le ventricule se relache complétement (diastole) et la pression étant devenue
plus faible que dans l'aorte induit la fermeture de la valve aortique et le début d’un
nouveau cycle cardiaque.

Oreillette gauche

Oreillette droite

Venftricule gauche

Ventricule droit

Remplissage Confracton Phase contraction Phase éjection Relaxation
ventriculaire auriculaire isovolumétrique ventriculaire isovolumétrique

| | |

® ©) ®

Remplissage ventriculaire Systole ventriculaire Débutdiastole
(fin diastole) (oreillette en diastole)

Figure 2 : Schématisation des principales étapes du cycle cardiaque.

A partir du cycle cardiaque, il est possible de définir plusieurs parameétres
permettant d’évaluer la bonne contractilité du cceur :

e Fréquence cardiaque (ou FC) : le nombre de battements (ou pulsations) par
unité de temps (en battements par minute)

e Volume télédiastolique (ou VTD) : volume maximal atteint quand le coeur est le
plus relaxé

e Volume télésystolique (ou VTS) : volume minimal atteint quand le coeur est le
plus contracté

e Diameétre télédiastolique (ou DTD) : diamétre maximal atteint quand le cceur est
le plus relaxé

e Diametre télésystolique (ou DTS) : diametre minimal atteint quand le cceur est
le plus contracté

¢ Volume d’éjection systolique (ou VES): le volume de sang qui est éjecté hors
du cceur au moment de la systole (en mL). Il correspond a la différence entre
VTD et VTS.

e Le débit cardiaque (Qc) : FC x VES (en litre par minute)

e Fraction d’éjection (ou FE) : pourcentage de sang éjecté a chaque battement
cardiagque (en %) qui se calcule de la maniere suivante :

FE = [(VTD — VTS) / VTD]x100

e FEVG: fraction d’éjection du Ventricule Gauche

e Fraction de raccourcissement (ou FR) : pourcentage de diminution du diamétre
cardiaque qui se calcule ainsi : FR= [(DTD - DTS) / DTD] x100.

2. Au niveau du tissu cardiaque

Le tissu cardiaque est composé de plusieurs feuillets cellulaires (voir Figure 3) :
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Le péricarde : couches de tissu conjonctif qui entourent le coeur. Il est composé
d’un feuillet viscéral qui enveloppe le cceur (ou épicarde) et qui se prolonge sur
l'aorte et 'artére pulmonaire ainsi que sur les veines caves et pulmonaires, et
d'un feuillet pariétal qui correspond a la partie externe du péricarde. Le
péricarde est un feuillet qui délimite la cavité péricardique et facilite les
mouvements cardiaques.

L’épicarde : feuillet cellulaire externe du cceur qui correspond au péricarde
visceéral.

L’épicarde et le myocarde sont séparés par une couche sous-épicardique qui
rassemble le tissu adipeux cardiaque, les nerfs et la vascularisation
coronarienne.

Le myocarde : feuillet cellulaire médian contenant notamment les cellules
cardiaques spécialisées : les cardiomyocytes qui permettent la contraction
cardiaque.

Le myocarde est séparé de I'endocarde par une couche sous-endocardique
constituée de tissu conjonctif, de cellules qui induisent I'activité électrique du
cceur ainsi que d’'une importante vascularisation.

L’endocarde : mince membrane endothéliale interne du cceur constituée d’un
endothélium bordant la lumiére du cceur et d’'une couche conjonctive sous-
endothéliale qui sont séparés par des fibres de collagene.

pericardial
cavity

parietal
pericardium

+——fibrous
pericardium

endocardium

coronary

myocardium blood vessel

epicardium
(visceral pericardium)

Figure 3 : Représentation schématique des différents feuillets du tissu cardiaque.
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a) Le myocarde

Le myocarde est un tissu musculaire strié. I comporte des fibres en réseau
irrégulier de cellules reliées entre elles par des stries scalariformes. C’est le tissu le
plus important du ceoeur.

b) Activité électrique du cceur

Le coeur posséde un systtme de conduction qui lui est propre : le muscle
cardiaque est donc capable de se contracter sans stimulation externe (autorythmicité).
Au sein du myocarde, sont présentes des cellules spécialisées qui initient la
contraction cardiaque en se dépolarisant : c’est le tissu nodal ou nceud. Il existe un
noeud sino-atrial (le nceud de Keith et Flack) situé sous la veine cave supérieure dans
loreillette droite ; et le nceud atrio-ventriculaire (Aschoff-Taware) situé entre la valve
tricuspide et le septum. Ces nceuds se prolongent en faisceau de His. L'ensemble
formant le réseau de Purkinje. Le noeud sino-atrial posseéde des cellules dites
pacemakers car ce sont elles qui se dépolarisent en premier et induisent le cycle
cardiague par la contraction atriale. Elles ont conservé un phénotype fecetal avec un
fonctionnement métabolique basé sur les glucides et non sur les lipides, une structure
sarcomérique plus petite qu'un cardiomyocyte ventriculaire et un arsenal protéique
différent (les myosines notamment) ainsi que des canaux calciques et potassiques
différents qui sont a l'origine de leur potentiel de dépolarisation.

Le signal électrique, ou potentiel d’action, est initié dans les cellules pacemakers
atriales et se propage de cardiomyocytes en cardiomyocytes. Les cardiomyocytes
ventriculaires vont participer a la contraction cardiaque. Chaque cellule va se
dépolariser par une entrée d’ion Sodium Na* puis se polariser par une entrée d’ion
calcium Ca?* selon le schéma indiqué en Figure 4. Le potentiel électrique du myocyte
automatique est instable, la cellule est donc capable de se dépolariser spontanément.
Les cellules contractiles ont besoin d’'un stimulus électrique autrement dit de la
transmission d’un potentiel d’action par une cellule voisine.

poterte o Polontoi &
me mbrane
mv)  Myocyte Autamati (mv) Myocyte Contractile
Cat+
0 -
Nat+
] ) 50 - e B
50 if
100 100 4"
T T T | .
0 S00ms Q S00 ms

Figure 4 : Représentation graphique du potentiel d'action (ou PA) dans les cellules pacemakers (ou cellules
automatiques) etdansles cardiomyocytes non-automatiques (ou cellules contractiles).
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Ce signal électrique peut se propager facilement car les myocytes cardiaques
communiquent entre eux de maniére étroite. Le potentiel d’action se propage dans le
cceur a la vitesse de 1 métre par seconde dans le noeud sino-atrial et 3 a 5 metres par
seconde dans le faisceau de His. Les cellules cardiaques sont des cellules dites
striées. Atravers les stries scalariformes, il existe un contact étroit entre les extrémités
des cellules ce qui permet la diffusion rapide du signal électrique a l'origine de la
contraction synchronisée du myocarde. Le tissu myocardique est donc assimilé a un
syncytium bien que les cardiomyocytes soient des cellules individuelles (a la différence
du muscle squelettique).

On retrouve trois types de jonctions communicantes au sein du myocarde :

e Les desmosomes qui permettent 'adhérence des cardiomyocytes entre eux et
évitent que les contractions cardiaques ne séparent les cellules.

e Leszonula adhaerens qui ont un réle d’ancrage intercellulaire. lls font la liaison
entre les filaments d’actine des sarcoméres d’une cellule a l'autre.

e Les jonctions communicantes, ou jonction GAP, qui correspondent aux zones
de faibles résistances permettant ainsi la transmission des signaux contractiles
entre deux cardiomyocytes.

3. Au niveau du cardiomyocyte contractile
a) Niveau cellulaire

Le cardiomyocyte est une cellule possédant des unités contractiles régulieres (le
sarcomere) et contenant 1 a 2 noyaux situés a la périphérie de la cellule. La séparation
entre deux cardiomyocytes est appelée le disque intercalaire (Figure 5).

Cardiomyocyte

Noyau

Disque intercalaire

Figure 5 : Coupe longitudinale de cardiomyocytes humains aprés coloration trichnrome de Masson, x1000.

Le sarcomeére est un ensemble de filaments d’actine et de myosine qui coulissent
les uns entre les autres donnant a la cellule une capacité contractile (Figure 6). Au
niveau du sarcomere ily a différentes protéines telles que la troponine, la tropomyosine
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et la titine qui permettent aux tétes de myosine de glisser sur les filaments d’actine afin
d’effectuer la contraction cardiaque.

Anti-ayg-AR-QD
ajp-adrenergic
Thick filament receptor
Thin filament Actinin
Actin

Troponin

@ Tropomyosin Myosin Sarcolemma

CdSe core

2 I ¢
Z-disk ZnS shell
T-tubule ) @
o «— PEG coat
%— Linker Anti-a-actinin-QD
Anti-a1g-AR Anti-a-actinin
ibody ibody QD 655

Figure 6 : Description des molécules présentes dans un sarcomere cardiague (Kobirumaki-Shimozawa etal.
2012).

b) Couplage excitation-contraction

Comme décrite précédemment, la contraction du cardiomyocyte contractile est
dépendante de I'excitation électrique d’une autre cellule. La contraction cardiaque est
ainsi dépendante du flux calcique. Apres la dépolarisation de la cellule, le calcium entre
dans la cellule au niveau des replis du cardiomyocyte appelés tubules T. Cette entrée
de calcium dans la cellule par le canal calcium dépendant de type L. induit la libération
massive du calcium intracellulaire qui était amassé dans le réticulum sarcoplasmique
et les mitochondries (phénomene de calcium induce - calcium release). Le calcium va
se fixer sur la troponine C au niveau des sarcomeres ce qui va entrainer la liaison des
filaments d’actine avec les tétes de myosine. Les filaments d’actine vont étre parcourus
par les myosines réduisant ainsi la taille des sarcomeres : c’est la contraction. Une
molécule d’ATP est ensuite hydrolysée entrainant la séparation physique des tétes de
myosine des filaments d’actine. Le calcium étant toujours présent dans la cellule, ce
cycle va se reproduire de nombreuses fois jusqu'a ce que la repolarisation de la cellule
fasse abaisser le niveau de calcium intracellulaire. Le calcium sera alors soit expulsé
de la cellule soit stocké dans les organites intracellulaires (Figure 7).
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Figure 7 : Schématisation du couplage contraction excitation dans les cardiomyocytes ventriculaires contractiles

(Knollmann etRoden 2008).
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Partie 1 : Insuffisance cardiaque

1. Description et origines de l'insuffisance cardiaque
a) Epidémiologie

Les maladies cardiovasculaires sont aujourd’hui la premiére cause de mortalité
dans le monde avec 17,5 millions de déces, ce qui représente 31% de la mortalité
mondiale totale (chiffres extrait du guide « Statistiques sanitaires mondiales 2012 »
publié par I'Organisation Mondiale de la Santé). D’aprés les estimations de
'Organisation Mondiale de la Santé, le nombre de décés imputables aux maladies
cardiovasculaires pourrait atteindre 23,6 millions en 2030. Pour entrer dans le détail,
on comptabilise 8,14 millions de déces liés aux maladies cardiaques avec en téte les
cardiopathies ischémiques et 6,5 millions liés aux accidents vasculaires cérébraux

(Figure 8).
MALADIES CARDIAQUES 8 139900

ACCIDENTS VASCULAIRES

CEREBRAUX 6446 900
MALADIES PULMONAIRES
OBSTRUCTIVES CHRONIQUES 2931200
PNEUMONIES 2652 600
MALADIE D'ALZHEIMER 1655100

CANCER DU POUMON - 1639 600

ACCIDENTS DE LA ROUTE - 1395800

SIDA l: 1341 000

DIABETE 1299400

TUBERCULOSE - 1290300

Figure 8 : Histogramme présentantles chiffres des principales causes de décés dans le monde en 2013 (The
Lancet).

Selon la Haute Autorité de Santé frangaise, I'insuffisance cardiaque concernerait
environ 500 000 francais et représente la premiere cause d’hospitalisation. Sa
prévalence est croissante et serait de 12 % chez les personnes agées de plus de 60
ans. La recherche médicale dans ce domaine a beaucoup progressé et on observe
une diminution de 10% des cas d’insuffisance cardiaque en France en 23 ans (en
1990, le nombre de déceés liés au maladies cardiaques étaient de 92 400, ce chiffre
est passé a 83 779 en 2013). Cependant la prévalence reste tres élevée : 2 a 3% de
la population européenne est touchée. Il s’agit donc d’un probléme majeur de santé
publique.
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b) Physiopathologie

L’insuffisance cardiaque correspond a une altération de la fonction cardiaque. Le
cceur n'est plus capable d’assurer correctement son réle de pompe et de répondre aux
besoins de lorganisme. Il existe deux formes d’insuffisance cardiaque : aigué ou
chronique (R. C. Davis, Hobbs, et Lip 2000). L’insuffisance cardiaque aigué survient
de maniere rapide accompagnée de symptémes séveres, c’est le cas notamment de
la crise cardiaque. L’insuffisance cardiaque chronique est plus fréequente et apparait
de maniére progressive. Les symptdmes surviennent lentement et s’aggravent au fil
du temps.

Les origines sont diverses (Katz 2008) :

e Génétique : des mutations dans le gene de la dystrophine, de la lamine A /C ou
encore de la desmine, par exemple, peuvent entrainer une cardiomyopathie.

e Hypertension artérielle chronique : augmentation du travail cardiaque induisant
un remodelage.

e Surcharge de pression : augmentation du travail cardiaque induisant un
remodelage.

e Fuite mitrale ou valvulopathie : le coeur n'éjecte pas correctement le sang
entrainant une dilatation progressive.

e Cardiomyopathie : modification de la structure ou de la souplesse (compliance)
du ceeur.

e Myocardite (inflammation cardiaque) : inflammation causée généralement par
une infection virale.

e Occlusion vasculaire (infarctus du myocarde) ou coronaropathie : blocage
physique d’un vaisseau sanguin induisant une pénurie en oxygene et en
nutriments a l'origine de la perte de cardiomyocytes.

e Consommation d’alcool ou de drogue : ces substances ont un effet cardio-
toxique en détruisant des cellules cardiaques.

e Malformation cardiaque congénitale : une malformation du cceur ou des cavités
peuvent perturber séverement la circulation sanguine.

e Pneumopathie : une maladie puimonaire peut réduire considérablement I'apport
en oxygéne et donc augmenter le travail cardiaque.

Concernant les pathologies cardiaques associées a des troubles du rythme
(dysfonctionnement des canaux ioniques entrainant des anomalies de conduction
auriculo-ventriculaire), il existe, entre autres, les syndromes du QT long (SQTL) et les
tachycardies ventriculaires catécholinergiques (TVC), le syndrome de Brugada et les
fibrillations atriales.

Il existe différentes formes de cardiopathie : cardiomyopathie dilatée (ou CMD),
cardiopathie hypertrophique (ou CMH) et dysplasies ventriculaires droites
arythmogénes (DVDA).
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La pathologie cardiaque s’installe de maniere progressive : dans un premier
temps le coeur arrive a compenser et a maintenir une fonction cardiaque normale mais
si le remodelage persiste il devient délétere et l'insuffisance chronique s’installe. Une
des principales causes de I'évolution d’'un évenement traumatique en insuffisance
cardiaque est liée a la trés faible capacité de régénération du cceur (cf Regénération
cardiaque, page 27).

2. La cardiomyopathie dilatée

La cardiomyopathie dilatée (CMD) se traduit par une dilatation principalement du
ventricule gauche associée a une anomalie de la fonction diastolique puis systolique
aboutissant a une insuffisance cardiaque sévere (Hershberger et Morales 1993). La
CMD touche principalement 'adolescent ou le jeune adulte et se caractérise par une
dyspnée d’effort (Jefferies, Hoffman, et Nelson 2010). La principale complication de la
maladie est une insuffisance cardiaque réfractaire entrainant une mort subite dans 30
a 50% des cas sur 5 ans. C’est la premiére indication de greffes cardiaques. Malgré
une prévalence de 1 cas sur 2500, peu d’études ont été menées sur la recherche de
traitement dans le cadre de la CMD.

Les origines de la CMD sont diverses : génétiques, toxicologiques (drogue, alcool
ou chimiothérapie anticancéreuse), métaboliques (hyperthyroidie), infectieuses
(agression virale) ou immunitaires (production d’anticorps dirigés contre les
cardiomyocytes). D’un point de vue génétique, dans 75% des cas, la CMD est
sporadique et multifactorielle et dans 25% des cas, elle est familiale et monogénique
(Schonberger et Seidman 2001). C’est une pathologie trés hétérogéne : beaucoup de
protéines peuvent étre impliquées (protéines du cytosquelette, de la membrane
nucléaire, du sarcomére ou impliquée dans le métabolisme calcique). Les protéines
du sarcomére et du cytosquelette sont les plus touchées (Fatkin et Graham 2002). Les
cardiomyocytes, ayant un dysfonctionnement génétique, entrent alors en apoptose. La
perte de matériel contractile induit alors un étirement des cellules ce qui provoque une
augmentation du diameétre en fin de diastole : le cceur se dilate entrainant alors une
augmentation de la post-charge et une surcharge de débit. Dans un premier temps, le
cceur entre dans une phase d’hypertrophie compensatrice de type excentrique qui est
temporaire (Figure 9). Le diametre du myocarde augmente en longueur. Avec le
temps, 'apoptose perpétuelle des cardiomyocytes ainsi que la diminution de 'efficacité
des mécanismes d’adaptation cellulaire induisent un remodelage délétére.
L’angiogenése est stoppée tandis que la fibrose se développe. I y a également une
réexpression du phénotype feetal. La paroi ventriculaire s’amincit, notamment le
ventricule gauche qui participe a la circulation systémique. L’altération de la fonction
systolique marque le début de linsuffisance cardiaque (Haq et al. 2001).
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Figure 9 : Représentation schématique du remodelage cardiaque aboutissanta la cardiomyopathie dilatée : début
du processusde remodelage (A), étape d’hypertrophie compensatrice transitoire (B), remodelage final : dilatation
des cavités ventriculaires (C).

3. L'infarctus du myocarde

L’infarctus du myocarde, autrement appelé crise cardiaque, est lié a une
occlusion vasculaire. Le déficit en oxygene et en nutriments entraine la perte rapide
d’une partie du tissu cardiaque qui était irrigué parle vaisseau. La conséquence directe
est la perte de fonction dans la zone infarcie, entrainant une baisse de la contraction
cardiaque. Si la zone infarcie n'est pas irriguée de nouveau, elle va se nécroser de
maniére irréversible entrainant le dép6t d’un tissu fibreux pour combler les bréches
tissulaires. Le tissu fibreux n'étant pas constitué de cellules cardiaques capables de
transmetire l'activité électrique, des troubles du rythme apparaissent. Il existe
différentes causes de l'occlusion vasculaire mais une des causes majeures est
'athérosclérose (Boudoulas et al. 2016). L’athérosclérose correspond a la formation
d’'une plaque d’athérome a lintérieur du vaisseau. Cette plague est constituée entre
autres de macrophages ayant phagocyté une grande quantité de lipides liés au
cholestérol. Quand cette plaque est de taille conséquente, le risque qu’elle se détache
est tres élevé causant de graves conseéquences. Cependant dans la majorité des cas,
laugmentation de la taille de cette plaque entraine la réduction du diamétre du
vaisseau dans lequel elle se trouve. Quand cette taille est insuffisante pour maintenir
une circulation sanguine optimale, l'infarctus apparait. Une alimentation riche en
lipides associée a une hypertension artérielle et une sédentarité correspondent aux
principaux facteurs arisque d’apparitionde l'infarctus du myocarde. Une prédisposition
génétique, le tabagisme, I'hypercholestérolémie, le diabéte, une embolie coronaire,
une sténose mitrale ou aortique sont également a l'origine de I'occlusion vasculaire.

4. Adaptation cardiague et remodelage
a) Remodelage bénéfique
En cas d’insuffisance cardiaque, le muscle cardiaque n’'éjecte pas assez de sang
pour maintenir une circulation sanguine adéquate. Pour retrouver un débit cardiaque

correct, le coeur peut s’adapter de trois maniéres différentes (Gaertner et al. 2004) : 1)
la fréquence cardiaque augmente pour retrouver une vitesse de circulation sanguine
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correcte, 2) le volume cardiague augmente pour contenir plus de sang, 3) le muscle
cardiaque s’épaissitafin de d’augmenter la puissance de la contraction cardiaque. Le
remodelage du cceur regroupe I'ensemble des étapes au cours desquels le coeur va
répondre, suite a un évenement traumatique, pour tenter de retrouver un
fonctionnement cardiaque normal. Ce remodelage est dans un premier temps
bénéfique car il fait intervenir des voies de signalisation cardiaque bénéfique. Ce type
de remodelage reste bénéfique tant qu’il est temporaire. Il est présent par exemple
chez le sportif ou la femme enceinte. Quand le stimulus a 'origine du remodelage se
prolonge dans le temps, les mécanismes adaptatifs s’épuisent et le remodelage
devient alors délétére pour le coeur. Pour entrer dans les détails, 'exemple qui a été
le plus étudié dans la littérature est celui de I'occlusion coronaire aigu : l'infarctus du
myocarde (Figure 10).

Phase | : La phase aigué correspond aux premiéres minutes qui suivent
locclusion vasculaire. Durant cette phase, la circulation est stoppée entrainant
lapparition de la zone infarcie correspondant a la nécrose du tissu cardiaque. La
nécrose est accompagnée d'un cedeme tissulaire et de [linfiltration de cellules
inflammatoires : neutrophiles et macrophages qui vont phagocyter les myocytes
nécroses et activer les cellules du systéme immunitaire comme les lymphocytes T. Ce
tissu nécrotique produit beaucoup de cytokines qui vont stimuler les fibroblastes
cardiagues et les pousser a la prolifération et a la transdifférenciation en
myofibroblastes. Les fibroblastes et les myofibroblastes vont synthétiser une quantité
importante de collagéne fibrillaire (Type | et ) pour former une nouvelle matrice
extracellulaire et combler les bréches tissulaires laissées par la perte de
cardiomyocytes. Du collagéne non-fibrillaire est également produit (type IV et VI) afin
d’aider a 'organisation du réseau de fibrose. Letissu fibreux joue un réle crucial dans
le maintien de lintégrité tissulaire du myocarde (homéostasie myocardique) et évite
au ventricule une trop forte dilatation et/ou une rupture de la paroi cardiaque. Les
métalloprotéases (ou MMPs) sont des enzymes, produites par les cardiomyocytes et
les fibroblastes cardiaques, permettant la dégradation de la matrice extracellulaire du
myocarde. Le remodelage cardiaque dépend donc de la balance entre la synthése et
la dégradation de ces protéines.

Un mois aprés l'infarctus, la cicatrice fibreuse est complétement formée. Elle
permet de stabiliser la zone infarcie, cependant la fibrose est un tissu trés dense qui
n'a pas la capacité de se contracter ce qui va entrainer des perturbations cardiaques.
Les zones du myocarde qui n'ont pas été touchées par l'infarctus doivent augmenter
leur travail pour répondre a cette perte de contractilité. Pour cela, les myocytes vont
augmenter leur taille de maniére hypertrophique (étirement des myocytes pour
augmenter leur contractilité), les cellules non-musculaires vont s’hyperplasier et de la
fibrose interstitielle va s’installer. Au cours de la phase aigué, la perte brutale de
cardiomyocytes entraine une diminution de la fonction cardiaque avec une dilatation
du ventricule gauche. Les contraintes pariétales en systole et en diastole augmente nt
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car le rayon du cceur augmente (o=kPr/e avec o =contraintes pariétales, P=pression
dans le ventricule, r=rayon du cceur, e=épaisseur de la paroi myocardique). Pour
maintenir une pression artérielle normale, le systéme neuro-hormonal est activé
(catécholamines et systeme rénine-angiotensine-aldostérone).

Phase Il : Une fois que tous ces mécanismes adaptatifs sont mis en place, le
cceur compense la perte des cardiomyocytes et maintient de bons parametres
cardiaques. Le systeme neuro-hormonal revient a la normale ainsi que les contraintes
pariétales. C’estle remodelage compensé ou remodelage bénéfique. Malgré un retour
a la normale des parameétres cardiaques, l'occlusion vasculaire persiste et le
remodelage myocardique continue.

b) Remodelage délétére

Phase Ill : Selon la taille de la zone infarcie le coeur peut compenser dans un
premier temps, en revanche, si la dilatation ventriculaire et la pression artérielle
persistent, le remodelage devient délétere et I'insuffisance cardiaque s’installe. Pour
corriger la dilatation ventriculaire, un nouveau processus de remodelage se met en
place avec réactivation du systtme neuro-hormonal et une hausse des contraintes
pariétales. Le travail mécanique cardiaque demandé aux myocytes s’intensifie de
nouveau ce qui augmente la fatigue cardiaque et altére de plus en plus la fonction
contractile. De plus, 'expansion de la cicatrice cardiaque perdure car la perte de
cardiomyocytes continue méme apres linfarctus. L’insuffisance cardiaque devient
chronique et peut aboutir a plus ou moins long terme au déces des patients.

4 I. Phase aigué : Il. Remodelage compensé : lll. Insuffisance cardiaque
A

O augmentée |

O augmentée O normalisée

Activation:neurohormonale

e
-
-
-

Remodelage
myocardique

L L

Figure 10 : Représentation graphique des différentes étapes de remodelage cardiaque suite a un infarctus
(Gaertner etal. 2004).

Considérant la complexité de la structure cardiaque et du remodelage post-
ischémique, un traitement adapté doit associer un aspect moléculaire et cellulaire,
ainsi que pharmacologique et chirurgical afin de 1) réduire la perte de cardiomyocytes,
2) revasculariser la zone nécrosée, 3) prévenir un remodelage délétere et 4) préserver
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et restaurer une fonction cardiague normale. Pour éviter la dilatation du ventricule, il
faut agir le plus rapidement possible en diminuant la durée d’ischémie (réouverture du
vaisseau bouché par un ballonnet) afin de réduire au maximum la zone infarcie et ainsi
donner plus de chance de survie au patient.

5. Régénération cardiaque

Contrairement aux organes comme le foie, le muscle et la peau, le coeur adulte
est un organe qui possede une capacité de régénération trés limitée. Trois processus
principaux interviennent pour réparer le coeur (Figure 11) : 1) la prolifération de
cardiomyocytes, 2) le recrutement de nouvelles cellules provenant principalement de
la moelle osseuse ou 3) l'activation de cellules souches résidentes du cceur. L’objectif
de ces mécanismes est le remplacement des cellules musculaires cardiaques en cas
de perte induite par une pathologie cardiaque. Ces nouvelles cellules doivent
permettre au myocarde de maintenir une fonction cardiaque suffisante pour oxygéner
lensemble des tissus de 'organisme.

Prolifération

y £
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A Mo
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Figure 11 : Schémades principaux mécanismes impliqués dans la régénération cardiaque.

a) Prolifération des cardiomyocytes

Le premier mécanisme activé en cas de perte de cellules cardiaques est la
proliféeration des cardiomyocytes existants. Des études ont montré que le cceur de
mammifere était capable de régénérer par prolifération des cardiomyocytes.
Cependant cette prolifération est capable de combler une bréche cardiaque
uniquement durant les premiers jours de vie (Porrello et al. 2011). Dans cette étude,
une partie du coeur de souris nouveau-né a été coupé quelques jours aprés la
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naissance. 21 jours apres la résection apicale, la bréche a été comblée entierement
par des cardiomyocytes. L’analyse de la prolifération cellulaire a permis de mettre en
évidence qu’'une prolifération des cardiomyocytes est possible seulement si la bréche
cardiaque est causée dans les 7 premiers jours de vie de 'animal. Aprés ce délai, la
capacité de prolifération est considérablement réduite.

b) Cellules souches mésenchymateuses de la moelle osseuse

Le second mécanisme présent pour permettre la régénération cardiaque est le
recrutement de nouvelles cellules issues de la moelle osseuse. En effet, chez I'adulte,
pour la premiere fois, la présence de cardiomyocytes dérivés des cellules précurseurs
de la moelle osseuse a été démontrée. Aprés une transplantation de cellules de moelle
osseuse par des donneurs de sexe masculin, les cceurs de plusieurs femmes,
possédant a lorigine des cellules cardiaques porteuses du chromosome X, ont
présenté plusieurs cellules cardiaques porteuses du chromosome Y (Deb et al. 2003).
La moelle osseuse est donc une source de progéniteur cardiaque en dehors du coeur
capable de produire des cardiomyocytes de novo. Le recrutement de progéniteurs
cardiagues est possible mais peu efficace. Le pourcentage de cellules qui se
renouvelle est tres controversé (entre 0 et 20% selon certaines études) et dépend du
sexe et de 'age de la personne concernée (Kajstura etal. 2010).

c) Les cellules souches résidentes du cceur

Le cceur posséde des cellules souches endogenes qui participent a la
régénération mais leur implication et leur résistance restent limitées (Urbanek et al.
2006). Ces cellules sont décrites plus en détail page 32.

6. Traitements de l'insuffisance cardiaque

La perte massive de tissu cardiague, observée dans la majorité des
cardiopathies, ne peut pas étre compensée par les mécanismes cités précédemment.
C’estpourquoi la zone non fonctionnelle est remplacée par du tissu fibreux rigide sans
fonction contractile. Pour améliorer la régénération cardiaque et réduire la progression
des cardiopathies vers [linsuffisance  cardiaque, différents traitements
pharmacologiques et chirurgicaux sont actuellement proposés aux patients.
Cependant un apport au coeur de nouvelles cellules ayant un potentiel cardiogénique
pourrait permettre de pallier cette faible capacité de régénération cardiaque.

a) Traitements classiques

Afin de traiter correctement linsuffisance cardiaque, de nombreuses stratégies
thérapeutiques ont été mises en place prenant différentes formes : la réadaptation
cardiovasculaire, des traitements pharmacologiques et des interventions chirurgicales.
Le premier traitement proposé est la réadaptation cardiaque qui consiste a changer le
mode de vie du malade par 'apport d’'une alimentation équilibrée, 'arrét du tabagisme
et une activité sportive réguliére. L’activité sportive permet au cceur de se remuscler
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et d’activer les mécanismes de remodelage bénéfique ainsi que 'amélioration de la
respiration et de la circulation sanguine.

Les thérapies pharmacologiques couramment utilisées sont les suivantes :

Les dérivés nitrés donneurs de monoxyde d’azote (NO) : réduction des
pressions artérielles et ventriculaires.

Les bétabloquants : réduction de la pression artérielle et protection du coeur
contre les effets néfastes a long terme de I'adrénaline et de la noradrénaline.
Anticoagulant : facilite la circulation sanguine en fluidifiant le sang.
Vasodilatateurs : dilatation des vaisseaux sanguins pour faciliter la circulation
sanguine.

Inhibiteur de 'enzyme de conversion (IEC) : cette inhibition empéche I'enzyme
de cliver langiotensine | en angiotensine |l. L’angiotensine Il est un
vasoconstricteur puissant. Son blocage diminue la pression artérielle.
Diurétiques : aident a réduire les congestions et cedémes qui fatiguent encore
plus le ceceur.

Digitaliques : réduction des cedémes et du rythme cardiaque surtout en cas de
troubles du rythme (fibrillation auriculaire).

Statines : baisse du taux de cholestérol a l'origine de I'occlusion vasculaire.

Différents traitements chirurgicaux peuvent également étre proposés aux

patients :

Réouverture coronaire : en cas d’occlusion coronaire, un ballonnet est placé
dans le vaisseau puis gonflé pour libérer la lumiere du vaisseau. Un stent peut
également étre placé afin d’éviter une resténose vasculaire.

Pause d’un pacemaker ou stimulateur cardiaque : surveillance de la fréquence
cardiagque et envoi une impulsion électrique pour relancer le coeur en cas de
ralentissement.

Défibrillateur automatique implantable : stimulation électrique en cas d’arrét
cardiaque.

Resynchronisation cardiaque (CRT) : stimulation cardiaque en cas de
ralentissement mais également synchronisation du ventricule gauche avec le
ventricule droit.

Assistance ventriculaire gauche (AVG) : en cas d’insuffisance cardiaque trés
avancée, 'AVG permet de pomper le sang « a la place » du ventricule gauche.
Le patient devient alors dépendant de la machine. Cette solution est temporaire
en attente de la greffe.

Transplantation cardiaque (ou greffe) : pour certains patients ne répondant plus
aux traitements médicamenteux et dont l'insuffisance cardiaque est devenue
trop sévere, le remplacement de tout le coeur est nécessaire. Une greffe est
alors nécessaire mais avec la pénurie de greffon, I'attente d’un nouveau cceur
peut prendre des années et contraindre le patient a rester hospitalisé.
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b) Nouveaux traitements

Malgré les avancées thérapeutiques de ces 20 dernieres années et l'arsenal
thérapeutique disponible, la recherche de nouveaux traitements pour soigner
linsuffisance cardiaque est encore nécessaire.

Thérapie génique : Développée initialement pour le traitement de maladies rares
d’origine génétique telle que la dystrophie musculaire de Duchenne, la thérapie
génique, dont I'objectif est de rétablir 'expression du géne anormal via un vecteur, est
actuellement en cours de développement pour traiter l'insuffisance cardiaque. Deux
essais cliniques sont en cours : le premier pour réguler le calcium cardiaque par
administration du gene SERCA 2a via un vecteur AAV1 par voie intracoronaire (essai
CUPID - (Jessup et al. 2011)), et le second concernant I'administration du géne SDF-
1 par injections endomyocardiques d’un plasmide pour soigner les patients atteints
d’insuffisance cardiaque sévere (essai STOP-HF — (Chung et al. 2015)).

Nouveau meédicament : ENTRESTO® (ou LCZ696) est un nouveau
médicament pour traiter linsuffisance cardiaque qui combine un blocage des
récepteurs de l'angiotensine Il associé a une inhibition de 'enzyme néprilysine. Ce
médicament permet de réduire les effets nocifs de 'angiotensine Il tout en améliorant
les systémes de protection neuro-hormonale du cceur. D’aprés une étude, ce
médicament permettrait de réduire de 20% la mortalité (Morrow 2015).

Le coeur artificiel : Les dispositifs d’assistance ventriculaire permettent d’aider
le ventricule gauche a éjecter le sang cependant il faut que le ventricule droit
fonctionne correctement. En cas d’insuffisance cardiaque des deux ventricules,
aucune machine n’'était jusqu'alors capable de remplacer 'ensemble du cceur. En
1982, la premiére machine Jarvik 7 (ou CardioWest) permettant de remplacer
complétement le coeur a été implantée chez 'Homme. On parle de cceur artificiel.
Différents cceurs artificiels totaux ont par la suite été développés (Copeland et al.
2000). Depuis 2001, le prototype de cceur total en plastique et titane AbioCor est en
cours de test aux Etats-Unis et depuis 2008, le premier cceur artificiel biocompatible et
auto-régulé, développé par la société Carmat, est en cours d’essai clinique en France
(Latrémouille et al. 2015). Ces dispositifs médicaux permettraient aux patients en
attente d’une greffe de continuer de mener une vie normale en dehors de I'hdpital.

Thérapie cellulaire pour régénérer le tissu cardiaque : La pénurie de greffon
est un réel obstacle dans la prise en charge des patients en état sévere, et
s’accompagne d’un risque important de rejet. L'idée de régénérer le cceur sans avoir
recours a la transplantation cardiaque permettrait de réduire considérablement la
demande en organe. C’est I'objectif de la thérapie cellulaire dont le principe repose sur
lapport de nouvelles cellules fonctionnelles pour permetire au tissu cardiaque de
retrouver une contractilité normale.
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Partie 2 : Thérapie cellulaire cardiaque

1. Principe de la thérapie cellulaire

Selon Tl'article L1211-1 du code de la Santé Publique, « la thérapie cellulaire
concerne les produits biologiques a effet thérapeutique issus de préparation de
cellules vivantes humaines ou animales ». Elle a pour objectif la réparation des tissus
endommageés par une maladie ou un dysfonctionnement physiologique. Dans le cadre
des maladies cardiaques, le but est d’améliorer la fonction contractile en stimulant les
voies de réparation endogéne ou en régénérant le matériel contractile du myocarde
via 'apport de nouvelles cellules. Lorsque I'on parle de thérapie cellulaire cardiaque,
deux questions essentielles se posent :

1) Quels types cellulaires utiliser pour favoriser la régénération cardiaque ?
2) Quelles méthodes utiliser pour apporter les cellules choisies au myocarde ?

2. Les sources de cellules pour la thérapie cellulaire cardiaque

De nombreux types cellulaires ont été testés dans une optique de thérapie
cellulaire cardiaque. Des études ont montré que les cellules souches ont le potentiel
de participer a la régénération cardiaque (P. Menasché et Vanneaux 2016). Ces
cellules sont considérées comme ayant le potentiel le plus intéressant pour des
approches de thérapies cellulaires, surtout en considérant leur capacité régénérative.
Les récents développements concernant I'obtention de cardiomyocytes dérivées des
cellules souches pluripotentes laissent entrevoir des opportunités jusqu’ici
insoupgonnées. Ainsi, les cellules souches sont au centre des stratégies actuellement
en développement dans le domaine cardiaque.

Cependant, la cellule pourrait étre tres certainement considérée comme l'un des
médicaments les plus complexes qui soient. Cette complexité reste cependant a la
hauteur de la complexité des mécanismes de régénération, et plus spécifiquement de
la régénération myocardique. De plus, il faut cependant mettre en perspective la
complexité cellulaire avec celle d’'un organe entier tandis que le contexte clinique
actuel considére la greffe d’organe comme le traitement le plus efficace en cas
d’insuffisance cardiaque terminale.

a) Lacellule souche : définition

Une cellule souche se définit comme étant une cellule indifféerenciée ou
faiblement différenciée qui est capable de se diviser et de se différencier en un ou
plusieurs types cellulaires. Les cellules souches pluripotentes, par exemple, sont
capables de se diviser indéfiniment et de se différencier en tout type cellulaire
embryonnaire afin de donner des cellules des lignages de I'ectoderme, du mésoderme
ou de 'endoderme. Il existe également des cellules souches adultes, souvent nommeés
progéniteur, et qui participent a la régénération naturelle des organes, comme les
cellules souches du muscle strié squelettique (myoblastes) ou les cellules de la moelle
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osseuse qui participent notamment a I'érythropoiése. De nombreux types de cellules
souches ont été considérés pour la thérapie cellulaire cardiaque.

b) Cellules souches adultes

Cellules souches du muscle strié squelettique : Conceptuellement, les
cellules musculaires, et notamment les cellules souches du muscle strié squelettique
(myoblastes), présentent de nombreux avantages. En effet, ces cellules peuvent
présenter un phénotype contractile, et étre isolées chez le patient pour une
transplantation autologue. Elles sont également résistantes a lischémie. Ces cellules
ont d’ailleurs fait I'objet des premiers essais cliniques dans le cadre de la régénération
cardiaque (P. Menasché et al. 2001). Apres injection intra-myocardique, ces cellules
se sont difféerenciées en myotubes mais n'ont pas établi de connexions (jonction gap)
avec les cardiomyocytes hotes. Elles ont tout de méme démontré un bénéfice
fonctionnel mais pourraient également étre a lorigine de [linduction d’arythmies
ventriculaires (Hagege et al. 2006).

Cellules mononucléaires autologues : Issues de la moelle osseuse ou du sang
périphérique, les cellules mononucléaires autologues sont les premieres a avoir été
testées dans des essais exploratoires (Assmus et al. 2002). Cependant lorsque des
patients atteints d’infarctus du myocarde ont recu ces cellules, aucune différence
fonctionnelle (évaluation de la fraction d’éjection du ventriculaire gauche) n'a été mise
en évidence comparativement au groupe de patients contréles (Surder etal. 2013).

Cellules souches mésenchymateuses : Les cellules souches
mésenchymateuses possédent la capacité de se renouveler et de se différencier en
différents types cellulaires comme les ostéoblastes, les adipocytes et les chondrocytes
(Pittenger et Martin 2004). Elles peuvent étre aisément isolées et amplifiées a partir
de différents tissus (Keating 2012). De plus, elles posseédent des propriétés
immunomodulatrices et peuvent ainsi échapper a la réponse immunitaire (Aggarwal et
Pittenger 2005). Pour toutes ces raisons, ces cellules ont fait 'objet de nombreuses
études et d’essais cliniques en thérapie cellulaire cardiaque (Choi, Kurtz, et Stamm
2011; Karantalis et Hare 2015). I y a maintenant sufisamment de preuves que la
thérapie cellulaire utilisant les cellules souches mésenchymateuses est sans danger
et possede une efficacité encourageante avec ces cellules. Les essais cliniques en
cours (en phase 3) permettront de répondre prochainement a la question du bénéfice
gue ces cellules peuvent offrir aux patients (Bartunek et al. 2013).

Cellules souches résidentes du cceur : Il a été démontré que le coeur adulte
avait des capacités de renouvellement et de régénération limitées (Bergmann et al.
2009). I a ainsi pu étre démontré qu’il existe un « pool » de cellules souches résidentes
du coeur capables de se différencier en cellules angiogéniques et en cardiomyocytes
(Messina et al. 2004). Ces cellules sont isolées via différentes approches comme le tri
de cellules Sca-1+ ou c-kit+ ou encore la culture d’explants sous forme de
cardiospheres (Gaetani et al. 2014). Plusieurs essais cliniques ont démontré les
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bénéfices encourageants de I'utilisation de ces cellules (Malliaras et al. 2014; Chugh
et al. 2012). Cependant ces cellues ont majoritairement un phénotype
mésenchymateux et il a été montré, notamment, que les cellules c-kit+ ont un destin
principalement vasculaire et non contractile (van Berlo et al. 2014).

c) Cellules souches pluripotentes

Les cellules souches pluripotentes présentent l'avantage de pouvoir étre
différenciées en cardiomyocytes fonctionnels a large échelle. Il existe deux types de
cellules souches pluripotentes, les cellules souches embryonnaires (ESC) et les
cellules souches induites a la pluripotence (iPSC). Ces cellules peuvent étre
différenciées pour induire la formation de progéniteurs cardiaques ou de
cardiomyocytes.

Les cellules souches embryonnaires (ESC) : Les ESC proviennent de la
masse cellulaire interne du blastocyste (premier stade embryonnaire). Ces cellules
expriment les marqueurs de pluripotence Oct4, Nanog et Sox2 et peuvent induire la
formation de tératomes apres injection dans le coeur (Nussbaum et al. 2007). Ces
cellules provenant des embryons sont des cellules capables de donner tous les types
cellulaires embryonnaires. En revanche, ces cellules posent un probléme éthique non-
négligeable du fait de leur provenance embryonnaire. Cependant, des cellules
cardiagues dérivées de ESC ont été évaluées pour leur capacité en thérapie cellulaire
cardiague. I a ainsi été montré que ces cellules pouvaient participer a la
remuscularisation du myocarde et étre couplées de maniére électro-mécanique aux
cellules de I'héte (Blin et al. 2010 ; Chong et al. 2014). Un essai clinique, conduit par
le Pr. Menasché est actuellement en cours pour évaluer la sécurité d’utilisation de ces
cellules (essai clinigue ESCORT (Philippe Menasché et al. 2015)).

Les cellules souches pluripotentes induites (iPSC) : En 2007, Yamanaka
(Takahashi et al. 2007) a démontré qu’il était possible de reprogrammer des cellules
adultes en cellules souches pluripotentes. Les iPSC ont de nombreux points communs
avec les ESC (Mallon et al. 2014). I ne s’agit donc pas de cellules souches adultes
mais bien de cellules souches pluripotentes qui expriment les marqueurs Oct4, Nanog
et Sox2. Ces cellules peuvent étre obtenues a partir de n'importe quel type de cellules
adultes bien que la plupart du temps la reprogrammation est faite a partir de
fibroblastes de la peau, de cellules mononucléées sanguines ou encore de cellules
urinaires (Lewandowski et Kurpisz 2016). Ces cellules font également I'objet d’'une
intense évaluation pour leur utilisation en thérapie cellulaire cardiaque. L’utilisation de
ces cellules pose la question de leur sécurité pour une application clinique du fait du
processus de reprogrammation qui implique une modification génétique. Ainsi, le
premier essai clinique utilisant ces cellules au Japon a été arrété suite a la découverte
d’une mutation dans les cellules du deuxieme patient aprés la reprogrammation. Les
progrés attendus dans ce domaine devraient permettre de dépasser ces problemes
afin d’envisager un essai clinique dans le domaine cardiaque.
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d) Reprogrammation directe ou transdifférenciation

Des études de preuve de concept ont démontré qu’il était possible de
reprogrammer directement des cellules somatiques adultes en cardiomyocytes. Ainsi,
des fibroblastes humains ont été transdifférenciés en cardiomyocytes (Islas et al.
2012). Cependant, les protocoles actuels ont une tres faible efficacité
comparativement avec les protocoles de différenciation cardiaque a partir de cellules
souches pluripotentes. De plus ces cellues ne sont pas encore totalement
caractérisées et des publications indiquent quelles ont un stade de maturation
équivalent a des cardiomyocytes dérivés de cellules souches pluripotentes tandis que
d’autre indiquent qu’elles sont moins matures (Nam et al. 2014; Wada et al. 2013).
Cette approche doit cependant étre améliorée avant d’étre envisagée dans des
protocoles de thérapie cellulaire.

3. Choaisir les cellules pour la thérapie cellulaire cardiaque

Les cardiomyocytes adultes sont théoriguement les meilleures cellules pour
régénérer le myocarde pathologique. Ainsi dans les années 1990, il a été montré que
des cardiomyocytes feetaux implantés pouvait s’intégrer au tissu cardiaque de 'hote
(Koh et al. 1995). Cependant il n'existe pas de sources de cardiomyocytes humains
pouvant étre cultivés a grande échelle pour des applications cliniques. De méme
qu'isoler des cardiomyocytes a partir du patient est une stratégie inopérante du fait de
la faible capacité de multiplication de ces cellules et de I'impossibilité de les conserver
en culture. Ainsi les investigateurs ont recherché de nouveaux types cellulaires pour
la thérapie cellulaire cardiaque (voir sections précédentes de ce chapitre).

Récemment, les avancées dans les systemes de culture des cellules souches
pluripotentes et des protocoles de différenciation (Lian et al. 2012 ; Burridge et al.
2014) ont permis I'obtention de cardiomyocytes humains a partir de cellules aisément
cultivés et amplifiées in vitro. Ces cellules dérivées a partir d ESC ou d’'iPSC possédent
ainsi les qualités requises pour avancer d’un pas supplémentaire vers la régénération
du matériel contractile cardiaque. Suite a ces découvertes, il a été démontré par
plusieurs études la supériorité des cellules du lignage cardiague comparativement aux
autres types cellulaires auparavant envisagées comme les cellules mononucléées
dérivées de la moelle osseuse, les cellules souches mésenchymateuses ou les
myoblastes squelettiques (voir Tableau 1).
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Cell ules canelizgizg Comparaison Principaux résultats Référence
greffées P P

Cardiomyocytes dérivés Mvoblastes Fibrose réduite avec les (Ebelt et al.
d’ESC y cardiomyocytes dérives d’'ESC 2007)

Cellules souches

Taille de l'infarctus réduit et

mésenchymateuses . R
Cellules souches augmentation de I'angiogénése (Tokunaga
. Myoblastes
cardiaques (Sca-1+) Cellules de la avec les cellules souches et al. 2010)
cardiaques

moelle osseuse

Meilleure intégration et fonction .
Cellule_s souches Qellules souches cardiaque avec les cellules (Rossini et
cardiaques mésenchymateuses . al. 2011)
souches cardiaques

Fibrose redwte_ et amélioration (Citro et al.
de la fonction avec les 2014)
cardiomyocytes
Tableau 1: Les différentes études comparatives entre cellules du lignage cardiaque etautre types cellulaires.
Inspiré de (P. Menasché et Vanneaux 2016).

Cardiomyocytes dérivés Cellules souches
des iPSC mésenchymateuses

Ainsi, la supériorité des cellules de lignage cardiaque est démontrée par une
amélioration fonctionnelle plus importante, un meilleur taux de greffe de ces cellules
et également une plus forte réduction de la fibrose et de la taille de la zone infarcie.
De plus, il a également été démontré que les cellules du lignage cardiaque avaient
également de meilleurs résultats en termes de production de facteurs paracrines
cardioprotecteurs (Liu et al. 2014).

Le domaine de la thérapie cellulaire cardiaque se tourne donc de plus en plus
vers ['utilisation de ces cellules et notamment des cardiomyocytes dérivés de cellules
souches pluripotentes (ESC ou iPSC), faisant ainsi une boucle avec les premieres
études démontrant l'intégration cardiaque de cardiomyocytes foetaux.

4. Cellules dérivées des cellules souches pluripotentes : avantages et
inconvénients

La découverte et la maitrise de la culture des cellules souches pluripotentes (ESC
puis iPSC) a permis la révolution de nombreux domaines de la thérapie cellulaire. A
partir de ces cellules, il est ainsi possible d’obtenir différents types de cellules du
lignage cardiaque, notamment des cardiomyocytes ou des progéniteurs cardiaques.
Le débat concernant l'utilisation préférentielles d’'un de ces deux types cellulaires en
thérapie cellulaire n’est pas tranché.

a) Progéniteurs cardiaques

L’activation séquentielle de certains facteurs de transcription induit la formation
du mésoderme, du mésoderme cardiaque, puis des progéniteurs cardiaques et enfin
des cardiomyocytes in vivo. Les protocoles les plus efficaces pour obtenir ces cellules
apartirdESC ou d’'iPSC miment ces différentes étapes (Figure 12). Assez récemment,
I'équipe de Keller a démontré que les cellules du mésoderme cardiaque co-expriment
les marqueurs KDR (récepteur de domaine kinase) et PDGFRa (récepteur a du facteur
de croissance dérivé des plaquettes). Ces cellules, une fois triées, ensemencées et
cultivées, se différencient a plus de 80% en cardiomyocytes ce qui en font de bons
candidats de progéniteurs cardiagues (Kattman et al. 2011). Un autre marqueur
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proposé pour isoler ces progéniteurs cardiaques est le marqueur SSEA-1 également
nommé CD15 (Blin et al. 2010). Ainsi, des ESC ou iPSC humaines cultivées pendant
4 jours avec de la BMP2 (10 ng/ml) et un inhibiteur du récepteur au FGF (SU5402, 1
MM) donnent une population constituée a 50% par des cellules exprimant ce marqueur
(CD15+). Cette population de cellules CD15+ peut étre triée sur colonne magnétique
et exprime des marqueurs de progéniteurs cardiaques comme MESP1, MEF2C,
NKX2.5, GATA4, TBX5 et ISL1. Ces cellules peuvent étre cultivées et se différencier
en cardiomyocytes, en cellules du muscle lisse et en cellules endothéliales ce qui en
fait, plus largement, des progéniteurs cardiovasculaires. Pour des cellules murines,
cette population correspond a la population CD15-et non CD15+.

(Cardiomyocyte Lineage) Transcription Factors Cell-Surface Markers

Oct4, Nanog, Tra-160, SSEA4,
Sox2 EpCAM

Epithelial-Mesenchymal Transition

(Mesoderm Progenltor) @ Oct4 NCAM, SSEA1

BMP4, Activin A, FGF2, Wnt3a ———
Insulin |

(Precardiac Mesoderm) T, MIXL
BMP4, Activin A, FGF2, Wnt3a —— 1
(Cardiac Mesoderm) Mesp1 KDR, PDGFRa
Wnt —— Dkk1 1
Heart Field Specific Nkx2.5, GATA4 SIRPA
[ Progenitor ] (Tbx5/1sl1/Tbx20)

Nkx2.5, GATA4 SIRPA, VCAM-1

Embryonic
Cardiomyocyte

Figure 12 : Modéle séquentiel de la différenciation des cellules souches pluripotentes en cardiomyocytes et/ou
progéniteurs cardiaques. Issude (Mummery etal. 2012).
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D’autres approches ont également été utilisées pour obtenir ces progéniteurs,
notamment l'utilisation de lignées de cellules génétiquement modifiées qui permettent
lidentification et I'isolation de cellules engagées dans la voie cardiaque (Birket et al.
2015).

b) Cardiomyocytes

De la méme maniéere, en dupliquant les étapes du développement cardiaque
embryonnaire, I'équipe de Keller a pu mettre au point un protocole d’obtention de
cardiomyocytes humains a partir ’ESC (Keller 1995). Depuis cette publication
fondatrice du domaine, de nombreuses équipes ont amélioré et fiabilisé ce protocole
(Cao et al. 2013 ; Burridge et al. 2014). Ainsi, les protocoles actuels permettent de
produire des populations de cardiomyocytes trés pures avec une efficacité importante.
I existe deux types d’approches qui permettent d’obtenir des cardiomyocytes : la
formation de corps embryoides et les monocouches de cellules. Actuellement les
protocoles basés sur les monocouches semblent plus efficaces, avec des rendements
important et une grande simplicité. En effet, récemment (Lian et al. 2015), I'équipe de
Palecek a publié un protocole basé sur la modulation de la voie Wnt (Figure 13). Les
ESC ou iPSC humaines sont ainsi cultivées deux jours jusqu’'a confluence dans leur
milieu de prolifération (comme du mTeSR1 par exemple) sur matrice de matrigel. Puis
elles sont cultivées avec un inhibiteur de la GSK3p (CHIR99021) dans un milieu de
différenciation tres simple. Cet inhibiteur induit I'activation de la voie Wnt qui va
conduire a diriger les cellules vers le mésoderme via l'activation de Brachyury. Trois
jours apres, les cellules sont ensuite traitées avec un inhibiteur de cette voie Wnt
(IWP2) qui va conduire les cellules vers la voie cardiaque. Apres culture des cellules
dans du milieu de maintenance, les cellules commencent a se contracter
spontanément au bout de 7-10 jours apres le début du protocole de différenciation,
indiquant la formation de cardiomyocytes. Les milieux utilisés dans ce protocole sont
tres simples, ne contiennent pas de sérum ni de produit d’origine animale et peuvent
étre aisément transférable pour une utilisation clinique.

d-2 do d1 d3 d5 d15
Single-cell CH Basal IWP2 Basal Analysis
seeding medium medium d7 Contracting cells -
I mTeSR1 or E8 I Differentiation medium I Maintenance medium I

Figure 13 : Protocole récentde differenciation cardiaque (Lian etal. 2015). Basal medium = RPMI 1640 +
Progestérone (0,020 uM) + Putrescine (183 uM) + Sodium Selenite (0,083 uM). CH = CHIR99021 (6 uM).
Maintenance medium =RPMI 1640 + Insuline (10 pg/ml) + Vitamine C (200 pg/ml).

I faut noter également que des cardiomyocytes dérivés de cellules souches
induites a la pluripotence de patients ont été obtenus, ce qui pourrait permettre de
diminuer fortement les risques de rejet (Zhang et al. 2009). Méme s’il faut tout de
méme prendre en compte qu'obtenir des cardiomyocytes a partir de cellules de
patients nécessite plus de 3 mois de délai depuis la biopsie jusqu'a I'obtention des
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cardiomyocytes. Ces cellules peuvent également présenter un risque de formation de
tératomes du fait de la possibilité de persistance de cellules pluripotentes.

Enfin, les cardiomyocytes générés par ces protocoles sont plus proches des
cardiomyocytes foetaux que des cardiomyocytes du cceur adulte. Ainsi, ils sont plus
petits, possedent une excitabilité électrique plus faible (Mummery et al. 2012), ont
moins de sensibilité a la stimulation adrénergique (Pillekamp et al. 2012) et ont un
couplage excitation-contraction affaibli (ltzhaki et al. 2006). Cette immaturité pourrait
tout de méme s’avérer étre un avantage pour la thérapie cellulaire cardiague du fait de
la plasticitt de ces cellules qui pourrait étre plus importante que celle des
cardiomyocytes adultes. Cette plasticité pourrait ainsi jouer un role prépondérant pour
lintégration des cellules au myocarde malade, le couplage avec les cellules hote et la
résistance aux conditions d’hypoxie et de stress mécanique induites par la greffe.

5. Stratégies d’apport des cellules au myocarde
a) Injections systémiques

La stratégie la plus courante pour apport des cellules est l'injection directe d’une
suspension cellulaire dans le myocarde. La méthode la moins invasive consiste a
injecter cette suspension dans la circulation systémique au niveau de la crosse
aortique en faisant I'’hypothése que les cellules injectées vont pouvoir cibler la zone
cardiaque a régénérer. Cependant, cette méthode implique de nombreux obstacles
pour les cellules avant de pouvoir coloniser le myocarde. Ainsi, de nombreuses études,
dont des études de biodistribution, ont montré que cette méthode est particuliérement
inefficace (Chin et al. 2003).

b) Injections intra-coronaires

Une autre stratégie a donc été développée, tenant notamment compte que la
plupart des patients atteints d’insuffisance cardiaque subissent une angioplastie
coronaire pour revasculariser le vaisseau obstrué. Durant cette intervention
chirurgicale, il est ainsi possible d’injecter la suspension cellulaire directement dans la
circulation coronaire afin de cibler plus spécifiquement le coeur et la zone infarcie.
Malgré cela, les cellules se retrouvent tout de méme dans la circulation ou elles doivent
faire face au flux sanguin. De plus, les cellules doivent également migrer au travers
des capillaires cardiaques pour atteindre le myocarde.

c) Injections intramyocardiques

I est ainsi également possible d’injecter les cellules directement dans le
myocarde. Cette approche peut étre effectuée de maniere peu invasive sous
échocardiographie transthoracique guidée ne nécessitant pas I'ouverture sternale ou
costale de 'animal. L’avantage de cette technique est que les sites d’injections ne sont
pas dépendant de l'anatomie coronaire et quelle semble plus directe que les
méthodes précédentes. Cependant, les cellules injectées peuvent se retrouver dans
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un environnement peu propice comme la cicatrice fibreuse qui se forme apres
linfarctus du myocarde.

d) Désavantage de l'injection

Dans une étude comparative de ces deux dernieres techniques d’injection (van
der Spoel et al. 2012), il n’a pas été montré de différences significatives de rétention
des cellules entre ces deux méthodes. Environ 12 % des cellules injectées colonisent
effectivement le myocarde, le reste des cellules se retrouvant majoritairement
disséminé dans la circulation sanguine ou perdu dans la cavité thoracique. La méthode
de l'injection apparait donc comme plutét inefficace. Ainsi, une étude a montré qu'une
large majorité de cellules était perdue suite a la contraction du myocarde et que moins
de 15% de taux de prise de greffe pouvait étre espéré quel que soit le type cellulaire
utilisé (van den Akker et al. 2016). L’anoikis est une forme de mort cellulaire
programmée des cellules adhérentes induite par une faible interaction entre les
cellules et la matrice extracellulaire. Les cellules en suspension qui sont injectées sont
ainsi susceptibles de mourir par ce mécanisme.

L’utilisation conjointe de transporteurs de cellules en biomatériaux injectables
pourrait permettre d’améliorer la rétention des cellules suite a l'injection et de limiter
leur mort par anoikis (Li etal. 2016).

e) Greffe épicardique

Ces dernieres années ont vu se développer un nouveau domaine de recherche
a mi-chemin entre la biologie et I'ingénierie : l'ingénierie tissulaire avec I’ utilisation de
biomatériaux. Les biomatériaux peuvent ainsi étre utilisés comme support pour la
greffe épicardique de cellules. Le principe est de déposer ce biomatériau ou patch,
constitué de cellules ensemencées sur ce support, directement sur le myocarde afin
de lever les problémes liés a l'injection directe des cellules. Ainsi, le biomatériau utilisé
a pour objectif de créer un environnement adéquat, naturel ou synthétique, pour la
survie et la fonction cellulaire. L’efficacité de cette approche a été démontrée en 2009
dans un modéle d’'infarctus chez le rat qui comparait la greffe épicardique a linjection
intramyocardique (Hamdi et al. 2009). I a ainsi ét¢é montré une plus grande
récupération fonctionnelle en utilisant la greffe épicardique que par l'utilisation des
injections.

6. Les limites de la thérapie cellulaire

En regroupant les différentes études réalisées sur la thérapie cellulaire
cardiaque, de nombreuses constatations ont été faites : premiérement, beaucoup de
cellules, couramment utilisées en thérapie cellulaire, ont une capacité de
différenciation cardiomyogénique limitée. Deuxiemement, la colonisation du myocarde
malade, par les cellules transplantées, n'est pas suffisante car prés de 90% des
cellules meurent ou sont évacuées du myocarde quelques minutes aprés linjection.
Cependant, une amélioration de la fonction cardiaque est observable dans beaucoup
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d’études. En effet, implantation des cellules entraine la production de facteurs
paracrines pro-angiogéniques, anti-apoptotiques, de restauration de la matrice, et
induisant le recrutement de cellules souches (Gnecchi et al. 2008). Cette sécrétion de
facteurs paracrines est également importante pour la difféerenciation cellulaire (Behfar
et al. 2002). Une amélioration de la thérapie cellulaire cardiaque est envisageable en
utilisant des cellules ayant un fort potentiel de différenciation cardiomyogénique et en
améliorant la survie et la rétention des cellules greffées.
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Partie 3 : Biomatériaux pour la greffe épicardique
1. Caractéristiques des biomatériaux pour la thérapie cellulaire cardiague

Les biomatériaux pour la greffe épicardique ont émergé depuis quelques années
comme étant une solution intéressante pour délivrer des cellules au tissu cardiaque
Iésé. Pour une fonctionnalité optimale, ces biomatériaux doivent répondre a certaines
caractéristiques essentielles :

1. s doivent posséder des caractéristiques d’élasticité et de résistance
compatibles avec les cycles de contraction/relaxation du myocarde.

2. lIs doivent étre biodégradables et les produits de cette dégradation naturelle ne
doivent pas étre toxiques.

3. lis doivent étre biocompatibles avec les cellules et avec 'organisme dans lequel
ils sont implantés.

4. lls doivent posséder une porosité suffisante pour permettre la diffusion de
biomolécules entre le biomatériau et 'organisme héte et également permettre
la formation d’une vascularisation ou angiogénere.

2. Sources des biomatériaux

Un biomatériau est composé d’une ou plusieurs molécules qui s’assemblent pour
former une matrice répondant aux caractéristiques décrites dans le paragraphe
précédent. Plusieurs types de molécules ont ainsi été étudiés dans ce contexte. Il est
possible de classer ces molécules selon leur provenance : synthétique ou naturelle.
Parmi les sources naturelles, il est possible de distinguer les biomatériaux issus d’un
organe décellularisé des biomatériaux issus de la purification d’une biomolécule. Il faut
également faire une distinction, parmi cette derniére catégorie, entre les biomolécules
issues de la matrice extracellulaire et les autres types de biomolécules.

a) Biomatériaux synthétiques

Plusieurs biomatériaux synthétiques ont été utilisés pour des applications en
médecine régénérative (Lakshmanan, Krishnan, et Sethuraman 2013). Le principal
avantage de ces biomatériaux est qu’ils sont facilement obtenus. lls peuvent
également étre aisément modifiés et adaptés en fonction des utilisations requises et
notamment pour la fabrication de patchs implantables. De nombreux polymeres ont
ainsi été utilisés comme, par exemple, le poly-éthylene-glycol (PEG, (Dong et al.
2016)), l'acide poly-lactique (PLA, (Caspi et al. 2007)), le poly-caprolactone (PCL,
(Spearman et al. 2015)) ou le polyuréthane (PU, (Chiono et al. 2014)). Cependant, la
plupart des produits de dégradation de ces biomatériaux synthétiques sont toxiques
(Stachelek et al. 2007). De plus, de par leur nature synthétique, ils induisent également
une réponse immunitaire importante et une thrombose. Ainsi, I'utilisation de ces
biomatériaux peut s’avérer problématique.
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b) Matrice décellularisée

A I'opposé des biomatériaux synthétiques, il est possible d’utiliser des matrices
décellularisées. Elles sont obtenues par traitement d’'un organe avec des détergents
afin de supprimer toute trace de cellules et de ne conserver que la matrice
extracellulaire dans toute sa complexité et sa richesse (Wainwright et al. 2010). Ce
type de biomatériau est ainsi constitué d’'un mélange complexe et organisé de
collagénes, de laminine, d’élastine et de glycosaminoglycanes. Elles sont parfaitement
biocompatibles et non-toxiques. Elles possédent également des propriétés
mécaniques tres intéressantes du fait de leur origine et représentent ainsi une
approche prometteuse pour la thérapie cellulaire cardiaque. Ce type de matrice est la
plus biomimétique, de tous les points de vue, au myocarde d’origine. Il a ainsi été
montré que ce type de matrice pouvait étre utilisé en combinaison avec des
cardiomyocytes dérivés de cellules souches pluripotentes pour fabriquer un micro-
tissu cardiaque par ingénierie tissulaire cardiaque (Lesman et al. 2010). Malgré ces
importantes qualités, ce type de matrice est cependant complexe a obtenir et
difficilement applicable en clinique humaine. En effet, le taux de décellularisation est
tres important pour la qualité finale de la matrice et difficilement contrdlable. De plus
cette approche nécessiterait la mise en place d’une filiere animale trés colteuse pour
l'obtention d’'une matrice cardiaque décellularisée de qualité clinique.

c) Biomatériaux naturels

Les biomatériaux naturels présentent de nombreux avantages pour une
utilisation en médecine régénérative. Tout d’abord, ils contiennent des protéines et des
polysaccharides naturels qui possédent des domaines d’adhésion cellulaire. Leurs
propriétés physico-chimiques peuvent étre plus facilement manipulées contrairement
aux matrices décellularisées. De plus ils sont biodégradables, non-toxiques et peuvent
persister in vivo suffisamment longtemps pour promouvoir une intégration tissulaire
mais sont aussi dégradés suffisamment rapidement pour faire place a un tissu
régénéré fonctionnel (M. E. Davis et al. 2005). La fibrine (générée a partir de la
polymérisation du fibrinogéne isolé du plasma sanguin (Christman et al. 2004)), le
chitosane (polysaccharide composant la carapace des crustacées par exemple, (Reis
etal. 2012)), l'alginate (polysaccharide obtenu a partir de 'algue brune, (Ruvinov, Leor,
et Cohen 2011)) et 'agarose (polysaccharide obtenu a partir de 'algue rouge, (Yang
et al. 2012)) font partie de ces biomatériaux naturels qui ont été utilisés dans des
études d’ingénierie tissulaire cardiaque ou de thérapie cellulaire cardiaque.

Des matrices de fibrines ont été utilisées pour améliorer la survie et le taux de
prise de greffe des cellules pour des applications en thérapie cellulaire cardiaque. Des
cellules souches dérivées du tissu adipeux ont été utilisées en combinaison avec de
la fibrine et ont démontré une amélioration fonctionnelle dans un modéle d’infarctus du
myocarde (Sun et al. 2014). Pareillement, des résultats tres similaires ont été obtenus
avec des progéniteurs cardiaques (Guo et al. 2011). Des polysaccharides ont
également été utilisés pour des applications trés proches et ont montré, par exemple,

42



Introduction

gue des cellules souches dérivées du tissu adipeux encapsulées dans de l'alginate
amélioraient la rétention et la survie des cellules grefféees (Gomez-Mauricio et al.
2013).

d) Biomatériaux issus de la matrice extracellulaire

Des biomatériaux issus de la matrice extracellulaire semblent étre le compromis
idéal. En effet, ce sont des composés naturels qui possedent intrinsequement une
activité biologique de support cellulaire, promouvant 'adhésion cellulaire, la survie et
la différenciation. lls sont totalement biocompatibles et sont dégradés par protéolyse
en composeés non-toxiques. lls se rapprochent donc de la matrice décellularisée tout
en étant moins complexes et plus simples a modifier. Ces biomatériaux sont composés
de protéines de la matrice extracellulaire purifié¢e comme le collagéne, la laminine, la
fibronectine ou la vitronectine. Il a ainsi été démontré que [lutilisation de collagene
comme transporteur cellulaire permettait de réduire la dispersiondes cellules injectées
(Dai et al. 2009). De plus, la délivrance d’un patch en collagéne cellularisé avec des
cellules souches mésenchymateuses, permet, aprés la greffe épicardique, d’améliorer
la fonction cardiaque et 'angiogénése (Maureira et al. 2012). Des résultats similaires
ont été obtenus avec des cellules souches dérivées du tissu adipeux (Arafia et al.
2014).

3. Structure et formulation des biomatériaux pour la thérapie cellulaire
cardiaque

Les biomatériaux offrent la possibilité de créer un tissu fonctionnel permettant de
réparer le tissu malade. Pour cela, difféerentes formulations ont été évaluées :
monocouche (ou feuille) de cellules, hydrogel injectable ou implantable,
microparticules, ou encore structure mimant la matrice extracellulaire (Figure 14).
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Figure 14 : lllustration de la greffe épicardique a partir de différentes formulations de biomatériaux.
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a) Feuille de cellules

Les feuilles de cellules ne sont pas des biomatériaux a proprement parler
puisqu’il s’agit d’'une construction cellulaire. Une introduction au sujet des feuilles de
cellules est détaillée dans le Chapitre 2.

b) Hydrogels

Les hydrogels sont constitués d’un réseau de polyméres organisés en trois
dimensions dans une solution aqueuse. lls sont ainsi principalement constitués d’eau,
miment le réseau tridimensionnel de la matrice extracellulaire et reproduisent, plus ou
moins fidelement, un environnement naturel. Les hydrogels peuvent étre utilisés par
injection ou par dépoét épicardique car il est possible de contrbler la gélification au
moment de lutilisation. L’administration d’hydrogel a partir de molécules synthétiques
a ainsi démontré un intérét dans le cadre de la thérapie cellulaire en améliorant la
fonction cardiaque et en réduisant 'expansion de la cicatrice fibreuse (Kadner et al.
2012).

Cependant des hydrogels ayant des propriétés plus proches de la matrice
extracellulaire peuvent sembler plus intéressants. Ainsi, I'utilisation d’hydrogels de
collagéne (Gelfoam) améliore la survie de cardiomyoblastes HOC2 greffés dans un
modéle d’infarctus chez le rat (Kutschka et al. 2006) et conduit a une amélioration
fonctionnelle. Une étude similaire (Kofidis et al. 2005) menée avec des hydrogels de
collagene de type | et des cellules souches embryonnaires a démontré des résultats
positifs sur la fonction cardiaque (fraction de raccourcissement).

La fibrine est également un hydrogel d’origine naturelle. Elle a été utilisée dans
de nombreuse étude de thérapie cellulaire cardiaque. Récemment nous avons ainsi
démontré que I'apport de progéniteurs cardiaques inclus dans un hydrogel de fibrine
permettait, suite a la greffe épicardique, une amélioration fonctionnelle a long terme
dans un modele d’infarctus chez le rat (Bellamy et al. 2015). Pour une application
clinique ce patch de fibrine et de progéniteurs cardiaques dérivés des cellules souches
pluripotentes humaines est greffé chez ’lHomme entre le péricarde et I'épicarde au
niveau de la zone infarcie. Ainsi le péricarde peut jouer le réle d’incubateur naturel en
apportant des facteurs et en promouvant une angiogenése du greffon (Philippe
Menasché et al. 2015).

c) Microparticules

Les microparticules sont des objets solides d’une taille relativement faible (de
'ordre du micromeétre) qui peuvent étre utilisés comme transporteurs de cellules. Elles
peuvent étre formulées pour encapsuler des cellules ou pour les transporter a leur
surface. Des microparticules d’alginate ou de matrigel ont ainsi été formulées (Yu et
al. 2010 ; Mayfield et al. 2014) et ont démontré des résultats positifs pour la réparation
du myocarde lésé. Ces microparticules sont injectées dans le myocarde et présentent
donc 'avantage d’étre moins invasives que les greffes épicardiques.
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d) Nanofibres

Les nanofibres sont des matrices de polymeres présentant une structure en
réseau faites de fibres ayant un diametre de l'ordre du nanomeétre (< 500 nm).
Plusieurs biomatériaux constitués de nanofibres ont fait I'objet d’études pour leur
capacité a participer a la régénération myocardique apres infarctus. Par exemple, des
nanofibres de poly-3-hydroxybutyrate, de poly-caprolactone ou d’acide poly-lactique
ont été obtenus par €électrospining et ont été transplantées dans un modéle d’infarctus
chez le rat (Castellano et al. 2014). Cette étude a démontré que les fibres de poly-3-
hydroxybutyrate étaient les plus bénéfiques et avaient ainsi le meilleur potentiel
régénératif et la meilleure propension a activer le remodelage bénéfique. Les
nanofibres, de par leur structure fibreuse, sont aussi susceptibles de mieux retenir les
cellules en les retenant grace a 'enchevétrement des fibres, ce qui pourrait améliorer
leur rétention myocardiqgue et leur survie. Ainsi, des cellules souches
mésenchymateuses ensemencées sur des nanofibres de poly-caprolactone et de
gélatine ont été greffées dans un modele d’infarctus chez le rat (Kai et al. 2014). Les
résultats montrent que les cellules greffées ont migré dans la cicatrice fibreuse et ont
induit la formation de nouveaux vaisseaux. La cicatrice fibreuse a ainsi été diminuée
en taille et la fonction cardiaque est alors améliorée. Une autre équipe a étudié
comment des nanofibres de poly-uréthane ensemencées avec des myoblastes
pouvaient prévenir la dysfonction cardiaque apres infarctus chez le rat (Giraud et al.
2010). Ces patchs ont été greffés a la surface de I'épicarde au niveau de la cicatrice
fibreuse et ont démontré un effet positif sur la progression de linsuffisance cardiaque
9 mois apres le traitement. De maniere trés intéressante ce patch est correctement
intégré dans le tissu cardiaque et des vaisseaux néo-formés ont colonisé le
biomatériau, faisant de cette approche une stratégie prometteuse pour l'ingénierie
tissulaire cardiaque appliquée a la thérapie cellulaire.

4. |Interactions hote-biomatériaux

Aprés un déficit en apport vasculaire, la régénération cardiaque étant tres faible,
une cicatrice fibreuse s’installe de maniére durable associée a une perte de fonction
tissulaire. La réparation de cette cicatrice fibreuse passe par différentes phases
incluant une phase hémostatique, inflammatoire, de prolifération cellulaire et de
remodelage tissulaire (Aller et al. 2014 ; DiPietro 2013). De la méme maniere, les
réponses tissulaires de [I'héte induites par [limplantation d'un biomatériau
correspondent aux mémes étapes. Cependant, les matrices biologiques, correctement
modulées, ont la capacité de modifier le résultat du processus de cicatrisation et de
permettre une reconstruction tissulaire plus rapide par une refonctionnalisation du tissu
lesé.
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a) Les étapes de l'interaction héte-biomatériau

Les différentes étapes induites par 'implantation d’un biomatériau (associée aun
traumatisme chirurgical) jusqu’au remodelage tissulaire constructif sont résumées
dans la Figure 15. Quelques temps aprés I'implantation du patch, 'hémostase a lieu
au niveau du tissu receveur (dans notre cas il s’agit du myocarde). Le biomatériau va
alors adsorber des protéines a sa surface ce qui va initier I'établissement de ponts
matriciels entre le biomatériau et le myocarde. La réponse immunitaire innée débute
avec le recrutement de neutrophiles qui est suivi par la réponse des macrophages qui
vont dégrader les matrices et permettre aux cellules d’infiltrer les patchs. Apres
plusieurs semaines, des cellules souches sont recrutées et vont se différencier pour
permettre la formation d’un nouveau tissu cardiaque a partir du dépdt d’'une nouvelle
matrice extracellulaire. Durant le processus de dégradation d’un patch fabriqué a partir
de matrice naturelle (tissu décellularisé par exemple), un peptide matricryptique est
libéré. Ce peptide est activé et relargué au cours de la dégradation du biomatériau et
potentialise la polarisation des macrophages et le recrutement de cellules souches. En
effet ce peptide posséde des séquences proches de la matrice extracellulaire. Des
études ont montré que ce peptide permet d’améliorer le potentiel de régénération par
la migration et la prolifération de nombreux types cellulaires comme les cellules
souches périvasculaires et les cellules endothéliales (Agrawal et al. 2011 ; Reing et al.
2009 ; Vorotnikova et al. 2010). Les biomatériaux d’origine naturelle possédent donc
un potentiel pour la régénération cardiaque plus important que des biomatériaux
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Figure 15 : Schématisation des différentes étapes du processus de réparation tissulaire induite par l'implantation
d'un biomatériau (Londono etBadylak 2015).

b) Réponseimmunitaire

Aprés les étapes de coagulation et d’hémostase, la réponse immunitaire apparait
guelques heures apres la greffe. Elle intervient en réaction aux corps étrangers mais
également aux microorganismes potentiellement présents dans le biomatériau. La
reconstruction tissulaire estentierement dépendante de la réponse inflammatoire (Hart
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2002). En cas d'incompatibilité, les cellules immunitaires vont former une barriére entre
le myocarde et le biomatériau. La réponse inflammatoire est modulée en fonction de
la composition du biomatériau (surface, parametres physico-chimiques, matériaux
naturels ou synthétiques, présence de cellules ou de molécules chimio attractives), du
traumatisme chirurgical induit par I'implantation mais également des produits libérés
par la dégradation des patchs.

hY

Les neutrophiles sont les premieres cellules a étre recrutées sur le lieu de
Finflammation (Figure 16). lls ont un réle bactéricide et libérent des molécules de
reconnaissance des cellules en apoptose afin quelles soient identifiées par les
macrophages puis phagocytées (Witko-Sarsat et al. 2000). Les neutrophiles vont
également produire différentes enzymes capables de dégrader les biomatériaux tels
gue les collagénases, élastases, et protéases sérine. Ces enzymes ont également un
réle important dans la reconstruction tissulaire facilitant 'angiogenése et linfiltration
de cellules dans les matrices. Différentes cytokines, chemokines, leukotrienes et
prostaglandines sont également produites par les neutrophiles.
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Figure 16 : Représentation graphique de l'arrivée des cellules dans la cicatrice aprés l'implantation d'un patch.

Les cytokines pro-inflammatoire comme TNFa et IL13 vont permettre le
recrutement des cellules les plus importantes de la réponse inflammatoire : les
macrophages. lls sont recrutés entre le 3éme et le 7eme jour. Plusieurs études
montrent que la déplétion de macrophages inhibe la dégradation des biomatériaux
implantés ainsi que la libération du peptide matricryptique associé a une tres faible
reconstruction tissulaire (Valentin et al. 2009). Les macrophages ont un role de
régulateur cellulaire. lls vont débarrasser la zone inflammatoire des cellules mortes et
activer les kératinocytes, fibroblastes et cellules endothéliales (Diegelmann et Evans
2004).

I existe deux grands types de macrophages : le type M1 et le type M2. Le
phénotype des macrophages recrutées a une influence sur la reconstruction tissulaire.
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Les macrophages de type M1 sont caractérisés par la production d’'un haut
niveau de cytokines pro-inflammatoires : IL12, IL23, iNOS, IL183, IL6 et TNF. lls sont
recrutés en présence d’un biomatériau qui a, par exemple, été ponté avec un agent
chimique ou qui est contaminé par des endotoxines. La présence des macrophages
M1 est donc l'indicateur d’'une réponse inflammatoire importante liée a une faible
biocompatibilitt des biomatériaux. En revanche, les macrophages de type M2
induisent la libération de cytokines favorables a une bonne réparation tissulaire comme
IL10, TGFB, activine A, arginase et ornithine. Les M2 sont présents quand les
biomatériaux sont naturels, non pontés avec un agent chimique laissant des résidus
toxiques avec un maintien de l'ultrastructure des biomatériaux (Londono et Badylak
2015).

bY

Le troisieme type cellulaire a intervenir dans la réparation tissulaire est les
lymphocytes T. Les macrophages M2 favorisent l'activation des lymphocytes T-
régulateurs ainsi que des cellules NK (« natural Killers cells ») tandis que les
macrophages M1 activent des lymphocytes T-CD4+ (Figure 17). La réponse
immunitaire sera plus importante en présence de cellules T CD4+ qu'en présence de
cellules T-régulatrices. De nombreuses études ont montré que les cellules T CD4+
contribuent a la diffusion de la cicatrice fibreuse aprés un infarctus du myocarde
(Hofmann et Frantz 2015).
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Figure 17 : Mécanisme d'action des macrophages en fonction de leur polarisation avec leslymphocytes T
(schéma modifié a partir de l'article (Shin, Ahn, et Matsumoto 2012)).

I apparait donc comme essentiel que le biomatériau et les cellules implantées
puissent avoir un rble immuno-modulateur et favoriser la réponse M2. De la méme
maniére, ce rble immuno-modulateur peut avoir des effets non-négligeables
concernant l'intégration du biomatériau au niveau du myocarde.
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Partie 4 : Projet et objectifs de ma these

Il est possible de résumer mon travail de thése par I'étude de l'effet de la greffe
épicardique de trois types de biomatériaux pour la thérapie cardiaque :

e Lapremiére partie porte sur I'évaluation de 'implantation des feuilles de cellules
souches mésenchymateuses issues du tissu adipeux puis des feuilles de
cellules souches musculaires associées a des progéniteurs cardiaques de
souris dans un modeéle animal de cardiomyopathie dilatée (Hamdi et al. 2013).

e La seconde partie présente le projet principal de ma thése concernant le
développement d’'un biomatériau en nanofibres de collagéne supportant les
cardiomyocytes dérivés de cellules souches pluripotentes induites humaines
pour le traitement des cardiomyopathies dilatées (Kitsara et al. 2015 ; Joanne
et al. 2016).

e Latroisieme et derniére partie de ce projet correspond a I'étude biologique d’un
hydrogel naturel de chitosane non cellularisé pour la revascularisation de la
zone infarcie pour les cardiopathies ischémiques chez le rat (Fiamingo et al.
2016).
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Chapitre 1 : Feuilles de cellules

Introduction et présentation du projet

La cardiomyopathie dilatée non-ischémique est caractérisée par la perte du
nombre de cardiomyocytes pouvant étre d’origine génétique (Mestroni et al. 2014),
environnementale (Hershberger et Siegfried 2011), ou idiopathique (Hazebroek,
Dennert, et Heymans 2012) causant la chute de la contractilité du myocarde et a terme
une insuffisance cardiaque.

La thérapie cellulaire pour la régénération cardiaque a été beaucoup étudiée
dans les cas d’infarctus du myocarde et les cardiopathies ischémiques chroniques (Ou
et al. 2010 ; Harding, Roberts, et Mirochnitchenko 2013), montrant un potentiel
bénéfice. Cependant trées peu d’études ont été effectuées dans le contexte des
cardiomyopathies dilatées. La cardiomyopathie dilatée est définie par la mort des
cardiomyocytes sur 'ensemble du cceur ce qui en fait une pathologie diffuse a la
différence de l'infarctus du myocarde ou la mortalité des cardiomyocytes est localisée
dans la région ischémique. Une stratégie consistant en un traitement de 'ensemble du
ventricule représente donc un intérét.

Pour cela, nous avons choisi au laboratoire, d’utiliser une stratégie basée sur la
greffe épicardique. Cette approche a l'avantage de vectoriser les cellules d’intérét a
'ensemble du ventricule traité sans causer a celui-ci des dommages supplémentaires
comme dans le cas de multiples injections intraventriculaires par exemple. Plusieurs
approches basées sur la greffe épicardique ont été explorées par de nombreuses
équipes (Hamdi et al. 2009 ; Gerbin et al. 2015). Ainsi, la premiére partie de mon projet
de these consistait a étudier les effets de la greffe épicardique d’une feuille de cellules
pour la thérapie cellulaire cardiaque appliquée aux cardiomyopathies dilatées.

1. Intérét des feuilles de cellules

Les feuilles de cellules sont constituées uniquement de cellules jointives et de la
matrice extracellulaire que ces cellules synthétisent. L’obtention de ces biomatériaux
repose sur lutilisation d’une surface de culture cellulaire thermosensible (Shimizu et
al. 2002). Ainsi, a température physiologique (37°C) les cellules adherent et se
développent normalement sur cette surface. En revanche lorsque celle-ci est placée a
température ambiante (20-25°C), les propriétés de la surface changent et, de ce fait,
les cellules se détachent du support. Si celles-ci sont jointives elles se détachent sous
la forme d’une feuille de cellules qu'il est alors possible de récupérer. I a été montré
gue les feuilles de cellules sont utilisables en médecine régénératrice et permettent la
reconstruction du tissu myocardique (Shimizu et al. 2003). En comparaison avec les
injections intra-myocardiques, la greffe épicardique de feuille de cellules est moins
traumatisante pour le cceur et permet une meilleure survie des cellules greffées ainsi
gu’'une amélioration de la fonction cardiaque (Hamdi et al. 2009). De plus, des cellules
greffées de maniere épicardique ont été retrouvées dans le myocarde ce qui indique
gu’'une migration des cellules greffées est possible (Hamdi et al. 2011). Les feuilles de
cellules sont également intéressantes car elles ne nécessitent pas le développement
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d’'un biomatériau comme support de greffe épicardique, les cellules de la feuille se
chargeant elles-mémes de la synthése de matrice extra-cellulaire. La feuille de cellules
est donc un pseudo-tissu qui se forme naturellement en culture cellulaire et qui peut
étre directement greffé sur 'épicarde du receveur.

2. Les progéniteurs cardiovasculaires dérivés des cellules souches
embryonnaires

Des nombreuses études de thérapies cellulaires cardiaques ont cherché a
déterminer les meilleurs types cellulaires qui pouvaient étre utilisés pour une telle
application. I se dégage de toutes ces études que les cellules les plus efficaces
semblent étre des cellules induites vers le lignage cardiaque (Crisostomo et al. 2008;
Liet al. 2012). Ainsi les cellules souches mésenchymateuses exposées a des facteurs
cardiopoiétiques (Bartunek et al. 2013), ou des cardiospheres (Malliaras et al. 2014)
ont démontré des résultats supérieurs a d’autres types cellulaires. Les cellules
souches pluripotentes sont également tres attractives car elles peuvent étre
différenciées vers n'importe quel lignage cellulaire incluant le lignage cardiaque (Pal
2009). Ainsi, en 2005, I'équipe du Pr. Ménasché a pu démontrer que des progéniteurs
cardiovasculaires (cellules SSEA-1 négatives, ou CD15-) dérivés a partir de cellules
souches embryonnaires murines induisaient une amélioration fonctionnelle dans un
modéle d’infarctus chez le mouton 1 mois aprés leur injection (Ménard et al. 2005).
Des progéniteurs similaires, dérivées a partir de cellules souches embryonnaires
humaines, font actuellement l'objet d’'un essai clinique (ESCORT, (Menasché et al.
2015)). Ces cellules n'avaient cependant jamais été testées dans un modéle de
cardiopathie dilatée.

Obtenir des feuilles de cellules SSEA-1 négatives (ou CD15-) est techniguement
impossible car ces cellules requierent des cellules nourricieres pour proliférer. Etant
dans un stade de maturation cardiaque trés précoce elles ne possedent pas non plus
les protéines d’adhésions nécessaires qui leur permettraient de former une feuille de
cellules cohésives. Ainsi il est nécessaire de leur adjoindre une feuille de cellules
nourriciéres qui auront également un role de support.

3. Présentation des projets

Dans cette étude nous nous sommes donc intéressés a deux types cellulaires
pour la formation de feuilles de cellules : les cellules souches dérivées du tissu adipeux
(ADSC) et les myoblastes. L’objectif était d’utiliser ces feuilles comme support pour
des progéniteurs cardiovasculaires dérivés de cellules souches embryonnaires afin de
déterminer I'effet de ces cellules dans un modéle de cardiopathie dilatée.

a) Feuilles de cellules souches dérivées du tissu adipeux (ADSC)

J’ai donc été impliquée dans une premiére étude au cours de mon stage de
Master 2 au sein de I'équipe du Pr. Agbulut. Les cellules souches dérivées du tissu
adipeux (ADSC) sont obtenues a partir du tissu adipeux et sont a 'origine des cellules
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mésenchymateuses. Elles sont capables de produire de nombreuses cytokines
bénéfiques dans le cadre de médecine régénératrice (Gimble, Katz, et Bunnell 2007).

Nous avons repris la méme stratégie qu’une étude publiée parnos collaborateurs
en 2010 (Bel et al. 2010). Dans cette étude, les auteurs ont démontré l'intérét d’'une
greffe de feuilles de cellules composites (composées d’ADSC de primates et de
progéniteurs cardiovasculaires de primates) dans un modéle d’infarctus chez le singe
Rhésus (Maccaqua mulata). lls ont ainsi démontré que I'approche était slre (aucun
développement de tératome) et que les cellules greffées pouvaient étre retrouvées 2
mois aprés implantation. Cependant il "'a pas été possible de mettre en évidence une
amélioration fonctionnelle carle modele et les effectifs utilisés n'étaient pas favorables
a une telle évaluation.

Ainsi nous avons choisi une stratégie similaire appliquée a un modéle différent :
le modéle murin de cardiopathie dilatée. Cet article nous a permis de démontrer
lintérét des feuilles de cellules dans un modéle de cardiomyopathie dilatée. Ces
travaux ont été publiés dans la revue Cardiovascular Research (Hamdi et al. 2013).

Nous avons également, au cours de cette étude, observé que les feuilles d’ADSC
murines ne pouvait pas étre utilisées comme support pour des progéniteurs
cardiovasculaires murins au contraire de ce qui avait été observé pour les cellules de
primates. La co-culture des ADCS et des progéniteurs a été tentée plusieurs fois sans
succes : les milieux nécessaires pour cultiver les ADSC et les cellules souches étant
tres différents, les progéniteurs ne survivaient pas a la culture sur les ADSC.

b) Feuilles de myoblastes

Une autre population de cellules a alors été choisie comme support trophique
pour les progéniteurs cardiovasculaires : les myoblastes. En effet, les myoblastes sont
les précurseurs des fibres musculaires du muscle strié squelettique qui possedent une
structure relativement proche des cardiomyocytes. Ces cellules ont été utilisées dans
des essais cliniques de thérapie cellulaire cardiaque. Les myoblastes ont ainsi été
utilisés via la technique de linjection intra-ventriculaire et ont induit, certainement a
cause de cette technique utilisée, des arythmies ventriculaires chez les patients traités
(Menasché et al. 2008). Cependant, une stratégie basée sur la greffe épicardique ne
devrait pas conduire a des symptdomes similaires. De plus, les myoblastes seront ici
utilisés comme support pour la greffe de progéniteurs cardiovasculaires dérivés des
cellules souches embryonnaires, ces derniéres représentant le « principe actif » du
traitement comme pour I'étude basée sur les ADSC.

60



Chapitre 1 : Feuilles de cellules

Matériel et méthode

Les détails concernant I'obtention du modéle animal ainsi que les procédures
d’analyses sont résumés dans le chapitre 2 — partie Méthodologie détaillée.

1. Obtention des feuilles de cellules

Les feuilles de cellules ont été formées par croissance des cellules d’intérét sur
des films thermosensibles, une technologie développée par I'équipe d’Okano (Shimizu
et al. 2003). Les cellules sont cultivees pendant 48 heures (jusqu’a confluence) sur
des films thermosensibles constitués d'un polymére de N-isopropylacrylamide
(PIPAAmM, UpCell™). Durant ce laps de temps, des connexions entre cellules vont se
former et les cellules vont sécréter leur propre matrice extracellulaire (ou MEC).
L’association des cellules jointives avec la matrice extracellulaire constitue une fedille.
A 37°C, le support est hydrophobe et la feuille adhére donc a celui-ci (Figure 18).
Quand la température est abaissée a 20°C, le support devient hydrophile et la feuille
de cellules se détache du support sans avoir recours a des enzymes protéolytiques.
Les feuilles sont alors prétes a étre implantées. Cependant leur manipulation est
délicate car les feuilles sont trés fragiles. Le transfert sur un support rigide pour
déplacer la feuille est alors nécessaire. Dans cette étude, un support de
Polydimethylsiloxane ou PDMS a été utilisé (constituant du silicone — connu pour ses
propriétés non-adhésives). En effet, la surface du PDMS étant hydrophobe elle évite
a la feuille d’adhérer sur ce support et permet ainsi de le transférer de la boite de
culture au cceur de 'animal a greffer.

jonction cellule-cellule

e
it J v J Hydrophobe % '( ,‘ y i

MEC - lmw
™

Réduction th
température A Maintien de la structure et
(37°C == 20°C) de la fonction des cellules

Nanotechnologie basée

sur des surfaces de

culture thermo-sensibles Hydrophile |

Figure 18 : Principe de I'obtention des feuilles de cellules sur support thermosensible
a) Préparation des feuilles d’ADSC

Les cellules souches mésenchymateuses provenant du tissu adipeux ont été
isolées a partir d’'une biopsie du tissu adipeux inguinal prélevée sur des souris GFP
positives ou normales (C57BI6) (Planat-Benard et al. 2004). La présence de la GFP
dans les cellules ADSC-GFP va permettre de localiser les cellules apres la greffe et
de suivre leur possible migration. L’isolement des explants tissulaires a été obtenu par
digestion a 37° dans un milieu contenant du PBS, 2% de BSA (sérum albumine bovine)
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et 2 mg/mL de collagénase (Sigma) pendant 45 minutes. Apres élimination des
fragments non digérés par filtration (filtre de 25 pm), les adipocytes matures ont été
séparés de la fraction stromale vasculaire (contenant les cellules ADSC) par
centrifugation (600g, 10 minutes). Les cellules ont ensuite été ensemencées sur la
boite thermosensible a la densité de 30 000 cellules/cm? dans un milieu DMEM/F12
avec 10 % de SVF (sérum de veau foetal). Six heures aprés 'ensemencement, toutes
les cellules non adhérentes ont été éliminées par lavage. Les cellues ADSC ont
ensuite été cultivees pendant 3 jours dans le méme milieu avant utilisation.

b) Préparation des feuilles de myoblastes

Les nouveau-nés de souris C57BL6 (J+1 post-natal) sont sacrifiés et les 4
membres sont récupérés. Apres dissection de la peau, les muscles sont isolés et
digérés a la collagénase pendant 1 heure a 37°C puis a la trypsine pendant 15 minutes.
Pour 2g de tissu, une solution de 10mL de collagénase est nécessaire. Les cellules
sont centrifugées puis récupérées dans un milieu complet (1/3 milieu 199 + 2/3 MEM
+1% de pénicilline/streptomycine + 15% SVF + 5 ng/mL bFGF). Les cellules sont
mises en culture a la densité de 200 000 cellules/cm? par boite thermosensible.

c) Obtention des progéniteurs cardiovasculaires murins

Les progéniteurs cardiaques de souris proviennent de la lignée de cellules
souches embryonnaires CGR8. Ces cellules ont été transduites avec le gene
rapporteur B-Gal (Ménard et al. 2005). Elles sont cultivées dans un milieu de
propagation (GMEM + 1% acides aminés non essentiels, 1% Na pyruvate, 0,7% de [3-
mercaptoéthanol, 1% de pénicilline/streptomycine, 7% SVF, et LIF 1/500¢™). Avant
confluence, les cellules sont trypsinées et ensemencées en milieu de propagation
pendant 3 heures. Puis, la BMP2 est ajoutée au milieu de différenciation a la
concentration de 2,5 ng/mL (Invitrogen) pour initier une différenciation cardiaque des
cellules souches embryonnaires. Les cellules sont ainsi cultivees pendant 36h puis
les cellules CD15 négatives sont triées sur colonne magnétique (Miltenyi) par déplétion
de cellules CD15 positives, puis ensemencées a la densité de 65 000 cellules/ cm? sur
les cellules nourricieres (ADSC ou myoblastes) dans du milieu de différenciation
(GMEM + 1% acides aminés non essentiels, 1% Na pyruvate, 0,7% de -
mercaptoéthanol, 1% de pénicilline/streptomycine, 20% SVF).

d) Obtention des feuilles composites

1) Apres 12h de culture sur les cellules ADSC, aucun progeéniteur
cardiovasculaire n'a été retrouve. Apres analyse, la co-culture de ces deux populations
cellulaires est létale pour ces progéniteurs. Les feuilles d’ADSC ont donc été grefféees
sans cellules progénitrices cardiovasculaires.

2) La composition des milieux de culture des progéniteurs cardiovasculaires et
des myoblastes a été analysée et un milieu mixte a été obtenu. Les myoblastes sont
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cultivés pendant 48h puis les progéniteurs sont ensemencés. Aprés 24h, les feuilles
composites sont prétes a étre greffées.

2. Planification des expérimentations et constitution des groupes

Les détails concernant I'obtention du modéle animal ainsi que les procédures
d’analyses sont résumés dans le chapitre 2 — partie Méthodologie détaillée. Le détail
des groupes expérimentaux de cette étude est indiqué dans le Tableau 2.

Les manipulations se sont déroulées selon le protocole suivant : a JO, la
cardiomyopathie dilatée est induite chez des souris agées de trois mois par injection
intra péritonéale de 20ug par g et par jour (en fonction du poids de l'animal) de
tamoxifene (pendant 3 jours). Vingt et un jours aprés le déclenchement de la maladie,
la fonction cardiaque est analysée par une premiére série d’échocardiographies pour
Fensemble des souris. Le dépbét de la feuille est alors réalisé sur les souris
oMHCMerCreSfSf. La feuille est suturée directement sur le myocarde (fil 6/0). La
fonction cardiaque est a nouveau mesurée par échocardiographie a J42, soit 21 jours
apres la greffe. Apres chaque échographie, les souris sont pesées. Apres la deuxieme
echographie, les souris sont sacrifiées pour réaliser les analyses histologiques et
moléculaires. Pour éviter tout risque de rejet du greffon, les souris sont traitées chaque
jour par injection intra péritonéale de cyclosporine, un immunosuppresseur, a la dose
de 10 mg par kg.

Groupe Feuille implantée Phénotype Effectif |
Con.t role Aucune Souris SfSf 9
(saine)
Etude Souris
Feuilles ‘ Sham Aucune aMHCMerCreSfSf 10
d’ADSC aits Femllt(a)uADSC Souris 10 (ADSC)
Feuille ADSC-GEP aMHCMerCreSfSf 10 (ADSC-GFP)
Souris
‘ Sham Aucune aMHCMerCreSfSf !
Sde Souris
Feuillesde ‘ Traité Feuille myoblastes oaMHCMerCreSfSf 10
myoblastes . .
Traité Feuille myoblastes Souris 13
(avec CD15-) aMHCMerCreSfSf

Tableau 2 : Composition des groupes de I'étude.
3. Coloration X-Gal

Ce protocole permet de détecter les cellules CD15 négatives (progéniteurs
cardiaques de souris) qui possédent le plasmide contenant le géne Lac Z codant pour
'enzyme B-Galactosidase. Pour repérer identifier ces cellules sur les coupes de tissus
congelés, celles-ci sont incubées dans une solution contenant le substrat incolore X-
Gal (ou 5-bromo-4-chloro-3-indolyl-B-D-galactopyranoside). La B-Galactosidase va
hydrolyser le X-Gal et libérer ainsi un composé qui devient bleu et précipite suite a son
oxydation (Figure 19). La présence des ions ferricyanures de potassium Ke(Fe(CN)®)
est nécessaire dans la solution d’incubation, ayant un role d’oxydant-réducteur. Apres
la fixation des tissus dans un bain froid de méthanol (70%)-acétone (30%), une
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incubation pendant 16h a 37°C dans la solution X-Gal est nécessaire. Cette solution
comporte 4% de KeaFe(CN)s, 4% de KesFe(CN)s, 0,20% de MgClz, 2,50% de X-Gal,
90% de PBS et 0,1% de NP40. Une incubation avec un colorant Eosine B, suivie d’'une
fixation a l'acide acétique 0,1% est réalisée. Les lames sont montées avec un milieu
de montage a base de glycérol gélatiné.

CH,OH Cl Br cl Br CH,0H H 0 Cl
HO o] (o] p-pahctosid HO HO O OH dati N Br
-galactosidase oxidation
Ol‘r‘ H ] ] + Om H — —
H H < HO . H H . N
H OH H 2 H H OH J H
cl (0]

X-gal
(5-bromo-4-chloro-3-indolyl-B-D-galactopyranoside ) 5-bromo-4-chloro-3-hydroxyindol galactose luble blue 5,5%dib: 4,4'dichl digo

Figure 19 : Principe de la coloration X-Gal : réaction d’'obtention d'un composé bleu dansles cellules précurseurs
cardiaques CD15-.

4. Analyses immunohistochimiques

Difféerents immunomarquages ont été realisés au cours de cette étude.
L’ensemble des anticorps utilisés est réesumé dans le Tableau 3. Les protocoles
détaillés d’immunomarquages sont indiqués dans la partie Méthodologie détaillée du
chapitre 2.

Anticorps Référence Dilution Cible |
- . . ) Sarcolemme et

Anti-Vinculine Mouse - monoclonal, clone hVIN-1 (Sigma) 1: 250 disque intercalaire
Anti-GFP Rabbit - polyclonal, A11122 (Invitrogen) 1:800 Cellules ADSC-GFP
Anti-Ki67 Rat - monoclonal, clone TEC-3 (Dako) 1:100 Cellules en mitose
Anti-CD31 RS > MEEEIEY, CLES DAL 1:250 Cellules endothéliales

(AbD Serotec)
Anti-myosine
Sl il isnizisies - Souris — Monoclonal, clone MY-32 (Sigma) 1 : 400 Myoblastes

MHCf
Tableau 3: Tableau récapitulatifdes anticorps utilisés pour les immunomarquages.

5. Expression génique

Une étude de l'expression relative de différents génes liés a linsuffisance
cardiague et au développement de la fibrose cardiaque a également été réalisée au
cours de cette étude par PCR quantitative en temps réel. L’ensemble des séquences
des amorces utilisées est resumé dans le Tableau 4.

Geéne Sens Anti-sens |
'\g'_*l\lecb 5AGGTGTGCTCTCCAGAATGGS’ 5CAGCGGCTTGATCTTGAAGTS’
ANE 5ATCTGCCCTCTTGAAAAGCAS' 5GCTCCAATCCTGTCAATCCT3
BMPA 5TGAGCCTTTCCAGCAAGTTT3 5CTTCCCGGTCTCAGGTATCA3
CTGF 5ACTCTGCCAGTGGAGTTCAAS' STTACGCCATGTCTCCGTACAS'
5 CAGCTCTTGAA GGACCAAGG?’ 5 AGACCCAGGCAGAGTCAGAA3’
HIF1a 5 ACAACTGCCACCACTGATGAS' 5GCCTTAGCAGTGGTCGTTTCS'
HPRT 5AGGACCTCTCGAAGTGT3 5ATTCAAATCCCTGAAGTACTCATS

Tableau 4 : Récapitulatifdes séquences des genescibles étudiés par PCR quantitative en tempsréel
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Résultats

1. Etude des feuilles de cellules mésenchymateuses issues du tissu adipeux
(ADSC)

Une premiére série de greffes a été réalisée avec des feuilles constituées de
cellules souches mésenchymateuses obtenues a partir du tissu adipeux de souris
surexprimant la protéine GFP (ADSC-GFP). La présence de cellules GFP permet de
suivre au cours du temps le devenir de la feuille ainsi que la migration possible des
cellules greffées. Aprés l'obtention des feuilles, une Vérification de I'expression du
géene rapporteur GFP est effectuée par immunomarquage anti-GFP. La majorité des
cellules ADSC qui constituent la feuille de cellules sont GFP positives (Figure 20A). La
feuille est formée d’'une monocouche de cellules jointives reliées entre elles par de la
matrice extracellulaire produite par les cellules elles-mémes. La population de cellules
ADSC-GFP n’est pas homogéne comme le démontre les différences de niveau
d’expression de la GFP sur les immunomarquages. La feuille est ensuite implantée
sur I'épicarde au niveau du ventricule gauche des souris atteintes de cardiomyopathie
dilatée. De par sa composition, elle adhere naturellement au coeur mais est néanmoins
maintenue par deux points de suture pour résister aux contractions rapides du coeur

de souris.

Trois semaines apres la greffe, les feuilles sont retrouvées sur la majorité des
cceurs greffés (B). L’identification de la feuille est possible de par sa structure tres
différente du tissu cardiaque. L’adhérence des feuilles sur le myocarde est totale (C)
et une vascularisation est détectable par immunomarquage CD31 (D). Les cellules
ADSC-GFP sont observables sur la feuille mais également dans le ventricule a
proximité des vaisseaux (E et F). La migration des cellules greffées de la feuille vers
le tissu cardiaque a donc été possible.

Figure 20 : Caractérisation des feuilles ADSC in vitro (A) etin vivo (B a F) par observation macroscopique (B),
coloration histologique hématoxyline éosine (C), etapres unimmunomarquage CD31 pourl'analyse de la
vascularisation de la feuille greffée (D) et détection des cellules ADSC implantées parimmunomarquage GFP (A,
E et F). Barre d’échelle : 100um (A), 1,3mm (B), 50um (C a E), 40um (F).
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L’effet de 'implantation des feuilles d’ADSC sur la fonction cardiaque des souris
en insuffisance cardiaque a été mesurée par échocardiographie transthoracique. Les
données des diametres du ventricule gauche en fin de diastole et en fin de systole
ainsi que la fraction de raccourcissement au moment de la greffe (baseline) et trois
semaines apres la greffe des feuilles ADSC (Sacrifice) sont indiquées sur la Figure 21.
En 'absence de traitement, la fonction cardiaque des animaux SRF-MHC-CreMer se
dégrade rapidement et le cceur se dilate : les diametres ventriculaires augmentent
significativement (p=0,04 en diastole et p=0,004 en systole). La fraction de
raccourcissement se réduit également de maniére significative (p=0,0005). Six
semaines apres linjection du tamoxifene, l'insuffisance cardiaque est installée ; le
coeur est en souffrance. En revanche, cette dégradation significative de la fonction
cardiaque n'est pas observée dans le groupe des animaux traités avec la feuille de
cellules ADSC.En effet, le diametre en fin de systole etla fraction de raccourcissement
sont significativement différents dans le groupe traité et dans le groupe non-traité
(Sham). Les feuilles d’ADSC ont donc permis de stabiliser la fonction cardiaque au
cours du temps. Le modéle de cardiomyopathie dilatée étant un modeéle d’insuffisance
trés rapide avec une mortalité de 3 mois aprés linjection de tamoxiféne, la stabilisation
de la fonction est le reflet d’'un effet non négligeable des feuilles.

.
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Figure 21 : Analyse de la fonction cardiaque par échocardiographie avantetaprés l'implantation des feuilles de
cellules ADSC. Sur les Boxplots (ou boite & moustache) sontreprésentés en blanclesanimauxsains, en gris les
animaux malades, eten noirles animaux malades traités parla fe uille d’ADSC. A) Diametre du ventricule gauche

en fin de diastole, B) Diametre du ventricule gauche en fin de systole, et C) Fraction de raccourcissement.

L’amélioration des parameétres cardiaques observée en échocardiographie est
corrélée avec la réduction de I'expression de différents génes liés a l'insuffisance
cardiaque (Figure 22) comme la chaine lourde 3 de la myosine B-MHC (A) ainsi que le
facteur natriurétique atrial ANF (B) et la protéine morphogénique osseuse BMP4 (C).
Pour comprendre par quel mécanisme les feuilles d’ADSC induisaient cet effet, nous
avons mesuré la fibrose cardiaque. Nous pouvons ainsi observer la réduction du tissu
fibreux par réduction de I'expression du facteur de croissance du tissu conjonctif CTGF
et réduction significative du pourcentage global de fibrose dans le tissu cardiaque
(Figure 22, D et E).
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Figure 22 : Quantification relative de I'expression de différents génes cardiaques :la chaine lourde de la myosine
béta B-MHC, le facteur natriurétique atrial ANF et la protéine morphogénique osseuse BMP4 ; et analyse du tissu
fibreux par quantification de I'expression génique du facteur de croissance du tissu conjonctif CTGF et
guantification de la fibrose aprés coloration Rouge Sirius.

Un second mécanisme d’action des feuilles d’ADSC est la réduction significative
de la prolifération des cellules fibroblastiques (Figure 23) comme observé par la
diminution du nombre de cellules Ki67 positives. Ceci est corrélé avec la réduction du
pourcentage de fibrose observée précédemment. Une I|égere augmentation du
pourcentage de cellules endothéliales est également observable. La présence des
feuilles d’ADSC a donc modifié la prolifération des cellules présentes dans le

myocarde.

Les cellules ADSC étant des cellules capables de produire beaucoup de
cytokines, 'amélioration fonctionnelle induite par 'implantation des feuilles de cellules
mésenchymateuses issu du tissu adipeux pourrait étre liée a un effet paracrine c’est-
a-dire aux effets molécules/substances produites par les cellules implantées a la
périphérie cardiaque. Nous avons ainsi effectué une mesure de l'expression de
cytokine par les feuilles d’ADSC en utilisant un test immunologique (antibody array).
Les résultats obtenus démontrent que les feuilles d’ADSC expriment des cytokines
telles que VEGF (vascular endothelial growth factor), SDF-1a (stromal cell-derived
factor 1 alpha), SCF (Stem cell factor), bFGF (basic fibroblast growth factor), IGF-1
(insulin-like growth factor 1), HGF (hepatocyte growth factor) et P-selectin. Il faut noter
que parmi ces cytokines, 'lGF-1 et 'HGF sont fortement exprimées par la feuille juste
avant implantation (848 + 202 and 160 + 34 pg/mg, respectivement, mesuré par
ELISA).
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Figure 23 : Etude du phénotype des cellules en prolifération (Ki67 positive — en rouge) dansle myocarde greffé
avec lesfeuilles de cellules ADSC par imunomarquage Vimentine (marqueur des filaments intermédiaires
exprimés notammentdanslesfibroblastes) etCD31 (marqueur des cellules endothéliailes) en vert. Une
guantification manuelle du nombre de cellules Ki6 7/Vimentine positive etKi67/CD31 positive a été effectuée.
Barre d’échelle : 25um.

2. Etude des feuilles de myoblastes associées aux progéniteurs cardiaques
de souris

L’objectif principal de I'utilisation des cellules ADSC était de fournir un support
trophique nourricier aux progéniteurs cardiaques de souris. La co-culture entre les
deux populations de cellules n’étant pas possible, cet objectif n'a donc pas été
pleinement rempli.

Les milieux de culture des progéniteurs cardiaques de souris étant tres proches
de celui utilisé pour les cellules souches musculaires de souris, le choix d’utiliser les
myoblastes pour constituer les feuilles de cellules a été fait pour la deuxieme série de
greffes. Aprés culture d’'une feuille de myoblastes, les progéniteurs sont ensemenceés
par-dessus. La majorité d’entre eux forme des amas cellulaires (ou cluster) comme
montré sur la Figure 24.
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Figure 24 : Caractérisation des feuilles de myoblastes aprés culture a confluence (A et B) et aprés association
avec les progéniteurs cardiaques murines CD15 négatives C et D) par immunomarquage de lamyosine
squelettique (MHCf) en vert et coloration X-Gal pour détecter les cellules CD15-. En effet, les cellules CD15-ont
été transfectées avecle gene Lac Z exprimantla b éta-galactosidase. Aprésincubation avecle substrat X-Gal, les
cellules apparaissenten bleu. Barre d’échelle : 50um Aet C, 25um B et D.

Aprés lobtention des feuilles mixtes, elles ont été implantées chez les souris
SRF-MHC-CreMer dans les mémes conditions que précédemment. Apres trois

semaines d'implantation, les feuilles de cellules sont présentes sur la majorité des
cceurs greffés mais aucune cellule CD15- n’est détectable (Figure 25).

Figure 25 : Etude histologique des feuilles de myoblastes associées aux progéniteurs cardiaques par coloration
hématoxyline-éosine (A) et coloration X-Gal. Aprés 3 semaines d’implantation les cellules CD15- n'ontpas été
retrouveées.

L’analyse de la fonction cardiaque 3 semaines apres I'implantation des feuilles
de myoblastes seules ou myoblastes associés aux cellues CD15- a été effectuée
(Figure 26). Les mesures du diamétre du cceur en fin de systole ainsi que de la fraction
de raccourcissement n'ont pas donné de résultats significatifs entre les trois groupes.
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Aucun effet des feuilles de myoblastes ou des feuilles mixtes ne peuvent étre déduit
de ces mesures.

Diamétre télésystolique (en mm) Fraction de raccourcissement (en %)

35 30 ]'

sham myo myo +CD15- sham myo myo +CD15-

Figure 26 : Analysesde la fonction cardiaque par échocardiographie transthoracique trois semaines apres
limplantation de feuilles de myob lastes ou de feuilles composites (sacrifice). Le diametre du ventricule gauche en
fin de systole (ou diamétre télésystolique) ainsi que la fraction de raccourcissementontété déterminé.

Malgré ces résultats non-concluant, une analyse de I'expression de plusieurs
génes liés a linsuffisance cardiaque comme la chaine lourde de la myosine béta
(MHCDb1), le peptide natriuretique cérébral (BNP), le facteur d’induction a I'hypoxie
(HIF1a) et la protéine morphogénétique osseuse (BMP4) a été effectuée (Figure 27).
Une diminution non significative des genes de B-MHC, BNP, HIF1la et BMP4 a été
observée. La différence entre les groupes traités et non traités étant tres faible
concernant les genes BNP, HIF1a et BMP4, il est possible de conclure sur 'absence
d’effet des implantations des feuilles de myoblastes seuls ou associés aux
progéniteurs cardiaques. En revanche, les feuilles de cellules n'entrainent pas non
plus de dégradation significative de la fonction cardiaque. La différence entre les
feuilles de myoblastes et les feuilles mixtes semble nulle, ce qui est corrélé avec
'absence des progéniteurs cardiaques observée apres trois semaines de greffe.
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Figure 27 : Quantification relative des niveaux dARNm par PCR en temps réel pour différents génes liés a
linsuffisance cardiaque : MHCb 1 : chaine lourde de la myosine bétal ; BNP : peptide natriurétique cérébral,
HIF1a: facteur d’induction a I'nypoxie 1a et BMP4 : protéine morphogénétique osseuse.
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Conclusion

L’utilisation de feuilles composites de cellules nourriciéres et de progéniteurs
cardiagues est une stratégie prometteuse. Pour étre conduite avec succes, cette
stratégie présuppose I'utilisation des feuilles de cellules qui serviraient de support aux
cellules d’intérét et auraient un effet bénéfique sur la fonction cardiaque via,
notamment, des effets paracrines par production importante de cytokines tout en
permettant la co-culture avec les cellules d’'intérét.

Les résultats détaillés dans ce chapitre ont démontré que la greffe épicardique
de feuilles constituées d’ADSC permettait bien une stabilisation de la fonction
ventriculaire dans un modele murin de cardiomyopathie dilatée par invalidation
génétique conditionnelle du géene SRF. Cette amélioration fonctionnelle est
principalement induite par la sécrétion de biofacteurs cardioprotecteurs par les ADSC
greffées, qui activent les voies de réparation cardiague notamment par un contréle du
remodelage fibrotique. Cependant, la co-culture in vitro de ces feuilles d’ADSC et de
progéniteurs cardiovasculaires dérives de cellules souches embryonnaires murines
n'a pas été possible.

Nous avons donc choisi, dans un deuxieme temps d’utiliser des feuilles de
myoblastes comme support des progéniteurs cardiaques pour la greffe épicardique.
La co-culture in vitro de ces deux types cellulaires s’est avérée possible. Cependant
la greffe épicardique des feuilles composites n'a pas donné, dans cette étude, les
résultats escomptés. En effet, non seulement aucune ameélioration significative de la
fonction cardiaque des animaux greffés n’a pu étre mise en évidence, mais de surcroit,
les progéniteurs cardiaques n'ont pas été retrouvés 3 semaines apres la greffe.

Ces deux études sur les feuilles de cellules ont permis de montrer I'intérét in vivo
des feuilles d’ADSC en comparaison des feuilles de myoblastes pour la fonction
cardiaque. Elle a aussi démontré la supériorité des myoblastes en ce qui concerne la
co-culture in vitro avec les progéniteurs cardiaques. Nous n‘avons cependant pas pu
mettre en évidence une population de cellules qui réunit ces deux facteurs critiques.

Enfin, nous avons également observé que la maniabilité réduite des feuilles est
trés contraignante pour la greffe épicardique. Leur finesse induit une fragilité
importante et donc augmente la difficulté a étre implantée. Or il est tres difficile de
moduler les parametres physico-chimiques d’une feuille constituée uniquement de
cellules (et de matrice extracellulaire produite par ces cellules) comme la rigidité, la
rétention et 'enchevétrement des cellules d’intérét.
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Discussion et perspectives

Les cardiopathies non-ischémiques contribuent largement au nombre de patients
atteints d’insuffisance cardiaque (Hershberger, Morales, et Siegfried 2010). La
thérapie cellulaire a historiquement été testée dans des modeles de cardiopathie
ischémique méme si des études précédentes ont été menées sur des modeéles
génétiques ou médicamenteux de cardiopathies. Ainsi, I'utilisation de myoblastes
squelettiques (Pouly et al. 2004), de cellules dérivées de la moelle osseuse (Agbulut
et al. 2003) ou encore de cellules souches embryonnaires (Yamada et al. 2008) a
apporté des preuves préliminaires de I'efficacité fonctionnelle de cette approche pour
les cardiopathies non-ischémiques.

Notre étude a permis de confirmer cette efficacité et a démontré que notre
approche permettait une stabilisation de la fonction contractile chez la souris
transgénique déficiente en SRF (Serum Response Factor) en réduisant la dilatation
ventriculaire. SRF est un facteur de transcription qui régule I'expression de génes
impliqués dans la croissance, la prolifération, la difféerenciation et le cytosquelette
d’actine. Une forme tronquée et anormale de cette protéine a été retrouvée dans le
cceur de patients atteints d’insuffisance cardiaque (Davis et al. 2002). L’'invalidation
conditionnelle de SRF en utilisant la stratégie Cre/Lox dans le cceur a montré que SRF
est essentiel pour la différenciation cardiaque et la maturation durant 'embryogénése
et la période post-natale (Parlakian et al. 2004 ; Gary-Bobo et al. 2008). Dans notre
étude nous avons utilisé un modéle de souris double transgénique qui permet d’induire
linactivation de SRF seulement dans les cardiomyocytes car 'expression de la Cre-
recombinase est sous le controle du promoteur de la chaine lourde alpha de la
myosine, une protéine spécifiquement exprimée dans les cardiomyocytes (Parlakian
et al. 2005). Cinq jours aprés l'injection du tamoxiféne il y a une diminution totale de
FARNm de SRF dans les cardiomyocytes. La souris subit alors une altération
progressive de sa fonction cardiaque, une réduction du flux d’énergie aux myofibrilles
et une contractilité diminuée. Cela induit alors une cardiopathie dilatée, une
insuffisance et la mort des animaux dans les 10 semaines suivant l'injection. Ce
modéele, tres intéressant, est le premier a notre connaissance qui permet de contréler
précisément la temporalité d’apparition du phénotype (une fois le tamoxiféne injecté)
permettant une standardisation qui autorise la comparaison des groupes traités et non-
traités de maniére plus aisée.

D’un point de vue mécanistique nos résultats suggerent que les cellules
transplantées agissent principalement via une signalisation paracrine (Maltais et al.
2010). Ainsi nous n'avons pas pu observer une régénération du myocarde de la part
de cellules transplantées. Cependant il est connu que les cellules ADSC expriment de
nombreuses molécules angiogéniques et anti-apoptotiques (Rehman et al. 2004). Des
résultats d’ELISA ont en effet montré que les ADSC utilisées, sécrétaient un large
spectre de molécules angiogéniques et anti-fibrotiques. Ainsi, la réduction de la fibrose
observée pourrait étre induite par ces cytokines (notamment IGF-1 et HGF, (Touvron
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et al. 2012 ; Okayama et al. 2012)) ce qui pourrait ainsi influencer favorablement la
préservation de la géométrie et de la fonction ventriculaire.

Les myoblastes peuvent aussi agir via l'activation de voies de signalisations
paracrines (Perez-llzarbe et al. 2008). Des feuilles de myoblastes ont donc fait 'objet
d’'une étude exploratoire afin de déterminer si elles pouvaient étre aussi efficaces que
les ADSC. Cependant, ces feuilles de cellues n'ont pas démontré de capacité
supérieure aux ADSC, démontrant que les cellules souches dérivées du tissu adipeux
ont un potentiel intéressant pour la thérapie cellulaire si on considére que I'objectif
n'est pas de régénérer le coeur grace a la formation de nouveaux cardiomyocytes mais
principalement via la sécrétion de biofacteurs cardioprotecteurs. Cette stratégie a déja
démontré des bénéficies fonctionnels dans des modéles animaux de petites tailles
(Mazo etal. 2008) ou de grandes tailles (Valina et al. 2007). Des essais cliniques sont
actuellement en cours pour tester ces cellules dans le contexte de l'ischémie cardiaque
chronique ou aigué. Cependant en considérant que la thérapie cellulaire cardiaque a
pour objectif le remplacement des cardiomyocytes du cceur, utiliser les ADSC ou les
myoblastes comme support de cellules cardiogéniques (comme les progéniteurs
cardiovasculaires) semble plus prometteur.

Nos résultats ont ainsi montré que les feuilles de cellules sont présentes assez
longtemps (3 semaines) apres implantation ce qui montre que cette technique peut
permettre un traitement de longue durée, permettant par exemple aux cellules
cardiogéniques de proliférer, de migrer et de se difféerencier dans le myocarde. La
présence d’une feuille de cellules support pourrait également permetire de sécréter
des facteurs cardioprotecteurs le temps que les cellules cardiogéniques régénérent le
myocarde.

Cependant, dans cette étude, aucun progéniteur cardiovasculaire n'a été
retrouvé en utilisant des feuilles d’ADSC in vitro. Par contre ces cellules ont été
cultivées avec succes sur des feuilles de myoblastes. Elles n'ont cependant pas été
retrouvées apres implantation en utilisant ces feuilles de myoblastes.

Malgré cela, notre étude montre que la greffe épicardique, en recouvrant le
myocarde avec le greffon, dans le contexte d’'un modéle de cardiopathie dilatée
génétique est une approche intéressante. I faut cependant reconnaitre que la
manipulation des feuilles de cellules est trés délicate et serait difficilement
transposable a une utilisation clinique. Il serait ainsi plus efficace et pratique d’utiliser
a la place des feuilles de cellules un biomatériau ayant des propriétés mécaniques
plus adaptées a la greffe épicardique. De plus, I'utilisation de cellules cardiaques plus
matures pourraient s’avérer plus efficace. En effet les progéniteurs cardiovasculaire s
ne sont pas pleinement engagés dans la voie cardiaque. lls sont de plus trés fragiles
et par exemple, nécessitent l'utilisation de cellules nourricieres ou d’'une matrice
d’enrobage (comme un hydrogel de fibrine par exemple) afin d’étre utilisés pour une
greffe épicardique. Ces développements sont a l'origine du projet principal de ma
thése décrit dans le chapitre suivant.
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Chapitre 2 : Développement d'une matrice en
nanofibres de collagéene supportant des
cardiomyocytes dérivés de cellules souches
pluripotentes induites humaines pour le traitement des
cardiomyopathies dilatées
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Introduction et présentation du projet

Les travaux précédents ont permis de mettre en évidence les nombreux
avantages de [utilisation de feuilles de cellues dans un modéle murin de
cardiomyopathie dilaté. En effet, les feuilles de cellules souches mésenchymateuses
du tissu adipeux (ou myoblastes) ne nécessitent aucune matrice ni support pour se
développer et sont capables d’adhérer facilement sur le coeur. Néanmoins, la
maniabilité pendant la greffe est complexe et délicate, ces feuilles de cellules étant
tres fragiles. La greffe est donc particulierement difficile et la manipulation de la feuille
peut facilement entrainer sa déchirure. De plus, la nécessité d’associer aux
précurseurs cardiaques des cellules nourricieres de support pose le probleme des co-
cultures entre deux populations de cellules tres différentes (cf travaux sur les feuilles
dADSC). Méme si l'association entre les myoblastes et les cellules souches
embryonnaires de souris a été possible, aucun précurseur cardiaque n’'a été retrouve
apres la greffe. On peut déduire de ces résultats que la technologie des feuilles de
cellules est intéressante dans le cas ou les cellules d’intérét peuvent se cultiver de
maniere confluente sans cellules de support. Cette approche est cependant limitée
dans notre cas comme I'a bien démontré notre étude. Cependant, pour apporter des
cellules au cceur, un support physique est nécessaire afin de faciliter la greffe et
d’améliorer la survie des cellules greffées.

Dans ce cadre, nous avons choisi de développer une autre stratégie en utilisant
une autre technologie comme support de cellules a greffer : les biomatériaux. Il existe
de nombreux biomatériaux et 'une des principales considérations dont nous avons
tenu compte dans le développement de notre nouvelle stratégie est le role du
biomatériau comme environnement propice a l'orientation de la différenciation et de la
survie cellulaire. Ainsi nous avons choisi un matériau aussi biomimétique que
possible : le collagéne. I s’agit de la protéine la plus abondante de la matrice
extracellulaire cardiaque. Nous avons donc supposé que cette protéine serait idéale
pour poser les bases d’'un biomatériau biomimétique qui permettrait d’améliorer la
survie et la fonctionnalité des cellules greffées. C’est également un polymere
hautement biocompatible qui n'induit que peu de rejet immunitaire. Afin d’effectuer une
recherche translationnelle, et dans une finalité clinique, nous avons choisi de travailler
majoritairement avec des solutions et molécules cliniquement approuvées. Ainsi, nous
avons sélectionné un collagéne cliniqguement approuvé qui sera électrospinné afin de
former un film de nanofibres de collagene sur lequel peuvent étre ensemencées les
cellules d’intérét.

Dans un deuxieme temps nous avons également choisi d’utiliser des cellules
ayant un stade de maturation plus important pour la thérapie cellulaire cardiaque. En
effet, dans l'étude précédente, des précurseurs cardiaques dérivés des cellules
souches pluripotentes humaines ont été utilisés. Ces cellules sont particuliérement
délicates a utiliser dans le cadre d’'une approche par ensemencement d’un biomatériau
car elles ont une adhérence trés limitée sur les différents substrats qui ont été testés

78



Chapitre 2 : Matrices de collagene

dans le laboratoire de Jérbme Larghero qui produit ces cellules pour I'essai clinique
mené par le Pr. Menasché (résultats non montrés). Nous avons donc choisi d’utiliser
des cardiomyocytes dérives de cellules souches pluripotentes humaines qui
présentent également 'avantage d’étre des cellules cardiaques fonctionnelles qui sont
donc moins susceptibles de différencier vers un autre lignage cellulaire.

Cette nouvelle stratégie constitue le principal axe de recherche de mon projet
doctoral. Mon travail a donc ainsi consisté a participer au développement d’'un nouveau
produit de thérapie cellulaire composé d’'une matrice en collagéne supportant des
cellules souches humaines pluripotentes dérivées en cardiomyocytes.

1. Le collagéne

D’un point de vue moléculaire, le collagene natif est composé de 3 chaines
polypeptidiques en hélice alpha qui sont enroulées les unes avec les autres (Figure
28).

Occurs in ER lumen Occurs after secretion from cell
L) A N A N
v l
o 2] ) o |
Three chains Procollagen
assemble peptidase Assembly Assembly ]
> > > EE——
67 nm ]
Precursor Procollagen Collagen ¢ I ! ‘—I-J
a chain (triple helix molecule
with loose ends) Collagen fibril Collagen fiber

© 2012 Pearson Education, Inc

Figure 28: Les différentes étapes de l'assemblage des fibres de collagéne.

Le collagéne est synthétisé dans le coeur par les fibroblastes cardiaques sous la
forme de procollagene soluble. Il est ensuite maturé par des enzymes spécifiques qui
clivent les propeptides en N- et C-terminal du procollagéne. Cela démasque les
télopeptides qui permettent la fibrillation du collagéne. Il peut ensuite s’auto-assembler
et s’associeravec les autres protéines de la matrice extracellulaire (Kadler et al. 1996).
Ainsi, la protéine la plus abondante de la matrice extracellulaire du coeur est le
collagene qui forme un réseau de fibres élastiques. Ces fibres sont constituées a 80%
par du collagéne de type | et a 10% par du collagéne de type Il dans un cceur sain
(Kassiri et Khokha 2005; Medugorac et Jacob 1983). Le réseau de collagene connecte
les myocytes entre eux via des connexions avec des intégrines afin de maintenir
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alignement et la compaction de ces cellules (Robinson et al. 1987). Ce réseau assure
ainsi le maintien de l'intégrité structurale du myocarde, sa rigidité et participe a la
transmission des forces (Jalil et al. 1989). La modulation de la synthese et de la
dégradation du collagene dans le myocarde a des effets drastiques sur les forces
développées par celui-ci, sa rigidité, sa relaxation et méme ses propriétés de
conduction électrique (Nguyen et al. 2010). Une forte synthése de collagene est
également observée au moment de la formation de la cicatrice fibreuse suite a un
infarctus, ce qui permet d’empécher la rupture du myocarde (Schellings et al. 2009).
En plus de ces réles démontrés dans le coeur, il a également été démontré que le
collagéne améliorait 'adhésion et la survie de cellules souches mésenchymateuses
(Somaiah et al. 2015). Le collagéne possede également une trés faible
immunogénicité (Lynn, Yannas, et Bonfield 2004) et posséde aussi des propriétés
hémostatiques (Spector et al. 2011). Pour toutes ces caractéristiques, ce polymere
naturel résorbable et biocompatible est donc tres intéressant dans le cadre de la
thérapie cellulaire.

Plusieurs études de thérapie cellulaire cardiaque ont ainsi utilisé le collagéne
comme biomatériau comme indiqué dans la Figure 29. En 2009, Dai et al., (Dai et al.
2009) ont démontré qu’'un hydrogel de collagene permettait de limiter la diffusion de
cellules souches mésenchymateuse dans le cadre de la thérapie cellulaire cardiaque.
Plus recemment, Nakajima et al., (Nakajima et al. 2015) ont montré que l'utilisation
d’'un hydrogel de gélatine en combinaison avec des cardiomyocytes de rats feetaux
dans un modéle d’infarctus chez le rat améliorait significativement I'effet du traitement
comparativement a I'utilisation de cardiomyocytes seuls (la gélatine n’est autre que du
collagéne dénaturé). L’équipe de Murry a montré en 2011 qu’il était possible
d’implanter chez le rat un micro-tissu cardiaque constitué d'un hydrogel de collagéne,
de cellules endothéliales et de cardiomyocytes dérivés de cellules souches
pluripotentes humaines (Tulloch et al. 2011). Ce micro-tissu, greffé sur le coeur est
alors perfusé par un réseau de capillaires émanant des coronaires de [I'héte.
Précédemment, cette stratégie basée sur lingénierie tissulaire cardiaque avait
également été démontrée, avec des cardiomyocytes de rats nouveau-nés, parl'équipe
d’Eschenhagen (Zimmermann et al. 2006).
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Table. Summary of Studies

Cell Lines and Other Companents References Summary/Observations
Natural Collagen Neonatal rat heart cells Sauren et al2 Floating collagen layers were used as a matrix for CM seeding
scaffolds and studies of myocyte contractile behavior
Zimmermann el al™ First introduction of EHTs from neonatal rat CMs in

collagen/Matrigel matrix mixtures and demonstration of
the importance of mechanical loading

Zimmermann el a* 3D EHTs show morpholegical, ultrastrustural, and function
praperties of native myocardium and show distinct responzes
to growth factor stimulation

Naite et alt The nonmyaeytes and, in particular, fibroblasts are important

for optimal EHT function and capillarization; Matrigel can be
replaced by insulin and T3; fusion of individual EHTs can be
used to generate large tissue patches

Tiburcy et al® Immature CMs terminally differentiate and reach a
postnatal degree of mature in EHTs
Zimmermann et al? EHTs are quickly capillarized and innervated after
implantation
Zimmermann el ™ Multifoop EHTs can be used to enhance conlraclile
performance of infarcted rat hearts
Fetal rat heart cells Li et al® Cardiomyocytes can be seeded on gelatin sponge {Gelfoam);
implanted grafts remain viable
Chick embryo heart cells Eschenhagen et al® Arst infroduction of CMPMs from embryonic chick
cardiomyocytes in collagen gels
Fink et al* Stretching of EHTs induces hypertrophy and functional
improvement
Mouse embryonic slem cells Guo et al® Use of mouse embryonic stem cells as cardiomyocyte
source for EHT construction demonstrated
Mouse parthenogenetic Didié et al* Use of mouse PSCs as cardiomyocyte source for EHM
stem cells canstruclion demonstrated; proof-of-concept for the use
of PSC-EHM in heart repair
Human embryonic and induced ~ Tulloch et af Human EHTs generated and cardiomyocyte proliferation
pluripotent slem cells observed
Soong et al® Human EHTs generated under serum-reduced conditions
Streckfuss-Bomeke et al* Different IPSC sources for cardiomyocyte denvation and
EHT construction
Rat MSCs Maureira et al"* Contractility?, perfusiont, infarct size|

Figure 29 : Lesdifférentes études utilisantle collagéne comme biomatériau.

Nous avons choisi de travailler a partir d’atélocollagéne car c’est un collagéne
qui n'est plus capable de fibriller. L’atélocollagéne est une molécule de 300 kDa qui
est obtenue par digestion peptidique du tropocollagene pour éliminer les télopeptides
responsables de la majeure partie de I'antigénicité du tropocollagéne. Il est aussi plus
soluble et permet d’obtenir une solution beaucoup plus concentrée en collagéne ce qui
est primordial pour la technique d’électrospinning. L’atélocollagene utilisé est extrait
puis purifié a partir de tissu de peau porcin. Cet atélocollagene de grade clinique sous
format sec, aprés lyophilisation, a été fournis par Biom'Up (Saint-Priest, France).
L’entreprise Biom'Up® (Lyon, France) est spécialisée dans le développement et la
production de matrice en collagéne pour diverses utilisations dans le milieu médical.
Le collagene produit par cette entreprise est un collagene cliniquement approuvé ce
qui permettra, dans un avenir plus ou moins proche, une utilisation des patchs en
nanofibres de collagéne en médecine humaine.
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2. Les biomatériaux et la technique d’électrospinning :

Les patchs sont couramment utilisés comme supports structurels et fonctionnels,
sur lesquels les cellules sont ensemencées pour la génération de produits de thérapie
cellulaire. Dans le domaine de la thérapie cardiaque cette approche est difficile mais
tres prometteuse pour améliorer la fonction cardiaque, apres une défaillance chronique
myocardique (Menasché et al. 2015). Différents types de biomatériaux ont été
développés dont les hydrogels et les nanostructures, obtenus a partir de polymeres
synthétiques (acide polyglycolide ou PGA, acide polylactique ou PLA, polyglycérole
sébacate ou PGS, polyéthyléne glycol ou PEG, polycaprolactone ou PCL) ou naturels
(soie, collagéne, chitosane, fibrine, alginate, acide hyaluronique, gélatine) ; mais
également des feuilles de cellules ou des matrices décellularisées (cf Introduction
générale). Les matrices nanostructurées peuvent étre obtenues par association de
fibres, tubes, anneaux ou fils. Grace a leur grande surface et leur porosité élevée, les
matrices en nanofibres ont été utilisées dans de nombreux domaines. De nombreuses
techniques existent pour la fabrication de ces matrices en nanofibres : auto-
assemblage moléculaire, déposition atomique (ou ALD), croissance cristalline
anisotrope, ou imprimante 3D. L'une des techniques les plus simples et les plus
modulables pour générer des nanofibres est la technique de I'électrospinning. Les
matrices en nanofibres électrospinnées peuvent étre étudiées a différentes échelles.
D’un point de vue moléculaire, les nanofibres permettent de mimer les interactions
entre les cellules et leur microenvironnement (la matrice extracellulaire notamment),
elles peuvent étre associées a d’autres nanofibres de différentes matieres/structures
pour moduler la différenciation cellulaire ou a diverses molécules ou charges ioniques
pour potententialiser la prolifération et la migration cellulaire et réduire les infections
par réduction de l'invasion bactérienne. A une échelle intermédiaire, les matrices en
nanofibres électrospinnées ont une capacité de modulation mécanique avec un impact
sur le destin cellulaire, créent un support physique pour le remodelage tissulaire, et
peuvent servir a délivrer des cellules ou des régulateurs solubles, a maintenir un
environnement chimique ou une niche pour la survie et la différenciation cellulaire.
D’un point de vue macroscopique, ces matrices sont capables de mimer un tissu avec
des multifonctions intégratives pour limiter la perte ou la pathologie tissulaire.

L’équipe de Vacanti a été pionniére pour utiliser une matrice nanofibreuse par
électrospinning du polycaprolactone) (PCL) supportant des cardiomyocytes de rats
nouveau-nés pour la réparation myocardique (Shin et al. 2004). Auparavant, un grand
nombre d’études a été consacré a la culture des cellules cardiaques a l'aide de
matrices a base de polymeres synthétiques. En particulier, les matrices en nanofibres
obtenues par électrospinning de PLA et PCL pourraient étre utilisées pour 'obtention
de couches de cellules cardiaques fonctionnelles (Castellano et al. 2014).

Toutefois, en raison du manque d’affinité cellulaire, ces polymeéres synthétiques
sont moins attrayants que les polymeéres naturels — tels que le collagéne, le fibrinogene
ou I'élastine — pour des applications in vivo (Sell et al. 2009). Parmi eux, le collagene
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constitue I'une des principales protéines de la matrice extracellulaire, ce qui permet
aux matrices en collagene de ressembler de maniere trés proche a la structure
fibrillaire naturelle du tissu cardiaque (Corda, Samuel, et Rappaport 2000).

En conséquence, il est intéressant de considérer les matrices en nanofibres de
collagéne électrospinnées comme supports mécaniques pour le myocarde et comme
support physiologique pour les cellules cardiaques a implanter dans le but de réparer
le myocarde défaillant (Matthews et al. 2002). Différents types de collagene
cliniquement approuvé sont disponibles a la vente mais la possibilité d’obtention des
matrices fibreuses a partir de ces différents collagénes n’a pas encore été démontrée.
Une des principales problématiques est le processus de réticulation des nanofibres qui
nécessite I'utilisation de réactifs chimiques pour rendre les structures fibreuses stables
dans le milieu de culture et aprés I'implantation. L’agent pontant le plus utilisé pour
ponter les fibres de collagéne est le glutaraldéhyde — bien connu pour son efficacité
mais quelgque peu toxique. Il existe également une combinaison de 1-ethyl-3-(3-
diméthylaminopropyle) carbodiimide hydrochloride (EDC) et N-hydroxysuccinimide
(NHS) qui est moins toxique que le glutaraldéhyde mais crée souvent le dépdt d’une
fine pellicule aprés immersion des fibres dans 'eau (Huang et al. 2015 ; Dong et al.
2009). Par ailleurs, un systéme basé sur le pontage des fibres avec de I'acide citrique
(CA) a été réecemment utilisé et démontre une bonne biocompatibilité (Jiang et al.
2013). Dans ce travail, nous avons déterminé les différents parametres
d’électrospinning et de dissolution du collagéne cliniquement approuvé afin de
produire une matrice de collagéne optimale pour la culture en trois dimensions des
cellules cardiagues mais également pour une utilisation dans un but thérapeutique
dans un premier temps chez un modele animal mais par la suite dans une perspective
clinique humaine.

3. Les cardiomyocytes dérives des cellules souches pluripotentes humaines

Afin de nous placer dans les conditions d’utilisation finale des patchs en clinique,
nous avons décidé de les ensemencer avec des cardiomyocytes humains.
Actuellement une des seules possibilités d’obtenir un trés grand nombre de ces
cellules consiste a les dériver a partir de cellules souches pluripotentes humaines.
Nous avons commencé a travailler sur des cellules embryonnaires humaines (hESC)
et les cellules souches humaines induites a la pluripotence (hiPSC) en collaboration
avec le laboratoire du Pr. Jérbme Larghéro a I'hépital Saint-Louis. Pour des raisons
réglementaires et de simplicité nous avons choisi d’utiliser pour notre étude une lignée
d’hiPSC disponible dans le commerce (Gibco® Human Episomal iPSC Line dérivée a
partir de cellules CD34+ de sang de cordon).

C’est en 2007 que Yamanaka (Takahashi et al. 2007) a démontré qu’il était
possible de reprogrammer des cellules adultes en cellules souches pluripotentes.
Ainsi, les hiPSC sont tres similaires aux cellules souches embryonnaires, mais elles
sont obtenues par reprogrammation génétique de cellules adultes différenciées. Des
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centaines de lignées d’hiPSC ont été obtenues depuis cette date et de nombreux
protocoles ont été développés pour permetire d’orienter la différenciation de ces
cellules vers un type cellulaire d’intérét. Trés rapidement la différenciation vers le
lignage cardiaque a été obtenu en laissant les cellules souches pluripotentes former
des corps embryoides (Keller 1995). Cependant une autre stratégie consiste a utiliser
une approche basée sur la différenciation de monocouches de cellules. Cette
approche permet d’obtenir des grandes quantités de cellules de maniére plus aisée et
plus contrélée. Ainsi, dés 2007, des protocoles permettant d’obtenir des
cardiomyocytes a partir de cellules souches pluripotentes humaines ont été publiés
(Laflamme et al. 2007). Nous avons, pour notre part, choisi d’utiliser le protocole publié
par 'équipe de Palecek (Lian et al. 2012) qui est basé sur la modulation temporelle de
la voie Wnt. Ce protocole a ensuite été amélioré et simplifié successivement trés
récemment (Cao et al. 2013 ; Burridge et al. 2014) (Figure 30). Tous ces protocoles
ont avantage d’utiliser des milieux chimiquement définis et sont ainsi susceptibles
d’étre aisément transposés pour une utilisation clinique. lls sont également trés
efficaces et, dans nos mains, nous permettent d’obtenir une population de cellules
constituées a environ 80% de cellules positives pour le marqueur cardiaque Troponine
T.

Culture conditions Differentiation protocol Efficiency
Activin A BMP4
Laflamme et al (2007) oy R \ time, days
Cells: ESCs f f f f >30% CMs
Substrate:  Matrigel 0 1 5 9
Medium: MEF-CM
Lian et al (2012) GSK3 S
lnhlbltOr Whnt inhibitor ;
Cells: ESCsoriPSCs | ~— v A 5 time, days
Substrate:  Matrigel F i f } —> | 82%-95%
. 0 1 5 7 12-14 CMs

Medium: mTeSR1 T

RPMI 1640 + B27
Coa et al (2013) GSK3 inhibitor BMP4

+ BMP4 + Asc. acid Wnt/B-catenin inhibitor
Cells: ESCs or iPSCs | | —— S———— i e ]| PR
Substrate:  Matrigel o 1 5 3 A s & 5 o LS
Medium: mTeSR1 p— A\ —
: IM Basal CDM1 Basal CDM2
(=insulin) (+insulin)
Optional expansion of CVPCs:
Basal CPM + Activin/Nodal inhibitor
+ GSK3 inhibitor + BMP inhibitor
Burridge et al (2014) GSK3 wnt
inhibitor inhibitor
Cells: ESCsoriPSCs | _ — K—/\ time, days
Substrate:  Matrigel f f | t | } } f 85%—95%
or laminin 0 1 2 3 4 5 6 7 CMs
or vitronectin

Medium: E8

Figure 30 : Chronologie des méthodes de différenciation cardiaque basées sur des monocouches de cellules
souches pluripotentes humaines. Figure issue de (Batalov et Feinberg 2015).
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4. Le projet CardiacPatch

Le projet CardiacPatch (financé par ANR) dans lequel je me suis impliquée au
cours de ma these consiste donc a associer les cardiomyocytes dérivés des cellules
souches pluripotentes induites humaines (hiPS-CM) a une matrice de collagene
electrospinnée. Ces matrices pourraient permettre d’améliorer la survie des hiPS-CM
greffées sous forme de microtissus cellularisés etvascularisés, et également de fournir
un support souple capable de suivre la contraction induite par les cellules d’intérét.
Une fois obtenue, ces matrices ont été implantées sur I'épicarde d’'un modéle souris
de cardiomyopathie dilatée pour en étudier les effets.

Dans un premier temps, une étude de la faisabilité de I'obtention de matrices
nanofibreuses de collagene avec des solvants biocompatibles et des agents pontants
(ou cross-likers) a été réalisée pour sélectionner les meilleures conditions d’obtention
des matrices de collagene (pourcentage d’acide citrique : 5 ou 10%, et différents temps
de cuisson a 150°C : 90, 120, ou 150 minutes). Suite a ces données, un premier article
a été publié : Kitsara, M.*, Joanne, P.*, Boitard, S.E., Ben Dhiab, I, Poinard, B.,
Menasché, P., Gagnieu, C., Forest, P., Agbulut, O., and Chen, Y. (2015). Fabrication
of cardiac patch by using electrospun collagen fibers. Microelectron. Eng. 144, 46-50.
*This authors contributed equally.

Dans un second temps, la biocompatibilité de ces matrices a été étudiée tout
d’abord in vivo en implantant les matrices chez des souris saines C57BI6 pour analyser
la maniabilit¢ du support de collagene, un potentiel rejet immunitaire et la
vascularisation potentielles de ces patchs. Puis des tests in vitro de culture de
cardiomyocytes de rat nouveaux nés nous ont permis d’évaluer le taux de survie des
cellules sur les matrices.

Dans un troisieme temps, les matrices ont été ensemencées avec les
cardiomyocytes dérivés des cellules souches pluripotentes induites humaine (hiPS-
CM) puis greffees chez les souris aMHC-MerCreMer:Sf/[Sf -modele souris de
cardiomyopathie dilatée basé sur une invalidation conditionnelle du géne Serum-
Response-Factor (SRF), induite par le Tamoxiféne, spécifiquement dans les
cardiomyocytes. La faisabilité des patchs de collagene pour la greffe des cellules, ainsi
que l'effet sur la fonction cardiaque et sur un potentiel remodelage ont été déterminé.

L’ensemble de ces données a fait 'objet d’'un second article :

Joanne, P.* Kitsara, M.*, Boitard, S.-E.*, Naemetalla, H., Vanneaux, V., Pernot,
M., Larghero, J., Forest, P., Chen, Y., Menasché, P., et al. (2016). Nanofibrous clinical-
grade collagen scaffolds seeded with human cardiomyocytes induces cardiac
remodeling in dilated cardiomyopathy. Biomaterials 80, 157-168. *This authors
contributed equally.

Les différentes étapes de ce projet sont résumées dans la Figure 31 :
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Cellules pluripotentes induites humaines (hiPS)

Collagéne en solution

Cellules cardiaques
électrospinning (hiPS-CM)

N

Matrice en nanofibres

Etape 1

Matrice cellularisée

Etape 2

Modéle murin de
cardiomyopathie dilatée

Etape 3

Figure 31 : Différentes étapes du projet d’étude des patchs en nanofibres de collagene.
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Méthodologie détaillée

1. Obtention des patchs en nanofibres de collagéne
a) Mise au point des conditions d’électrospinning du collagéne

La mise au point, 'obtention et la caractérisation des matrices de collagéne ont
été effectuées en collaboration avec le Dr. Maria Kitsara a 'Ecole Normale Supérieur
au sein de 'équipe du Dr. Yong Chen. Pour obtenir une matrice en 3D formée de
nanofibres de collagéne, nous avons utilisé la technique de I'électrospinning. Pour
cela, le collagéne est mis en solution dans un mélange de solvants non-toxiques, de
sel, d’éthanol. Pour le pontage des matrices, de 'acide citrique (CA), du glycérol et du
sodium hypophosphite sont ajoutés a la solution de collagéne. Aprées dissolution du
mélange pendant plusieurs heures, il est placé dans une seringue puis propulsé dans
un champ électrique pour former des nanofibres (Figure 32). Ces nanofibres sont
ensuite récupérées sur un collecteur plat en aluminium et chauffées pendant un temps
donné a 150°C pour ponter les nanofibres et ainsi obtenir une matrice stable. Le patch
est ensuite stérilisé dans 'éthanol et aprés plusieurs ringages au PBS, il est placé dans
un support pour étre utilisé en culture cellulaire.

solution de
collagene
Champ Collecteur plat Seringue de
diiiEen miee) électromagnétique en aluminium collagéne
générateur

Vv < -

collecteur

Figure 32 : Principe de I'électrospinning et présentation du montage technique pourl'obtention des matrices de
collagéne.

De maniere plus détaillé, 'atélocollagene, apres lyophilisation, a été dissout avec
un solvant biocompatible composé d’éthanol et de PBS20x au ratio 1 :1 (v/v) afin de
maintenir un niveau élevé de conductivité¢ apportée par les sels et de solubiliser
correctement le collagene. La solution tampon contient 54 mM de chloride de
potassium, 2,75M de chloride de sodium, 30 mM de phosphate de potassium
monobasique et 162 mM de phosphate de sodium dibasique heptahydrate. Ces sels
sont dilués dans de l'eau distillée et tamponnée a pH 7,4. La concentration de la
solution de collagene avant électrospinning est de 16% pour un volume final de 2 mL.
La solution de collagéne est placée sous agitation magnétique pendant 4 a 5 heures
pour dissolution complete.
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Pour le pontage des nanofibres de collagene (ou cross-linking), différents
systémes ont été envisagés et testés dont :

e 1-Ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimide et N-hydroxysuccinimide
: le plus couramment utilisé dans la littérature aprés l'utilisation du
glutaraldéhyde

e Glycogéne oxydé : méthode utilisée par L’entreprise Biom'Up

e Acide citrique avec glycérol + chauffe a 150°C : facilitt¢ de manipulation
et non toxique

e Vapeurs d’hydroxyde d’ammonium : meilleur maintien de la structure 3D
des matériaux

Afin de travailler avec des produits non toxiques et utilisable en culture cellulaire,
nous avons choisi de travailler avec l'acide citrique (CA) pour le pontage, le glycérol
en tant qu'agent extenseur de fibres, et le sodium hypophosphite comme catalyseur
(Jiang et al. 2013). Différentes concentrations de CA et de sodium hypophosphite
(SHP) ont été testées : 5% CA avec 2.5% SHP et 10% CA avec 5% SHP (pourcentage
basé sur la masse de collagene).

Différents paramétres d’électrospinning ont été évalués :

e Aiguille : 23 Gauge
e Différentes distances entre le collecteur et la seringue (7 et 5 cm)
e Difféerents flux : 0,5 ml/h, 1 ml/h et 1,5 ml/h

e Temps d’électrospinning : 8 minutes

Les résultats ont montré que les meilleures conditions d’électrospinning sont les
suivantes : voltage de 13,5 Ky, distance entre la seringue et le collecteur de 5 cm, flux
de 1 ml/h, avec une température de : 20+2°C.

Figure 33 : Observation des matrices de collagéne a différentes étapes du protocole : A) patch présentsur le
collecteur platen aluminium aprés l'électrospinning, B) patch hydraté apres 'étape de pontage, C) patch
maintenu dansles boites de culture grace au Cell Crown®.

Aprés I'électrospinning, le pontage des patchs est réalisé en chauffant les patchs
a 150°C pendant différents temps dans un four sec. Trois temps de chauffe ont été
testés : 90, 120 et 150 minutes. Apres l'insertion des patchs dans le Cell Crown®
(Figure 33), sa taille est de 'ordre de 1cm de diamétre.

Résumé des étapes d’obtention des matrices de collagéne :
e Atellocollagene de type | et liI
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e Solvant de solubilisation du collagéne : PBS avec éthanol

e Pontage 1 : acide citrique (CA) 5 ou 10%

e Parametres d’électrospinning : voltage 13,5 Kv ; débit 1 mL/h ; distance
aiguille-collecteur 5a 10 cm

e Pontage 2 : chauffe a 150°C pendant 90, 120 ou 150 minutes

e Stérilisation des patchs : éthanol 70%

e Placement des patchs dans le Cell Crown® pour les maintenir au fond
des puits de culture cellulaire

e Hydratation des patchs dans du PBS puis du milieu de culture avant
Fensemencement des cellules.

b) Obtention des patchs en nanofibres alignées

Afin de faire évoluer les matrices en collagéne, de nouveaux patchs ont été
réalisés au sein de I'équipe du Pr. Guy Schlatter a I'lnstitut de Chimie et Procédés pour
'Energie, 'Environnement et la Santé a Strasbourg. Pour cela, une chambre &
électrospinning a été utilisée ainsi qu'un collecteur rotatif (de 5 cm de diamétre)
permettant d’obtenir des nanofibres alignées. Les parameétres de préparation des
patchs décrits préecédemment ont été conservés (16 % de collagéne, dissolution dans
un mélange PBS/éthanol, pontage des matrices avec acide citrique et chauffe a
150°C). Cependant, I'utilisation d’'une chambre pour I'électrospinning a permis de
définir précisément les paramétres de température et d’hygrométrie. Le procédé mis
en place est représenté sur dessous (Figure 34):

Seringue de collagéne
Tube en silicone

Thernio- Chambre a

générateur hygrométre électrospinning Collecteur

rotatif

Figure 34 : Présentation du montage technique pourl'obtention des matrices en nanofibres de collagene
alignées.

89



Chapitre 2 : Matrices de collagene

Les parameétres liés al'obtention des matrices alignées ont été défini comme tels:

e Vitesse de rotation : 1215 tours par minute

e Temps d’électrospinning : 5 minutes

e Débit: 0,4 mL par heure

e Distance aiguille/collecteur : 18/16 cm

e Température et hygrométrie : 24,1°C avec 46,4% d’humidité.

c) Préparation des hydrogels de fibrine

Les cardiomyocytes dérivés des cellules souches pluripotentes induites
humaines (hiPS-CM) sont récupérés apres 15 jours de culture et 1 million de cellules
sont repris dans 150 yL de RPMI + fibrinogéne (20 mg/mL) dans une boite de culture
recouverte d’une fine couche d’agarose pour éviter 'adhérence de la fibrine. Puis, 150
ML d’une solution de thrombine (4U) est ajoutée et mélangée a la solution de fibrine.
La thrombine va alors cliver le fibrinogéne en fibrine. Les protéines de fibrine
s’organisent naturellement en réseau pour former un hydrogel. Ce processus est
similaire a celui de la formation d'un caillot pour la coagulation sanguine. La
polymérisation est effectuée a 37°C pendant 30 minutes. Le fibrinogéne et la
thrombine sont des composants du kit EVICEL (Ethicon Biosurgery, Omrix
Biopharmaceuticals, Saint Genese, Belgique).

d) Obtention des images par microscopie électronique a balayage (SEM)

Les mesures de SEM ont été effectuées a l'aide de e-LINE (Raith, Dortmund,
Allemagne). Une fine couche d’or de 5 nm a été déposée sur les patchs secs, avant
les mesures, et les images ont été obtenues a différents grossissements dans au
moins trois régions différentes du méme échantillon. Cing échantillons différents ont
été mesurés dans des conditions similaires. Les mesures ont été effectuées sous extra
haute tension de 'ordre de 10kV. L’analyse des images SEM a été effectuée a laide
du logiciel Fiji. Les valeurs d’épaisseur des fibres de collagéne ainsi que de la porosité
sont dérivees de la conversion binaire des images (traitement de 'image en noir et
blanc). Pour I'évaluation de I'épaisseur de chaque fibre et de la porosité des matrices,
les images au grossissement 1000X ont été prises afin de couvrir une grande zone
(jusqu'a 100 ym x 100 um) et obtenir des valeurs plus représentatives.

e) Mesure d’élasticité (module de Young)

L’élastographie par onde de cisaillement (ShearWave ™) est un mode d’imagerie
par ultrason, en temps réel, permettant la mesure quantitative de I'élasticité des tissus
«mous » (Pernot et al. 2011). Cette mesure est effectuée a l'aide d’un échographe
ultrarapide qui permet de créer une cartographie quantitative du module de Young. Il
est alors possible de quantifier de maniére précise les changements importants
d’élasticité locaux du biomatériau. Ces mesures ont été faites a llnstitut Langevin
(UPMC, France) sur la plateforme d’Imagerie Fonctionnelle Ultrasonore en
collaboration avec le Dr. Mathieu Pernot.
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Pour cela, les logiciels Supersonic Imagine AixPlorer® et UltraFast™ Imaging ont
été utilisés. Le principe de I'élastographie ShearWave™ repose sur 'imagerie a trés
haute fréquence (5000 images par seconde) de la propagation a distance d’'une onde
de cisaillement induite par la force de rayonnement acoustique. La carte de module de
cisaillement est alors directement dérivée de la vitesse de cisaillement locale mesurée
dans l'échantillon. Un transducteur a ultrasons (ayant une fréquence centrale de 15
MHz) connecté a un scanner a ultrason AixPlorer® (Supersonic Imagine, Aix-en-
Provence, France) a été utilisé. L'imagerie B mode en temps réel a été utilisée pour
mesurer I'épaisseur des échantillons. La vitesse de propagation des ondes de
cisaillement a été calculée a partir des matrices de collagene dans une solution
agueuse.

Les élastographies par onde de cisaillement en temps réel sont représentées
sous forme d’une carte de plages colorées ce qui permet d’évaluer quantitativement
la rigidité du biomatériau. Une correction a été appliquée sur la vitesse de cisaillement
pour tenir compte de I'effet de 'onde guidée lié a la paroi mince (Couade et al. 2010)
et enfin obtenir des valeurs quantitatives du module de Young.

f) Spectroscopie par dichroisme circulaire

Les spectres obtenus par dichroisme circulaire (DC) permettent d’étudier le
repliement d’'une protéine de maniére trés rapide. Nous I'avons utilisée pour étudier la
conformation du collagene en solution, avant et apres électrospinning, afin de savoir
si le collagéne a été dénaturé ou non apres la préparation de la solution de collagéne
et apres I'électrospinning. En effet, quand le collagéne est dénaturé, il devient de la
gélatine (Bozec et Odlyha 2011) ce qui peut modifier les caractéristiques des patchs.
C’est pourquoi il est important de vérifier I'état de dénaturation du collagéne. La
solution de collagene a 16%, étant trop concentrée pour obtenir des spectres lisibles,
a été diluée a 1 mg/mL. Une solution controle a 1% de collagéne a également été
testée. Un patch de collagéne a été réalisé puis réhydraté et mis en solution avec le
mélange éthanol et sels pour obtenir la solution de collagéne électrospinnée. La
solution de collagene dénaturé a été obtenue en chauffant le collagene a 90°C pour
obtenir une dénaturation totale.

Pour entrer dans les détails, les spectres de dichroisme circulaire (DC) ont été
enregistrés avec un spectropolarimétre J-810 lié a un systeme Peltier (PTC-423S/15)
provenant de Jasco Analytica Instruments (Bougenais, France). Les spectres ont été
balayés entre 260 et 190 nm avec une amplitude de 0,5 nm de hauteur et une vitesse
de balayage de 50 nm/min. Les échantillons ont été analysés 10 fois et une moyenne
de tous les spectres par rapport au blanc (référence) pour chaque échantillon a été
effectuée.

Les concentrations finales de tous les échantillons de DC ont été ajustées a 1 %
p/v. La concentration de collagéne dans les solutions a été vérifiée a partir de la valeur
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d’absorption de chaque échantilon mesuré a 192 nm pour s’assurer que la
concentration était bien identique pour tous les échantillons.

Les spectres des DC ont été recueillis a 'aide des cuves de quartz ayant une
longueur de trajet optique de 0,01 mm. Etant donné que le collagene a été dilué dans
une solution contenant un mélange d’éthanol et de sels, le spectre de référence de la
solution a été utilisé comme blanc pour tous les échantillons contenant du collagene.
Le spectre du blanc a été soustrait au spectre moyen de chaque échantillon afin
d’obtenir une courbe corrigée. Tous les spectres ont été enregistrés a 20° C.

Une estimation du spectre du collagene replié (structure normale du collagéne)
(Ackerman et al. 1999) a été utilisée pour I'extraction de la fraction de la triple hélice,
s’appuyant principalement sur I'état d’équilibre des spectres de collagéne. La fraction
de collagéne dénaturé (0) a été définie comme telle :

8 = (Bobs - Bu) /(Bt - Bu)

ou Bobs, Bt et Bu représentant I'éllipticité observée, en triple hélice et en état non
ordonnée, respectivement mesurée a une longueur d’onde de 221,5 nm.

Bt et Bu ont été mesurés a 20° C et 90° C. Le pic de PP-Il & 221,5 nm correspond
aux ellipticités positives a 20° C et bascule aux ellipticités négatives a 90° C, ce qui
indique que le collagéne est entiérement dénaturé a cette température.

g) Mesure de I'angle de contact

La mesure de 'angle de contact (en position statique) consiste a placer une
goutte d’eau sur la surface de I'échantillon a tester. L’angle formé a la limite de la
goutte et du support est 'angle de contact et permet de caractériser la surface du
biomatériau : la perméabilité de celui-ci ainsi que sa capacité d’absorption (Lamour et
al. 2010). Plus l'angle est éleve, plus la surface est hydrophobe moins elle va adhérer
(sur une surface humide), plus il est difficile de 'humidifier et plus I'énergie libre de
surface solide sera faible (Figure 35). A linverse, plus l'angle est faible et plus la
surface est hydrophile avec une bonne adhérence sur une surface humide, une bonne
capacité d’hydratation et une haute énergie libre de surface solide.

Pour effectuer les mesures, les patchs de collagéne ont été immergés dans 'eau
puis placés dans les Cell Crown® (Scaffdex, Finlande). Différentes mesures ont été
effectuées sur les patchs de collagene : patch non-ponté, et patch ponté 5 secondes
et 60 secondes aprés le dépot de la goutte.
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Hydrophobic Hydrophilic
Surface Surface
A)
high contact angle low
poor adhesiveness good
poor wettability good
low solid surface free high

energy

ramé-hart instrument co.
Figure 35 : Présentation du principe de mesure de I'angle de contact entre un liquide etla surface d'un support

2. Culture cellulaire
a) Isolation des cardiomyocytes de rats nouveaux nés

Des cardiomyocytes de rats-nouveaux nés ont été obtenus a partir de rats
nouveaux nés ageés d’'un jour Wistar RjHan (Janvier Labs, Saint-Berthevin, France).
Une fois que les ventricules ont été isolés, ils sont lavés dans une solution de Tyrode,
coupés en petits morceaux et digérés avec de la liberase™ (Roche Diagnostics,
Meylan, France) dans une solution de Tyrode oxygénée. Aprés cette étape de
digestionenzymatique, les cellules ont été resuspendues et conservées dans un milieu
RCM a 37° C sous 1 % de CO2 (composition du milieu pour cardiomyocytes issus de
nouveaux-nés : DMEM sans sodium pyruvate, sérum de veau foetal 5 %, 10 % de
sérum de cheval, 1 % pénicilline/streptomycine). Les cellules ont été ensuite purifiées
sur un gradient de Percoll (Sigma-Aldrich, Saint-Quentin-Fallavier, France) puis
remises en suspension dans un milieu pour cardiomyocytes jusqua leur utilisation.
Deux cent mille cellules ont été ensemencées sur les matrices de collagéne et
maintenues en culture grace au Cell Crown® (Scaffdex, Finlande) dans une plaque de
24 puits et apres trois jours de culture, les cellules ont été fixées et immunomarquées
avec les anticorps anti-Nkx2.5 (Santa Cruz Biotechnology, Allemagne) et anti-a-
actinine (Sigma-Aldrich, France) pour déterminer le pourcentage de cardiomyocytes
présents sur les matrices.

b) Culture des cardiomyoblastes H9C2

La lignée de HI9C2 provient de cceur de rat embryonnaire. Les cellules ont été
cultivées dans du DMEM (haut taux de glucose + supplément Glutamax) supplémenté
avec 10% de sérum de veau foetal et 1% de pénicilline/streptomycine. Les cellules ont
été ensemencées sur le collagene aprés un traitement ala trypsine-EDTA. Apres deux
jours de culture, les patchs sont lavés avec du PBS et fixés avec 1% de
paraformaldéhyde. Apres deux lavages, les patchs sont incubés avec 5% d’albumine
du sérum bovin (BSA) pendant 1 heure. La phalloidine Alexa Fluor®488 (Life
technologies) a été utilisée pour marquer les cellules. Aprés trois lavages au PBS, les
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patchs de collagéne ont été placés sur une lame et montés avec du mowiol. Les
images ont été obtenues avec un microscope confocal motorisé (LSM 700, Zeiss).

c) Amplification des cellules souches pluripotentes induites humaines
(hiPS)

La lignée cellulaire d'iPS humaine (hiPS, Life Technologies, France) a éteé utilisée
dans cette étude du 4eme au 10eme passage et cultivée au départ sur vitronectine
avec un milieu Essential 8™ (Life Technologies, Saint-Aubin, France) puis transférée
sur Matrigel® - matrice qualifiée pour les hESC (Corning Life Sciences, Amsterdam,
Pays-Bas) dans le milieu mTeSR™1 (Stemcell Technologies, Grenoble, France).
L’ensemble des expériences de culture des hiPS et de différenciation et caractérisation
ont été réalisés par le Dr. Pierre Joanne au sein de I'équipe du Pr. Agbulut. Aprés
guelgues passages en utilisant du Versene™ (Life Technologies), la lignée cellulaire
a été congelée dans un milieu de congélation pour conservation (90% mTeSRTM1 et
10% diméthyl sulfoxide).

d) Différenciation cardiaque des hiPS-CM

Pour obtenir une quantité suffisante de cellules pour la différenciation, un
cryotube de cellules hiPS a été décongelé et amplifié sur deux passages sur Matrigel®
- matrice qualifiée pour les hESC (Corning Life Sciences, Pays-Bas), dans du milieu
mTeSR™1 (Stemcell Technologies, France) (Figure 36). Les cellules ont ensuite été
différenciées en utilisant le protocole GiWi (Lian et al. 2012) a 37°C avec 5% de COo.
Ainsi, apres amplification, les cellules sont détachées avec de l'accutase (StemPro®-
Accutase® Cell Dissociation Reagent ; Life Technologies, France) puis comptées. Les
cellules non-différenciées sont ensuite ensemencées sur Matrigel® pour tapisser les
puits d’'une plaque 12 puits (1.10° cellules par puits) dans du milieu mTeSR™1
supplémenté avec 5 uM de Y27632 (inhibiteur de ROCK, Tocris Bioscience, Royaume -
Uni) et cultivées pendant trois autres jours avec un changement quotidien de
mTeSR™1. La différenciation cardiaque a été initiée en remplacant le milieu par du
milieu RPMI (Life Technologies, France) enrichi avec 2% de supplément B27 sans
insuline (Life Technologies, France) et 10 yM de CHIR99021 (Selleckchem,
Allemagne). Ce milieu est remplacé avec du RPMI supplémenté avec B27 sans
insuline apres 24 heures. Deux jours apres, le milieu est remplacé pour moitié avec du
milieu RPMI-B27 sans insuline frais contenant 5 pM d’IWP2 (Tocris Bioscience,
Royaume-Uni) pendant 48 heures. Sept jours aprés I'addition de CHIR99021, le milieu
est remplacé par du RPMI enrichi avec 2% de supplément B27. Les tout premiers
clusters de cellules battantes sont observables les jours suivants (a partir du 8™ jour).
Les précédentes données nous ont permis de montrer que le battement des cellules
en monocouche est optimal entre J10 et J12. A partir de J15, les cellules sont
récupérées avec de 'accutase, puis passées dans un tamis cellulaire de 70 ym (BD
Biosciences, France) et enfin comptées. La pureté est confirmée par cytométrie. Pour
lensemencement sur les patchs, 10° cellules sont déposées sur les matrices de
collagene placées dans des Cell Crown® (Scaffdex, Finlande) dans des plaques 24-

94



Chapitre 2 : Matrices de collagene

puits avec du RPMI supplémenté avec 2% de B27. Apres deux jours, le milieu est
changé et un jour aprés, les patchs sont enlevés et greffés sur les coeurs de souris.

4/ Changement du milieu
)4

hiPS avec RPMI/B-27 sans

2 2o ; insuline a J7 puis tous |
® (densité : 1 million dans 1 puit B12) m_su IISATARIRTOURIES
& . z 3 jours
+ Coating matrigel

o 0%,
e ®¢
13

)2
J-1

D P = PP = 1P = =) 4

18/110

RPMI/B-27 sans insuline RPMI/B-27 RPMI/B-27 hiPS-CM battantes
+ 6 uM CHIR95021 sans insuline sans insuline
+5uM IWP2
' ' Acutase
Activation de la voie Wnt Inhibition de la voie Wnt

Matrice de collagéne
1 million de cellules/patch

Figure 36 : Schématisation du protocole de différenciation des cellules pluripotentes humaines en cardiomyocytes
basé surune activation puis une inhibition de la voie Wnt.(Lian et al. 2012).

e) Cytométrie

Toutes les analyses ont été effectuées avec un analyseur MACSQuant 10
(Miltenyi Biotec, Paris, France) sur la plate-forme d’imagerie Paris Seine (UPMC-IBPS,
France) avec l'aide de Annie Munier. Les cellules différenciées battantes ont été
récupérées 15 jours apres le début du protocole de différenciation cardiaque (Figure
36). L'analyse de la pluripotence a été réalisée avec le kit d’analyse des facteurs de
transcription pour les cellules souches humaines pluripotentes (BD Biosciences, Le
Pont de Claix, France) suivant les instructions du fabricant. Pour I'évaluation de
lefficacité de la différenciation cardiaque, les cellules sont incubées a 37 °C en
présence de 0,05 % de trypsine-EDTA (Life Technologies). La réaction est stoppée
avec du sérum de veau feetal 20 % et les cellules sont délicatement prélevées et
passées a travers un tamis cellulaire de 40 um (BD Biosciences) pour supprimer des
agrégats cellulaires. Les cellules sont ensuite comptées, lavées avec du PBS, et fixées
avec du paraformaldéhyde a 1 % pendant 20 minutes a température ambiante. Les
cellules sont de nouveau rincées avec du PBS et perméabilisées avec du méthanol
froid (10 minutes a 4° C). Apres plusieurs lavages, les cellules sont immunomarquées
pendant 1 heure avec un anticorps primaire tel que décrit dans le kit de marquage
Zenon® Allophycocyanine souris IgG1 (Life Technologies). Les cellules sont lavées 2
fois et ensuite analysées. Les anticorps utilisés pour 'analyse de la différenciation
cardiaque sont : anti-troponine T (souris monoclonal IgG1, dilution 1 :50 ; Thermo
Fisher Scientific) et un isotype de contrble souris IgG1-APC (Miltenyi Biotec).
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3. Animaux

Toutes les procédures expérimentales liées a I'utilisation des animaux a des fins
scientifiques ont été approuvées par le comité d’éthique institutionnel ainsi que le
ministére de 'Enseignement Supérieur et de la Recherche en respectant la législation
Européenne (Directive 2010/63/EU) sur le bien-étre animal. Le numéro éthique
attribué au projet, par le comité d’éthique Charles Darwin, est #4370. Dans cette étude,
un total de 56 animaux a été utilisé avec des souris invalidées conditionnellement pour
le géne Serum Response Factor (SRF) agées de 6 a 9 mois, (aMHC-
MerCreMer:Sf/Sf)(26) (n=32) ou des souris C57BI6 (n=24) en tant que receveuses.
L’excision, médiée par 'enzyme Cre, des alléles floxées du géne SRF dans le cceur a
été induite par des injections intrapéritonéales de tamoxifene (20ug/g/j ; Sigma-Aldrich,
France) réparties sur trois jours. Les souris sont ensuites greffées trois semaines aprés
la derniére injection de tamoxifene. L’ensemble des expérimentations animales ont été
réalisées sur la plateforme de microchirurgie du petit animal au Centre de Recherche
Cardiovasculaire de Paris au sein de I'équipe du Pr. Philippe Menasché. Les analyses
echocardiographiques ont été supervisées par le Dr. Hany Naemetalla, cardiologue a
'hépital Européen Georges Pompidou.

a) Obtention du modeéle non-ischémique d’insuffisance cardiaque

Le modele murin de cardiomyopathie dilatée aMHCMerCreSfSf, a été obtenu en
2005 par I'équipe du Dr. Zhenlin Li (Parlakian et al. 2005) en inhibant le gene Serum
Response Factor (SRF). Le gene SRF est un facteur de transcription de la famille des
MADS-box essentiel pour la différenciation et la maturation cardiaque (Arsenian et al.
1998). Le géne SRF contréle I'expression des génes du systéme contractile des
cardiomyocytes. |l intervient également dans la formation précoce du cceur, c’est
pourquoi l'inhibition de ce géne chez 'embryon est létale. L’invalidation doit se faire
chez la souris adulte Black 6 de maniere conditionnelle. Le mécanisme repose sur un
systeme Cre/Lox. Deux types de souris génétiguement modifiées sont obtenues. La
premiére souris (souris SfSf) posséde I'exon 2 du géne SRF encadré de séquences
Lox-P. La deuxiéeme souris (souris aMHCMerCre) posséde le géne de 'enzyme Cre
recombinase sous contréle du promoteur a-MHC et encadré par des séquences
codantes pour le récepteur membranaire des cestrogénes (Mer). L’isoforme a-MHC
est exprimée spécifiguement dans les cardiomyocytes. Le géne SRF sera donc
invalidé uniquement dans les cardiomyocytes de souris issues du croisement de ces
2 types de souris.

Cependant, a la naissance, les souris issues du croisement (souris
aMHCMerCre) ne sont pas malades. L’injection de tamoxiféne entraine la modification
des protéines hsp70 ainsi que la libération des récepteurs Mer, qui étaient au niveau
de la membrane plasmique, et active la migration nucléaire de toute la construction.
L’enzyme Cre se retrouve alors dans le noyau. Il y a alors excision de 'exon 2 au
niveau des séquences Lox-P par 'enzyme Cre et ainsi inhibition de la synthese de
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SRF dans les cardiomyocytes. L’inhibition du géne SRF induit la diminution de
lexpression des protéines de structure du cardiomyocyte comme l'actine et la
myosine, l'apoptose des cellules cardiaques et le développement de fibrose. La
maladie est homogéne et trés évolutive. La fraction d’éjection commence a diminuer
de maniére significative dés les premiers jours suivant linjection de tamoxiféne. En
parallele, le diamétre diastolique du ventricule gauche augmente. Sans traitement, les
souris meurent 8 semaines aprés linjection de tamoxiféene. Le déroulement des
manipulations s’est fait selon le protocole suivant : a JO, la cardiomyopathie dilatée est
induite chez des souris agées de deux mois par injection de tamoxiféne a 20mg/kg/jour
(aiguille 25Gx5/8 de 1mL) en intrapéritonéale (ou IP) pendant 3 jours. Le coeur
commence a se dilater et la fonction systolique a s’altérer 21 jours aprés l'injection.
C’est a ce moment-la qu'une analyse échocardiographique est effectuée suivie de
Fimplantation des biomatériaux.

b) Génotypage des animaux

Une Vérification du génotype des souris aMHCMerCre est nécessaire avant
d’inclure les animaux dans I'étude. Le génotypage a été effectué a l'aide du kit KAPA
Mouse Genotyping (KAPA BIOSYSTEMS, Massachusetts, USA) a partir d’un
prélevement de queue de souris d’environ 2 mm? selon les recommandations du
fabricant. Les prélévements tissulaires sont dans un premier temps lysé avec 'enzyme
de lyse (1 U/ul KAPA Express Extract Enzyme) puis 'ADN extrait est mis en présence
des amorces pour Vérifier la présence de la construction (Tableau 5) et amplifié selon
le programme de PCR suivant : 3 min & 95°C, 35 cycles de (15 sec a 95°C, 15 sec a
60°C, 25 sec a 72°C), 7 min a 72°C puis maintien a 10°C. L’ADN amplifié est ensuite
déposé sur un gel d'agarose 2% en présence de GelRed™, un intercalant de 'ADN
(Biotium,Hayward, USA). Un marqueur de taille est également déposeé sur le gel (Gene
ruer 1Kb DNA Ladder™, ThermoFisher, Vilebon-sur-yvette, France). Apres
autoradiographie des gels (Figure 37), les bandes d’ADN amplifiées (ou non) sont
révélées et permettent de sélectionner les souris selon le génotype désiré. Les
animaux conservés dans la lignée sont les males Cre positif SF3/SF4 hétérozygote et
les femelles Cre négative SF3/SF4 hétérozygote. Une fois que ces animaux auront 2
mois, ils recevront une injection de tamoxifene afin d’activer le systéme et déclencher
la cardiomyopathie dilatée.

Séquences des amorces pour I'amplification des amplicons Cre et SRF floxé |

TGG 3’ ACG 3
GGG 3’ GAA 3

Tableau 5: Liste des séquences des amorces utilisées pour le génotypage des souris CMD.
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Amplicon CRE A Amplicon SRF floxé B

Souris1 2 3 4 5 6 7 Souris 1 2 3 4 5 6 7
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Figure 37 : Exemple d'autoradiographie obtenue apresle génotypage dessourisla 7. A) Les signes+ou —
indique la présence ou l'ab sence de la construction liée a I'enzyme Cre, B) Les initiales He correspondentau type
Hétérozygote etHo au type Homozygote. Aet B) Lalettre M correspond au dép6tdu marqueur de taille 1kb.
Dans cet exemple, seul 'animal 7 posséde la construction Cre et lesdeux alléles floxés SRF. il sera conservé
pour entretenirla lignée ou inclus dans les procédures expérimentales.

c) Greffe épicardique

Procédure générale : Les animaux sont pesés au préalable afin d’évaluer la
quantité d’anesthésiant nécessaire. L'anesthésie générale de I'animal est effectuée
par injection intra péritonéale d’'une solution de kétamine associée a la xylazine dans
les proportions suivantes (seringue de 29G de 0,5 ml) : kétamine : 100 mg/kg et
xylazine (Rompun 2%) : 10 mg/kg. La vérification de la profondeur de I'anesthésie se
fait par pincement des pattes. La partie abdominale est épilée la ou l'incision sera faite,
(tondeuse ou créme épilatoire) puis la peau est désinfectée a la bétadine. L’animal est
maintenu sur une plaque chauffante (Minerve) a 37°C pendant toute la durée de la
chirurgie. L’animal est intubé avec une canule souple reliée au respirateur (200
battements par min avec un volume d’air de 200 pL) ; pression respiratoire : 17 a 18
cm H20. La peau estincisée entre le 3eme et le 4éme espace intercostal, les muscles
sont disséqués puis la cage thoracique est maintenue écartée avec un écarteur.
L’ouverture du sac péricardique est effectuée a I'aide d’une pince fine. Le cceur est
séché avec une éponge fine puis le patch est suturé sur I'épicarde (2 points
discontinus) avec du fil Prolene 8/0 (Ethicon, Norderstedt, Germany). L’espace
intercostal est ensuite fermé a l'aide de 3 points de suture discontinus, puis 1 point
discontinu pour les muscles et 5 points discontinus ou suture en surjet simple pour
refermer la peau (fil prolene 6/0 (Ethicon, Norderstedt, Germany). Afin d’éviter la
douleur, une injection de profénid (a 2mg/kg) en sous cutané est effectuée a proximité
de l'incision. Si 'animal souffre, une réinjection de profénid est possible 12h et 24h
aprés l'opération. Pour prévenir le desséchement pupillaire, les yeux sont réhydratés
avec quelques gouttes de sérum physiologique durant l'opération. L’animal est
maintenu sur la plaque chauffante jusqu’au réveil puis désintubé au moment de son
réveil. Celui-ci est ensuite placé dans une cage propre et est monitoré régulierement
sur 48h.

Obtention des groupes : Les patchs de collagene sont suturés sur le ventricule
gauche de 24 souris saines C57BI6 et 26 souris atteintes de cardiomyopathie dilatée
aMHCMerCreSfSf. Six souris aMHCMerCreSfSf (Sham) ont subis la méme procédure
mais sans l'implantation de patchs. Les souris CMD ont regu quotidiennement une
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injection de ciclosporine A (10mg/kg/j ; Novartis, France) entre la premiere évaluation
cardiague (juste avant la greffe) et la deuxieme - 14 jours aprés l'implantation. Les
souris ont ensuite été sacrifiées par dislocation cervicale et apres explantation du
cceur, celui-ci est enrobé de Tissue-Tek (Sakura, USA) puis congelé dans de
lisopentane froid et dans de I'azote liquide. Des cryo-coupes de 10 ym sont ensuite
réalisées pour les analyses histologiques et immunomarquages.

d) Evaluation de la fonction cardiaque par échocardiographie

La fonction cardiaque pré et post-greffe a été évaluée par échocardiographie
transthoracique a 'aide d’un appareil d’échographie Sequoia 516, équipé d’'une sonde
13-15MHz (Sequoia 516, Siemens). Le principe de I'échocardiographie repose sur
émission d’ultrasons par la sonde. Lorsque ces ultrasons rencontrent un obstacle
physique (la paroi du cceur par exemple), elles sont réfléechies et captées de nouveau
par la sonde puis analysées par I'appareil d’échographie. En fonction du temps entre
'émission et la réflexion des ultrasons, une distance est calculée et la cartographie du
cceur est réalisée. Les structures cardiaques sont alors visualisées en fonction de la
forme, la structure et de leurs contenus. Le logiciel de traitement des images est le
logiciel Vevo ® 2100 VisualSonics. Les animaux sont anesthésiés par inhalation
d’isoflurane (1 a 3%) dans une cuve a évaporation Minerve (équipement vétérinaire)
avec un flux d’oxygéne (de 1 L/min) puis placés sur une plaque thermorégulée a 37°C
sous flux constant d’anesthésiant. A laide d’'une sonde linéaire (15L8) a haute
fréquence (15MHz), une visualisation générale du cceur en vue bidimensionnelle (ou
B-Mode) et des coupes parasternales grand axe et petit axe en temps-mouvement (ou
TM), permettant 'étude des mouvements des différentes structures cardiaques,
les dimensions des cavités cardiaques etdel'épaisseur des parois, sont réalisées
(Figure 38). Le diametre télédiastolique (DTD), le diametre télésystolique (DTS),
lépaisseur diastolique de la paroi postérieure (PPD) et I'épaisseur du septum

interventriculaire  en diastole (SIVD) sont déterminés a partir des images
échographiques enregistrées (sur au moins deux cycles cardiaques).

Le protocole en usage au laboratoire prévoit les acquisitions suivantes : Coupe
2D parasternale grand axe du ventricule gauche (incluant les valves mitrale et aortique
et si possible 'apex) ; TM transventriculaire gauche a I'extrémité des feuillets mitraux
en repérage 2D, curseur perpendiculaire au septum ; coupe 2D parasternale petit axe
du ventricule gauche au niveau des piliers mitraux, en veillant & obtenir des contours
endocardiques circulaires ; coupe 2D apicale 4 et 2 cavités cardiaques.
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Figure 38 : Imagestype obtenues par échocardiographie transthoracique : A) Image en B-mode ; B) coupe
transventriculaire ou TM.

Les mesures (et stockage) sont réalisées en mode « cineloop » et les valeurs
retenues correspondent a la moyenne de 3 mesures. Les volumes ventriculaires sont
calculés selon différentes formules (Teicholz (D3) ; ellipsoide monoplan (V=8D/3TIL) ;
ellipsoide biplan (V=8A1A2/31TL) ; Simpson monoplan ; Simpson biplan).

La fraction d’éjection du ventricule gauche (FEVG) est calculée selon la formule :

FEVG (%) = [(VTD-VTS)/VTD] x 100 ou VTD et VTS représentent les volumes
télédiastolique ou télésystolique, respectivement. Les vues parasternales du petit-axe
en deux dimensions ont été utilisées pour mesurer les volumes du ventricule gauche
en fin de diastole et en fin de systole (respectivement LVEDV et LVESV).

Toutes les mesures ont été faites en triplicatas. La lecture des enregistrements
a été faite en aveugle etvalidée par un échocardiographe expérimenté.

e) Immunomarquage et histologie

Immunomarquage sur cellules : Les cellules ont été lavées avec du PBS et
fixées avec 1% de paraformaldéhyde. Apres deux lavages, elles ont été incubées avec
du sérum bovin albuminé a 5% durant 1 heure, suivi par 90 minutes d’incubation a
température ambiante avec les anticorps primaires (Tableau 6). Aprés trois lavages
au PBS, les cellules ont été incubées avec I'anticorps secondaire (Alexa 488 chévre -
anti-souris et Alexa 568 chevre-anti-lapin, dilution 1 :1000 ; Life Technologies) et
montées avec un milieu de montage contenant du mowiol et 5 pg/ml de Hoescht 33342
(Life Technologies). Les images ont été obtenues en utilisant un microscope confocal
motorisé (LSM 700, Carl Zeiss, Marly le roi, France).
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Marqueur humaine
Mouse — monoclonal, ab55395 (Abcam) 1:25 (ubiquitaire)

Cytokératine
18

Cellules normales

SRE (non SRF Ko)

Rabbit — polyclonal, sc335 (Santa Cruz) 1:250

Anticorps Référence Dilution Cible |
CEEIAT I Mouse — monoclonal, A7811 (Sigma-Aldrich) 1:300 Cellules cardiaques
(sarcomérique) a ' 9 ' q
Nkx2.5 | Rabbit - polyclonal, sc 8697 (Santa Cruz) 1:50 Cellules du
. ; mésoderme
‘ Rabbit — monoclonal, ab109517, (Abcam) 1:250 cardiaque
A Rat - monoclonal, clone TEC-3 (Dako) 1: 100 Cellules en mitose
Rat - monoclonal, clone TLD-3A12 (AbD :
CREL ‘ Serotec) 1:250 Cellules endothéliales
[EEVEREFT Rabbit — polyclonal, sc894 (Santa Cruz) 1:50
Lamine A/IC | Mouse — monoclonal, ab8980 (Abcam) 1:200

Tableau 6 : Liste des anticorps utilisés

Immunomarquage sur coupes congelées : Immédiatement aprés la derniere
évaluation échographique et les sacrifices, les cceurs ont été prélevés et coupés en
deux parties identiques de maniére transversale. Les morceaux sont placés dans du
Tissue-Tek (Sakura Finetek, Villeneuve d’Ascq, France) et congelés dans de
lisopentane froid puis dans de l'azote pour ensuite obtenir des coupes de 10 ym
d’épaisseur avec un cryostat (Leica Biosystems, ville, France). Les coupes congelées
ont ensuite été fixées avec du paraformaldehyde 4%. Aprés deux lavages dans du
PBS de 5 minutes chacun, les coupes sont plongées dans une solution froide de
méthanol pendant 5 minutes. Aprés deux lavages dans du PBS, elles sont incubées
avec 5% de BSA pendant 1 heure suivi d’'une incubation de 90 minutes a température
ambiante avec les anticorps dirigés contre SRF (IgG lapin, dilution 1 :250, Santa Cruz
Biotechnology, Heidelberg, Allemagne) et CD31 (lgG rat, dilution 1 :150, AbD Serotec,
Kidlington, Royaume-Uni). Apres 3 lavages de 10 minutes chacun au PBS, les
anticorps secondaires sont ensuite déposés sur les coupes (Alexa 568 chevre-anti-
lapin et Alexa 488 ou Alexa 568 chévre-anti-rat, dilution 1 :1000 ; Life Technologies).
Les coupes congelées sont ensuite lavées trois fois avec du PBS et montées avec du
mowiol associé a du Hoescht 33342 a 5 ug/ml (Life Technologies). Les images ont été
capturées a partir d’'un microscope inversé (Carl Zeiss). Pour 'évaluation histologique,
les coupes ont été colorées avec 'hématoxyline/€osine afin d’analyser la structure du
tissu cardiaque et le rouge sirius pour l'analyse du tissu fibreux qui remplace les
cardiomyocytes manquant.

Activités des métalloprotéases (MMPS) : |l est possible d’évaluer l'activité des
métalloprotéases par zymographie sur coupe tissulaire congelée. Pour cela, les lames
fraichement coupées sont incubées avec 30 pg/mL de gélatine couplée a la
fluorescéine (Molecular Probes G-13187) diluée dans un tampon d’activation des
MMPs pendant 16 heures en chambre humide a 37°C dans l'obscurité. Les coupes
sont ensuite incubées avec un marqueur des noyaux (DAPI) pendant 5 minutes, a
lobscurité. Aprés trois lavages au PBS, toujours a l'obscurité, les lames sont prétes a
étre observées : la fluorescente verte (FITC) émise correspond a l'activité gélatinase.
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En effet, quand les MMPs sont actives, elles vont dégrader la gélatine et ainsi libérer
le marqueur fluorescent. Une quantification de la zone ou les MMPs sont actives est
possible avec Image J de la méme maniere que le protocole de quantification de la
fibrose.

Coloration histologique hématoxyline-éosine : La coloration hématoxyline-
éosine est une coloration histologique courante permettant 'analyse des tissus de
'échantillon ainsi que la présence et la forme des cellules. L’hématoxyline (CML-ID,
Nemours, France) permet une coloration violette du noyau (colorant basique
cationique) et 'éosine B 0,1% (CML-ID, Nemours, France) une coloration rose du
cytoplasme (colorant acide anionique). Les coupes congelées de tissus sont fixées
dans le formaldéhyde pendant 10 minutes, puis apres plusieurs ringages a l'eau du
robinet et dans I'eau distillée, les lames sont plongées dans un bain d’hématoxyline.
Suite a différents ringages a I'eau pour éliminer le surplus de colorant, un baind’éosine
d’une minute suivi de plusieurs ringages a I'eau pour éliminer tout le colorant en exces
sont effectués. Aprés la déshydratation des lames par un bain d’éthanol absolu suivi
de deux bains de xyléne, le montage des lames est réalisé avec de I'Eukitt® (Freiburg,
Allemagne). Aprés quelques heures de séchage, 'observation des lames et la prise
de photographies sont obtenues avec un microscope optique (Leica, Nanterre, France)
sous lumiere blanche.

Coloration histologique Rouge Sirius : Cette méthode est basée sur la
spécificité du colorant Rouge Sirius (CML-ID, Nemours, France) a 0,1% d’acide
picrique, pour les fibres de collagéne de type | et lll. Les molécules du colorant
s’alignent le long des fibres de collagéne de par leur structure allongée. L'organisation
sub-micrométriqgue du collagéne détermine la concentration locale des molécules du
colorant. Plus le rapport surface/volume du collagene est grand et plus la coloration
sera intense. Le protocole de coloration consiste en une fixation des coupes pendant
10 minutes au formol 10% ; un ringage a I'eau du robinet, une incubation dans le
colorant pendant 60 minutes, un ringage a 'eau du robinet suivi de deux ringages a
'acide acétique 0,5% pour éliminer les surplus de colorant ; de 3 bains d’alcool (50%,
95% puis 100%) pour déshydrater les coupes, et de 2 bains de xyléne. Le montage
des lames est fait avec le baume d’inclusion Eukitt® qui a une forte affinité pour le
xylene. L’observation des lames est possible apres plusieurs heures de séchage sous
la hotte. Les fibres de collagéne apparaissent rouges sur fond jaune pale. Par cette
coloration, il est possible d’identifier les zones de fibrose, la ou le tissu cardiaque est
endommagé. Six images (trois a proximité et trois éloignées du patch) sont réalisées
avec un microscope optique a lumiere blanche (Leica, Nanterre, France) et analysées
avec le logiciel Image J.

f) Quantification sous Image J

Quantification de fibrose (sous Image J) : Il est possible de quantifier le

pourcentage du tissu fibreux par rapport au myocarde a partir des coupes colorées
avec la coloration histologique Rouge Sirius. La macro sous Image J est la suivante :
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e Changement de 'image en niveau de gris : [Image] > [color] > [channels
tools] > [grayscale] > [channel2]

e Conversion de l'image en 8bit : [Image] > [type] > [8bit]

e Réglage du seuillage : [Image] > [adjust] > [threshold] (les pixels noirs
correspondent aux zones de fibrose)

e Sélection de la zone délimitant la coupe (si besoin) : [freehand
selections] > dessin du contour de la coupe > [T ou add ROl MANAGER]

e Analyse de la zone sélectionnée : [Analyze] > [measure]

e Area: aire de la zone sélectionnée

e Yarea : Pourcentage de pixel noir/pixel blanc permettant de calculer le
pourcentage de fibrose

Avec cette méthode, nous obtenons donc une surface totale et une surface ou la
fibrose s’est installée. Il est alors possible d’en déduire le pourcentage. Une moyenne
des pourcentages de fibrose de 'ensemble des images pour un méme échantillon est
effectuée afin d’obtenir un pourcentage moyen de fibrose par coeur.

Evaluation de la porosité des patchs : De la méme maniere que
précédemment, I'évaluation de la porosité des matrices apres la greffe, a été effectuée
avec Image Jen déterminant la surface de zone poreuse par rapport a la surface totale
du patch. Pour cela, a partir des images des colorations hématoxyline, la macro est la
suivante :

e Changement de 'image en niveau de gris : [Image] > [color] > [channels
tools] > [grayscale] > [channel2]

e Conversion de 'image en 8bit : [Image] > [type] > [8bit]

e Réglage du seuillage : [Image] > [adjust] > [threshold] (les pixels noirs
correspondent aux zones non poreuses du patch)

e Analyse de la zone sélectionnée : [Analyze] > [measure]

e Area: aire de la zone sélectionnée

e Oparea : Pourcentage de pixel noir/pixel blanc permettant de calculer le
pourcentage de porosité

Nous obtenons donc une surface totale et une surface correspondant aux patchs
non-poreux. Il suffit de soustraire la surface non-poreuse a l'aire totale pour en déduire
la surface poreuse et ainsi obtenir un pourcentage.

Quantification des capillaires : Un comptage automatique des capillaires est
possible aprés un immunomarquage dirigé contre la protéine CD31 ou
cavéolinelalpha. Si le marquage est propre, un comptage des particules est alors
possible selon la macro suivante :

e Conversion de 'image en RGB color : [Image] > [type] > [RGB color]
e Réglage du sedillage : [Image] > [adjust] > [color threshold] > [Brightness]
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e Choix des paramétres de comptage : [Analyze] > [Analyze particules] >
size (pixel*2) :10 to infinity
e [Summary] > [count]

Quantification des cellules : Aucours de ce projet, beaucoup de quantification
ont été réalisées avec Image J (nombre de cellules sur les patchs, cellules
Ki67positives ou SRF positives, et comptage de macrophages F4/80). Un comptage
automatique n’a pas été possible, cependant il est possible de faciliter le comptage
manuel de la maniére suivante :

e Conversion de image en RGB color : [Image] > [type] > [RGB color]

e [Plugins] [Analyze] [cell counter]

e Avant de commencer le comptage, il faut initialiser 'image dans cell
counter : [Initialize] > choix du type de point (1 a 8)

e Le comptage se fait quand l'outil [*Rectangular*] est activé

e A chaque clic de souris sur une cellule/un noyau a compté, le compteur
avance

e Une sauvegarde des positions est possible : [Save markers]

Un comptage semi-manuel est réalisé sur toutes les images de I'échantillon puis
une moyenne est réalisée pour obtenir un nombre unique par échantillon.

g) Expression génique

Les ARN totaux ont été extrais a partir des cceurs avec du Qiazol® et du systéme
FastPrep®24 (MP Biomedicals, lllkirch, France) suivant les instructions du fabricant.
Les ARN totaux a partir des cellules cardiaques dérivées des hiPS ont été extraites
avec le kit SV total RNA isolation system (Promega, Charbonnieres, France) suivant
les instructions du fabricant.

A partir de 250 ng d’ARN extrait, le premier transcript ADNc a été synthétisé a
partir du kit First Strand cDNA Synthesis (Thermo Fisher Scientific, Saint-Herblain,
France) avec les primers anchored-oligo(dT)18 et selon les instructions du fabricant.
La réaction de PCR a été réalisée avec le Light Cycler® 480 (Roche Diagnostics), et
a été effectuée en duplicat pour chaque échantillon. Le volume réactionnel final est de
6 ul et contient 3 pl du mélange SYBR Green Master Mix avec 500 nM des amorces
sens et anti-sens, et 3 ul d’ADNc dilué (1 :25). Le programme pour la gPCR avec le
SYBR Green est : 95° C pendant 8 min, suivie de 40 cycles a 95° C pendant 15 sec,
60°C pendant 15 sec et 72° C pendant 30 sec. Pour exclure les produits de PCR
amplifiés a partir d’ADN génomique, les amorces ont été congues, lorsque cela est
possible, de maniére a se lier a 'TADN au niveau d’une jonction exon-exon.

Une moyenne de I'expression de 3 génes dont I'expression est stable : SRP72
(particule de reconnaissance du signal de 72kDa), SLC4A1AP (transporteur de soluté,
famille n°4, échangeur d’anion, membre 1, protéine adaptatrice) et NUBP1 (protéine
de liaison aux nucléotides n°1), a été utilisée comme valeur de référence. L’ADNc de

104



Chapitre 2 : Matrices de collagene

1.5.0 du logiciel LightCycler® 480 (Roche Diagnostics). Les séquences des amorces
utilisés sont résumées dans la liste suivante :

géne sens Anti-sens |
5AGGTGTGCTCTCCAGAATGG3 5CAGCGGCTTGATCTTGAAGT3
5ATCTGCCCTCTTGAAAAGCAS' 5GCTCCAATCCTGTCAATCCT3
il 5CAGCTCTTGAAGGACCAAGG3' 5AGACCCAGGCAGAGTCAGAAJ
5CCCCTAGCACG CCTACAGAAZ 5GAGCCATTGTCACACACCAAZ
5GCATTCCAAAGAGAGCCAGGS' 5ACTAGCTTGTCCTTGTGGCT3'
5ATATCCGGTACGCCTACACCS 5AAAGCTCTTTGCTGAGCAGGS
5TGCAGGTTCAGTCAGGGAATS' 5CCTGCACGGACTTAGATCCTS
5’AAAGAGGATCTGAGGGCTCG3 5TCACCTCCAACTCCAGCAATZ
5ATTCCCGTTCGAGTACGGAAS' 5CTCGATCTCGTTGGATCCCTS
5TGCTGCTGTGTTTGACTCTGS 5GCAGCACCCCATTTCTTTCTS
5’CCTCTACGATCTGGGAAGCAZ 5TCTGGTCCCTGCAGGATAAAZ
5’CAGAGGGGCTTCATGTCAGG?Z 5’GATTTCCTCTATAGCCGTGTCC3

h) Statistiques

Tous les groupes ont été comparés de maniére statistique en utilisant 'analyse
des variances (ANOVA). Si nécessaire, une analyse post-hoc a été effectuée en
utilisant le test HSD de Tukey avec le logiciel R. Pour les groupes qui ne passent pas
le test de normalité (Shapiro-Wilk) ou de I'égalité des variances (Bartlett ou Fisher),
des tests non-paramétriqgues ont été utilisés (Kruskal-Wallis) et les comparaisons
multiples ont été faites suivant la procédure de Dunn dans le logiciel R. Les valeurs
sont données en moyenne +SEM. Dans les figures, les astérisques indiquent les
valeurs de p : [*] pour une p-value inférieure a 0,05, [**] pour une p-value inférieure a
0,01, et [***] pour une p-value inférieure a 0,001. Toutes les mesures sont effectuées
en aveugle.
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Résultats

1. Caractéristiques physiques des matrices de collagene

Au cours de la premiére étape du projet concernant 'obtention des matrices de
collagene, différentes conditions de pontage ont été testées. Les matrices de
collagéne ont été préparées avec deux concentrations d’acide citrique différentes et,
apres électrospinning, les patchs ont été chauffés a 150°C pendant trois temps
différents.

Les différentes conditions sont résumées sur le tableau suivant :

Agent pontant Temps de chauffe |

1,5 h soit 90 minutes 2h soit 120 minutes 2,5h soit 150 minutes
1,5 h soit 90 minutes 2h soit 120 minutes 2,5h soit 150 minutes

La structure des différentes matrices a été vérifiée par microscopie électronique
a balayage. L’'enchevétrement des fibres a tout d’abord été analysé afin de vérifier la
persistance de la porosité avant et aprés pontage et surtout apres hydratation des
matrices de collagene (Figure 39). On peut voir sur ces images SEM qu'avant et aprés
le pontage, 'enchevétrement des fibres n'est pas modifié. Les pores sont visibles et
les fibres ne sont pas affectées. Aprés immersion dans 'eau, on peut remarquer que
le pontage a permis le maintien de la structure fibreuse sans induire la décomposition
des matrices. L'eau est venue combler les pores ce qui laisse supposer qu’au moment
de 'ensemencement des matrices avec les hiPS, les milieux contenant les cellules en
fera de méme.

Figure 39 : Observation de I'enchevétrementdesfibres avantpontage (A), aprés pontage (B), et aprés immersion
dansl'eau (C). Barre d’échelle (en bas a gauche desimages) : 10um.

Afin d’analyser plus précisément les fibres de collagene, des images SEM a plus
fort grossissement ont été réalisées (Figure 40).
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Figure 40 : Microstructure des matrices de collagéene électrospinnées fraiches. Images de microscopie
électronique a balayage a partir des différentes conditions de pontages avec différentes concentrations d’acide
citrique (CA, 5% or 10%) et différents temps de chauffe a 150°C (90, 120 ou 150 minutes). Barre d’échelle : 1 um
(colonnes de gauche et du milieu), Barre d’échelle : 10 um (colonne de droite).

On peut observer a partir de ces images qu'aucune différence significative n’est
visible concernant la microstructure des matrices quelles que soient les conditions
d’électrospinning testées. La taille des fibres ainsi que la taille des pores ont été
mesurées a partir de ces images (Figure 41). Seules les données pour CA10% a
différents temps de chauffe ont été représentées mais les résultats sont identiques
avec CA5%. On peut déduire de cette figure qu’il n'y pas de différences concernant la
taille des fibres et la taille des pores en fonction des différents temps de chauffe des
patchs. L’épaisseur moyenne des fibres est de 1500 nm (soit 1,5 ym) et la taille
moyenne d’un pore est de 2500 nm (soit 2,5 pum). La porosité maximale avoisine les 7
Mm ce qui indique que les cellules humaines ne peuvent pas migrer a travers la matrice

sans modifier sa structure.
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Figure 41 : Mesure de lataille des fibres (A) et de la taille des pores (B) en fonction des différentes conditions
testées pourl'obtention des matrices de collagéne.

L’élastographie par onde de cisaillement a été ensuite réalisée afin de déterminer
'épaisseur et I'élasticité des matrices de collagéne obtenues (Figure 42). L’'épaisseur
des différentes matrices de collagéne est de 400+50um. L’élasticité des biomatériaux
de collagene, évaluée avec le module de Young, augmente avec la concentration
d’acide citrique et le temps de chauffe avec un pic pour les matrices 10%CA et 150
minutes de chauffe. Les matrices ont une élasticité de 'ordre de 10,1 kPa ce qui est
comparable au tissu cardiaque en diastole (entre 10 et 20kPa).
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Figure 42 : Mesure de I'épaisseur (A) et de I'élasticité des matrices de collagéne (B) parla technique

d’élastographie paronde de cisaillement), **p-value<0.01.

L’effet de la préparation de la solution de collagéne et de I'électrospinning sur la
dénaturation du collagene a ensuite été étudié par dichroisme circulaire (Figure 43).
Le collagéne ATO4 est un atélocollagéne de type | etlll (présents majoritairement dans
le myocarde cardiaque). Le collagene est une protéine hélicoidale c’est pourquoi les
éllipticités sont négatives. On peut remarquer que la préparation de la solution de
collagene ne modifie pas la structure de la protéine (Courbe noire et bleue). En
revanche, cette figure nous indique que, aprés électrospinning, lellipticité diminue
d’environ 30%. Le collagéne présent sur les matrices finales ne posséde donc que
70% de structure hélicoidale native.
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Figure 43 : Spectres obtenus pardichroisme circulaire (ellipticité parrapportala longueurd'onde) permettant

I'étude de I'état de conformation du collagéne au cours de la préparation des patchs de collagéene.

Afin de vérifier les propriétés de surface des patchs de collagene, le test de
mesure de I'angle de contact aprés dépdt d’'une goutte d’eau a la surface a été réalisé
(Figure 44). Dans un premier temps, une goutte d’eau a été déposée a la surface des
patchs avant pontage des matrices. On peut observer que cing secondes apres le
dépbt de la goutte d’eau, la mesure d’angle est nulle car la goutte s’est complétement
étalée ce qui signifie que les matrices ont capté 'eau. A ce stade les matrices sont
donc trés hydrophiles et poreuses. L’hydratation des patchs sans étape de pontage
induit sa dissolution complete. Les nanofibres se détachent les unes des autres. Apres
I'étape de pontage (ou cross-linking), 'angle de la goutte d’eau est de 50° ce qui
correspond a un niveau moyennement hydrophile lié a I'étape de pontage. Avec le
temps, la goutte s’étale et 'angle se réduit davantage a 30°. On peut en déduire que,
malgré I'étape de pontage, les matrices en collagéne gardent leur caractéristique
hydrophile et possédent la capacité d’absorber 'eau. Les matrices devraient donc étre
peu adhérentes a la paroi thoracique car elles possédent une énergie libre de surface
élevée. Les interactions eau-matrice en collagéne sont ainsi de type polaire. De plus,
les patchs pontés sont capables d’absorber 'eau sans se désagréger. L'ensemble de
ces informations estimportant pour anticiper la réaction des patchs pendant I'étape de
culture avec les cellules mais aussi pour la greffe. En effet, les matrices doivent pouvoir
étre lavées au PBS et supporter immersion dans un milieu de culture mais aussi
doivent réagir correctement a la greffe (contact avec le cceur, tolérance des animaux).
Ces informations apportent donc des premieres données concernant la
biocompatibilité des patchs de collagéne.
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Before crosslinking — measured After crosslinking - measured After crosslinking - measured after
after 5sec after 5sec 60sec

30°

Figure 44 : Mesure de I'angle de contact d'une goutte d'eau a la surface des matrices de collagene avant pontage
etapres 5 et 60 secondes de pontage des fibres.

Pour conclure concernant les caractéristiques des matrices de collagéne, nous
pouvons dire que I'enchevétrement des fibres est conservé aprés hydratation des
matrices pontées. La taille des fibres est comparable, peu importe les conditions de
préparation des patchs, et est en moyenne de 1,5 um avec une taille moyenne de pore
de l'ordre de 2,5 ym. La technique d’élastrographie par onde de cisaillement a permis
de définir I'épaisseur des patchs qui est de 400+£50um et d’évaluer le module de Young
qui estde 10,1kPa pour les matrices CA10% -150 minutes de chauffe soit une rigidité
proche du myocarde en diastole. Malgré une dénaturation du collagene de 30%
évaluée par dichroisme circulaire, les matrices ont conservé une bonne capacité
d’hydratation et sont donc hydrophiles. Cette premiére série d’expériences a permis
de caractériser les matrices mais également d’apporter des éléments pour discriminer
les différentes conditions d’obtention des matrices. L'étude de la biocompatibilité in
vivo et vitro nous permettra d’apporter d’autres éléments de sélection.

2. Biocompatibilité des matrices de collagene

La biocompatibilité des différentes matrices de collagene a été étudiée dans un
premier temps in vivo en analysant la réaction des biomatériaux pendant I'implantation
chirurgicale mais aussi I'étude des réponses vasculaire et immunitaire induites par la
présence des patchs acellulaires chez I'animal sain. L’étude de la biocompatibilité in
vivo a été ensuite approfondie en vérifiant I'innocuité des patchs acellulaires sur la
fonction cardiaque des souris atteintes de cardiomyopathie dilatée. Dans un second
temps, la biocompatibilité in vitro a été testée en cultivant différents types cellulaires
(cellules cardiomyoblastes H9C2 et cellules cardiaques de rats nouveau-nés)
directement sur les matrices de collagéne pour étudier le comportement de ces cellules
en contact avec les matrices (survie et morphologie).

a) Biocompatibilité in vivo : implantation des matrices

Biocompatibilité des matrices acellulaires implantées chez des souris
saines : Les matrices ont été greffées chirurgicalement sur le cceur de souris saines
(C57BI6j) pendant 7 jours. Les patchs sont suturés directement sur le myocarde (apres
avoir déchiré le péricarde) selon les étapes représentées dans la figure ci-dessous :
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Figure 45 : Photos des différentes étapes de l'implantation chirurgicale des patchs de collagéne (sans cellule) A)
dépbtdu patch sur un support permettantle transfert de la b oite de culture au cceur, B) glissementdu patch sur le
coeur au niveau de l'incision, C) mise en place des sutures myocardique, D) patch suturé.

Au cours de l'implantation des matrices de collagene, différents parametres ont
été évalués de maniere qualitative :

Maniabilité du patch : le patch est-il facile & greffer ? est-il facile de
Iattraper avec les pinces et de le manipuler ?

Résistance aux sutures : le patch se déchire-t-il quand on le suture ?
Pour rappel, le patch est suturé avec du fil 8/0 (2 a 3 points par patch).
Un patch qui se déchire trop vite est un patch qui va partir en morceaux
et donc étre trés difficile a greffer.

Adhérence a la paroi thoracique : le caractere hydrophobe ou hydrophile
des patchs joue un roéle important dans la réaction de celui-ci vis-a-vis
d’une surface a tendance séche comme la paroi de la cavité thoracique.
En effet, un patch qui est hydrophobe (cC’est le cas de beaucoup de
patchs de synthése tel que des patchs en acide polylactique par
exemple) va avoir tendance a se coller contre la paroi thoracique de
animal ce qui va induire le développement des adhérences entre le
coeur et le thorax et ainsi perturber la contraction cardiaque. Ce
parameétre est en corrélation avec la mesure de I'angle de contact d’'une
goutte d’eau a la surface des biomatériaux.

Toxicité du patch : un patch préparé avec des substances toxiques (tel
gue le glutaraldéhyde par exemple) va entrainer chez lanimal le
développement de plusieurs mécanismes de rejets et sera assimilé par
organisme comme un corps étranger. L’encapsulation du patch par un
tissu fibreux, ainsi que le développement d’adhérence, la calcification et
apparition d’'une zone purulente sont autant de signes d’une absence
de biocompatibilité et donc de la toxicité du patch pour 'animal.
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e Tolérance des animaux: il est important de surveiller que I'animal ne soit
pas géné « mécaniqguement » par la présence du patch. Un patch trop
grand ou possédant une rigidité élevée et/ou une souplesse limitée peut
perturber le cceur et les poumons dans leurs mouvements. Dans ce cas,
la respiration de 'animal peut étre perturbée et le cceur peut se mettre a
fibriller.

Les résultats de ces observations sont résumés dans le tableau suivant :

Maniabilité du patch |

90 120 150
+ + ++
++ +++
|

Acide citrique 5% +/-
Acide citrique 10%

0@ Toxicitédupach |
non non non

non non non

| 2 Toérance desanimawx___ |
bonne bonne bonne

bonne bonne bonne

Tableau 7 : Analyses de différents parametres concernantla greffe des biomatériaux en fonction des différents
parametres testés concernantla préparation des patchs de collagéne

On peut remarquer d’aprés ces informations que les matrices de collagéne sont
plus maniables quand les patchs sont préparés avec 10% d’acide citrique ; de plus un
temps de chauffe élevé semble rendre les patchs moins fragiles et plus résistants aux
sutures. Les matrices en collagene sont trés bien tolérées par les animaux avec une
absence de toxicité et une absence d’adhérence a la paroi thoracique. Aprés 7 jours
d’implantation, les coeurs sont explantés et des coupes sont réalisées afin d’analyser
histologiquement les patchs et le myocarde greffés (Figure 46).

Figure 46 : Visualisation des patchs sur les coeurs explantés apres 7 jours de greffe ; la délimitation correspond
aux bordsdu biomatériau en collagéne, les flechesindiquentles points de suture qui ont servia implanterles
patchs.
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Nous pouvons ainsi voir que les matrices sont macroscopiquement visibles aprés
7 jours de greffe sur le coeur des souris saines. L’analyse histologique des patchs a
permis de comparer I'état des patchs en fonction des différentes conditions d’obtention
des matrices (Figure 47). On peut remarquer que, malgré les differents pourcentages
d’acidecitrique, les différents temps de chauffe, mais surtout les 7 jours d’implantation,
les patchs sont présents. Leur structure poreuse est intacte avec un début de
dégradation notamment pour les patchs chauffés pendant 90 et 120 minutes. Les
patchs chauffés pendant 150 minutes semblent étre moins dégradés. Dans cette
étude, la porosité est considérée comme un marqueur de résistance et de
dégradabilité des matrices de collagene. Une quantification de la porosité des matrices
greffées ainsi que de l'épaisseur a été réalisée et mise en corrélation avec le
pourcentage de présence des patchs (c’est-a-dire le nombre de patchs présents apres
la greffe en fonction du nombre de cceurs greffés). Ces informations sont regroupées
dans le Tableau 8.

5%CA __  10%CA

Figure 47 : Analyse de I'état histologique des matrices de collagene 5% et 10% CA qui ont été greffé es pendant7
jourssur la surface du cceur de souris saines C57BL6 (n=24). Ces images ontété obtenues apres coloration
hématoxyline-éosine. Barre d’échelle : 100um.
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% acide

citrique
LSS 2 9 120 150 90 120 150
chauffe (min)

Effectif N=3 N=3 N=3 N=3 N=3 N=3
Présence (%) 66,67 66,67 100 100 100 100
Porosité (%) 133 21,9 132 25 219 17

EpEEs Rl 071 079 066 044 087 0,73
(mm)
Tableau 8 : Evaluation de différents paramétres d’étude des patchs a partir des analyses histologiques

On peut déduire de ce tableau que le pourcentage d’acide citrique a une
influence sur la survie des patchs apres la greffe. En effet, sur 100% des patchs acide
citrique 10% sont présents quelque soit le temps de chauffe. En revanche, un temps
de chauffe élevé semble améliorer la présence des patchs acide citrique 5%. La
porosité est dans chaque condition plus élevée quand les patchs sont pontés avec
lacide citrique 10% comparé aux mémes temps de chauffe mais avec des patchs
pontés avec I'acide citrique 5%. L’épaisseur des patchs est globalement meilleure pour
les patchs ayant été préparé avec 10% d’acide citrique sauf pour un temps faible de

5% CA 10% CA

Quantification du nombre de
capillaires (en %)
30

Scaffold
» 25

Anti-CD31

20

—

15

)
H i ]

J  Scaffold col5 coll10 col5 coll0 <col5 col10

o

Anti-Caveoli

1,5h 2h 2,5h

M capillaire dans le patch ™ capillaire dans le cceur

Figure 48 : Evaluation etquantification de l'infiltration des capillaires dans les matrices parun
immunomarquage CD31 et Cavéoline 1 alpha. Barre d’échelle : 50um.
chauffe. Pour faire un premier bilan, les quantifications de la présence des patchs, de
I'épaisseur et de la porosité, corrélées aux données sur la maniabilité et la résistance
aux sutures, indiquent que, malgré 'absence de différences significatives, le pontage
des matrices CA10% chauffées durant 150 minutes semble une condition plus
intéressante que les autres conditions de pontage.
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De plus, dans toutes les conditions testées, de nombreux vaisseaux sanguins ont été
identifiés a proximité de la matrice et dans le myocarde proche de la zone greffée et
mis en évidence par le marquage CD31 et cavéoline 1 alpha (Figure 48). Aucune
différence significative n'est observée concernant le pourcentage de capillaire dans
les patchs, le cceur et le coeur + les patchs. Les patchs sont bien vascularisés aprés 7
jours d’'implantation sur le myocarde indépendamment des conditions de préparation.

Une étude de la prolifération cellulaire par immunomarquage Ki67 a également été
réalisée afin d’analyser la présence de cellules en prolifération dans les patchs CA 5%
et 10% (Figure 49). Aucune différence significative concernant le nombre de cellules
en prolifération dans les matrices de collagene n'a été détectée. Concernant I'étude
de la réponse immunitaire suite a la greffe des matrices, les immunomarquages F4/80
(macrophages totaux) ont été réalisés (Figure 50). Un nombre tres faible de
macrophages a été observé. Un immunomarquage CD206 pour identifier les
macrophages de type M2 a été réalisé mais n'a donné aucun résultat. En effet, a ce
stade d’implantation, la polarisation des macrophages est encore précoce, iln'est donc
pas possible de savoir si ces macrophages sont pro (type M1) ou anti-inflammatoires

(type M2).

Pour conclure concernant I'étude de la biocompatibilitt des matrices de
collagéne acellulaire, on peut dire qu'au cours du processus d’'implantation, les patchs
sont maniables et facilement implantables. lls possédent une bonne résistance a la
greffe et une bonne souplesse. La tolérance des animaux est bonne avec aucune

CAS% CA10% Quantification Ki67 (en % par
e rapport aux cellules totales)

scaffold

* Lescaffold . A

15,00
10,00 =

5,00 I I
0,00

col5 col10 col5 col10 «col5 col10

1,5h 2h 2,5h

Figure 49 : Analyse et quantification du nombre de cellules en prolifération parimmunomarquage Ki67. Barre
d’échelle : 50um.
infection induite ni aucune adhérence a la paroi thoracique. Aprés 7 jours de greffe,
les patchs sont visibles sur les coeurs. Les patchs pontés avec I'acide citrique 10% et
150 minutes de chauffe semblent étre plus présents avec une meilleure porosité et
une meilleure épaisseur, signe d’une plus faible dégradation. Les patchs sont bien
vascularisés apres la greffe et activent peu I'apparition des macrophages. La présence
de cellules en prolifération est importante mais non significativement différente selon
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le pourcentage d’acide citrique. Il est alors possible de déduire que la biocompatibilité
des matrices apreés la greffe chez des animaux sains est bonne.

Nombre de macrophages par

coupe
CA 5% CA 10% 10

o N b OO X

col5 | col10| col5 |[col10| col5 | col 10

1,5h 2h 2,5h

Figure 50 : Faible réponse du systeme immunitaire induite de la greffe des matrices de collagéne sans cellules.
Evaluation, apres 7 jours dimplantation, de la présence de macrophage chez les souris saines C57BI6 par
immunomarquage avec un anti-F4/80 (vert) en comparaison de limmunomarquage des noyaux avec du DAPI
(bleu). Barre d’échelle : 50um.

Biocompatibilité des matrices acellulaires implantées chez les souris CMD : Afin
de compléter les tests de biocompatibilité cellulaire cardiaque, nous avons vérifié au
préalable que les matrices n'avaient pas d’effets délétéres sur la fonction cardiaque
des souris présentant une cardiomyopathie dilatée. Pour cela, les matrices 5% et 10%
d’acide citrique sans cellules ont été greffées sur [I'épicarde des souris
aMHCMerCreSfSf. L’invalidation conditionnelle du géne floxé Serum Response Factor
(SRF) par'enzyme Cre, induite par des injections intrapéritonéales de tamoxiféne (20

Ma/gl/j ; Sigma-Aldrich, France) conduit au développement d’'une cardiopathie dilatée.

Le modéle de cardiomyopathie dilatée a été vérifié en comparant 'expression de
plusieurs genes liés a 'inactivation du géne SRF et au développement de l'insuffisance
cardiaque (Myh7, Actine cardiaque 1, Timp1, Collagéne 3al, et SRF) avec des souris
saines (Figure 51). On peut voir sur ce graphique, que suite a linjection de
Tamoxiféne, I'expression de SRF et de 'actine cardiaque 1 a fortement chuté. Le géne
SRF est bien invalidé dans les souris aMHCMerCreSfSf. De plus, le géne Myh7 est 7
fois plus exprimé indiquant 'apparition de l'insuffisance cardiaque. Le coeur est en
remodelage puisque les genes Timpl et collagéne 3al sont également plus exprimés
chez les animaux CMD que chez les animaux sains.
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Figure 51 : Validation du modele d’insuffisance cardiaque par comparaison de I'expression génique entre des
souris saines C57BI6 (contrOle) avec les souris aMHC-MerCreMer:SfSf aprés injection de tamoxiféne sans
traitement(Sham).

Aprés 14 jours d’implantation (soit 35 jours apres les injections de tamoxiféne),
les volumes cardiaques en fin de diastole et en fin de systole, ainsi que les fractions
d’éjections ont été mesurés. On observe chez les souris traitées par le tamoxifene,
sans aucun traitement, une diminution de la fonction cardiaque (Figure 52). Aucune
différence statistique n'a été constatée entre les animaux sham-opérés a blanc et ceux
traités par les matrices - acide citrique 5% ou 10% sans cellules (n=6 par groupe) en
termes de fonction cardiaque (Figure 52 A-B-C). De méme, aucune différence n'a été
observée concernant I'expression de marqueurs d’hypertrophie tels que la chaine
lourde béta de la myosine (3-MHC), le facteur natriurétique atrial (ANF) et le peptide
natriurétique du cerveau (BNP) (Figure 52 D-E-F). Ces résultats confirment que les

matrices de collagene électrospinnées n’affectent pas défavorablement la fonction
cardiaque.
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Figure 52 : Absence d’effets déléteres sur la fonction cardiaque des matrices de collagene sans cellules.
Evaluation, aprés 14 jours d’implantation, de la fraction d’éjection (A), du volume du ventricule gauche en fin de
systole (B), du volume du ventricule gauche en fin de diastole (C) et de I'expression des genes 3-MHC (D), Anf

(E) et Bnp (F) chez les souris aMHCMerCreMer :St/Sf..

b) Biocompatibilité in vitro : cellularisation des matrices

La cellularisation des matrices est une étape trés importante dans le
développement d’'un nouveau produit de thérapie cellulaire. En effet, c’est une étape
qui est tres limitante et beaucoup de matrices qui ont été testés au cours des
précédentes études de I'équipe du Pr. Agbulut, ont été éliminées a cette étape. Le
protocole d’obtention des cellules souches pluripotentes humaines étant trés couteux
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en temps et en argent, les tests de cellularisation des matrices ont d’abord été faits
avec des cellules plus faciles d’obtention et dont le phénotype est peu éloigné des
cardiomyocytes humains. Ainsi, dans un premier temps les cardiomyoblastes HOC2 et
les cardiomyocytes issus de cceurs de rats nouveau-nés ont été utilisés.

La biocompatibilitt des matrices in vitro a donc été évaluée dans un premier
temps par des expérimentations utilisant des cardiomyocytes de rats nouveaux nes
(Figure 53). Les cellules sont cultivées pendant 3 jours sur les patchs en collagéne
puis un immunomarquage a-actinine, Nkx2.5, et nucléaire est réalisé. On peut
remarquer de suite une difféerence significative concernant la colonisation des cellules
en fonction du pourcentage d’acide citrique. Ces observations ont été validées par le
comptage des cellules a-actinine positives. En effet, d’aprés les images, peu de
cardiomyocytes ont colonisé les patchs préparés avec 5% d’acide citrique en
comparaison avec 10%. On peut remarquer également que toutes les cellules ne sont
pas positives pour a-actinine ou Nkx2.5, ce qui était attendu étant donné la présence
de fibroblastes contaminants dans la culture cellulaire. La quantification du ratio entre
cardiomyocytes et cellules non cardiomyocytes aprés trois jours de culture indique,
cependant, que la matrice de collagéne pontée avec 10% d’acide citrique permet une
meilleure colonisation des cellules dans les matrices. De plus, les cellules cardiaques
sont plus grandes avec une meilleure morphologie et une structure sarcomérique bien
organisée. Il est cependant difficile d’établir une différence concernant les différents
temps de chauffe des patchs préparés avec 10% d’acide citrique. C’est pourquoi, une
seconde étude a été réalisée.
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Figure 53 : Nombre de cardiomyocytes de rats nouveau-nés surles matrices, exprimées en pourcentage de
cellulestotales, aprés 3 joursde culture. Les cellules ont été immunomarquées avec un anticorps a-actinine.(vert)
et Nkx2.5 (rouge); les noyaux apparaissenten bleu avec un marquage Hoescht33342. Barre d’échelle : 100 um.

*p-value<0.05, **p-value<0.01.

Dans un second temps, les cellules H9C2 ont été ensemencées pendant 48
heures sur les patchs - acide citrique 10% a différents temps de chauffe. Des
marquages actine et nucléaire ont ensuite été réalisés par la phalloidine pour identifier
les cellules sur les biomatériaux. Des images de microscopie confocale ont été
obtenues afin d’étudier le positionnement des cellules dans les matrices de collagéne
10% chauffées pendant différents temps (Figure 54). On peut voir d’aprés ces images,
gue les cellules H9C2 se sont étalées et ont colonisé les patchs. Aprés 90 minutes de
chauffe, les cellules sont majoritairement positionnées autour de 6 um (cellules vertes)
mais quelques cellules ont migré plus profondément 12um (cellules bleues). Aprés 120
minutes de chauffe, la colonisation par les cellues H9C2 est plus importante et les
cellules sont une nouvelle fois majoritairement vers 6 uym. Plus les matrices sont
chauffées longtemps, plus les cellules semblent étalées et présentent une structure
filamenteuse de l'actine. Quand les matrices sont chauffées 150 minutes, les cellules
sont plus a la surface des patchs (cellules rouges). La colonisation est tres bonne. Il
est possible de conclure de cette figure que la colonisation & 120 et 150 minutes est
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tres bonne cependant les cellules ont peu migré dans les matrices. Plus il y a de
cellules, moins elles peuvent migrer en profondeur dans les patchs. Ces résultats sont
corrélés avec 'état de dégradation des matrices. En effet, les matrices qui ont été
chauffées moins longtemps sont plus fragiles, les cellules vont donc plus facilement
remodeler le collagéne et migrer a lintérieur. La migration des cellules dans les
matrices est un paramétre important car cela améliorerait la capacité de rétention des
cellules par les patchs. Cependant, un remodelage trop rapide des matrices pourrait
entrainer une dégradation trop importante pendant la culture, et poser probleme pour
la greffe. Une balance entre migration des cellules dans les matrices et dégradation
de celles-ci est a définir.

0 pm 12 pm

Figure 54 : Etude de la colonisation des cellules H2C2 apres 48 heures de culture sur les patchs 10% acide
citrique. Images de microscopie confocale apresimmunomarquage des filaments d’actine (phalloidine). Barre
déchelle: 100um.

Les tests d’association de différents types cellulaires sur les matrices en
collagéne ont montré des résultats intéressants. Les cellules ensemencées sur les
matrices sont capables de coloniser celles-ci tout en conservant un réseau de
filaments d’actine normal. La colonisation des cellules est corrélée avec le temps de
chauffe des matrices. Les patchs 10% d’acide citrique chauffé pendant 150 minutes
semblent étre les meilleurs concernant le nombre de cellules présentes et la
colonisation.

L’ensemble des données concernant la biocompatibilité in vivo et in vitro ont
permis de mettre en évidence une bonne résistance des matrices a la greffe, une
bonne tolérance des animaux, une faible dégradation avec une vascularisation
importante et une faible réponse immunitaire. La porosité est maintenue et les patchs
sans cellules ne perturbent pas la fonction cardiaque des souris malades. De plus, les
cellules sont capables de coloniser les matrices de collagene et se répartissent
majoritairement a 6 ym de profondeur.

En regroupant toutes ces informations, il est possible de conclure que les
matrices pontées avec 10% d’acide citrique et chauffées a 150°C pendant 150 minutes
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correspond aux meilleures conditions d’obtention. Dans les études suivantes, les
matrices CA10%-150 minutes seront les seules utilisées.

3. Association des matrices de collagéne avec les hiPS-CM
a) Validation de la différenciation des hiPS en cardiomyocytes

Grace aux résultats précédents, les matrices de collagéne pontées avec 10%
d’acide citrique ont été sélectionnées pour recevoir les cardiomyocytes dérivés des
cellules souches pluripotentes induites humaines (hiPS-CM). En paralléle de la
préparation des matrices de collagéne, les cellules pluripotentes induites humaines
ont été cultivées et différenciées selon les étapes décrites précédemment dans le
protocole « GiWi » qui repose sur la modulation de la voie Wnt. Les cellules
commencent a battre spontanément a partir de 8 a 10 jours de culture et sont
récupérées apres 15 jours de culture afin d’étre analysées. Les données de la
cytométrie de flux ont montré que plus de 70% des cellules récupérées expriment la
troponine T cardiaque (Figure 55) et sont donc des cardiomyocytes. Le phénotype des
cellules n'exprimant pas la troponine T cardiaque n'est pas connu mais il est possible
que ces cellues soient majoritairement des fibroblastes et/ou des cellules
endothéliales. Afin d’étudier plus en détail le phénotype cardiaque des cellules hiPS-
CM, des immunomarquages Nkx2.5 et Islet 1 ont été réalisés. Les cellules hiPS-CM
expriment les marqueurs précoces cardiaques Nkx2.5 et Islet 1 ainsi que la lamine A/C
qui est le marqueur de cellules humaines que nous avions choisi. On peut voir d’aprés
limage C, que les cellules en culture forment un tapis dense de cellules jointives
(marquage apha-actinine). Les cellules hiPS-CM possedent donc bien un phénotype
précoce cardiaque.
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Figure 55 : Caractérisation des cellules hiPS aprés 15 jours de protocole de différenciation par cytométrie en flux
(A) et immunomarquages Nkx2.5 (B), Islet 1 (B) et alpha-actinine (C). La détection des celluleshumaines a été
effectuée parimmunomarquage Lamine A/C humaine.

Aprés la caractérisation des cellules par cytométrie et immunomarquages, un
profil d’expression génique a été obtenu en étudiant I'expression de différents
marqueurs au cours du protocole de différenciation des hiPS-CM : pluripotence (OCT4
et NANOG), mésendoderme (EOMES), mésoderme cardiaque (ISL1, MEF2C et
GATA4) et maturité cardiaque (Troponine cardiaque et MLC2 cardiaque) (Figure 56).
Aprés 4 jours de différenciation, ce qui correspond a 4 jours apres lajout du
CHIR99021, l'expression de marqueurs de pluripotence diminue fortement ce qui
indique la perte de la pluripotence des cellules hiPS. Au cours de cette période, on
peut observer un pic dans I'expression de EOMES indiquant le passage des cellules
vers la voie mésendodermique. Apres 5 jours de culture, apres l'ajout de 'WP2,
'expression des marqueurs du mésoderme cardiaque apparait : ISL1 atteint un pic a
J5 et MEF2C vers J7. L'expression de GATA4 augmente continuellement au cours de
la différenciation avec un pic a J5, J7 et J9. L’expression de la troponine cardiaque
débute a J5 et atteint son niveau maximal a J8. Les cellules hiPS-CM commencent a
battre vers J10 ce qui est corrélé a la forte hausse de I'expression de MLC2 cardiaque.
Ces informations permettent d’identifier différents paliers de différenciation au cours
du protocole « GiWi » :

e JO a J4 : perte de la pluripotence avec induction de la voie du
mésendoderme

e J4 a4 J7: transition des cellules vers la voie du mésoderme cardiaque
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e A partir de J7 : expression des marqueurs cardiagues.
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Figure 56 : Etude de I'expression de plusieurs marqueurs au cours de la différenciation des hiPS-CM::
pluripotence (OCT4 et NANOG), mésendoderme (EOMES), mésoderme cardiaque (ISL1, MEF2C, GATA4) et
maturité cardiaque (Troponine cardiaque, MLC2 cardiaque). Abscisses :nombre de jour au cours de la
différenciation (0 = premierjour de différenciation avec ajoutdu CHIR99021).

b) Culture des hiPS-CM sur les matrices de collagene :

Ces cellules ont été cultivees pendant 3 jours sur les matrices de collagéne.
L’ensemencement des cellules a été réalisé avec des matrices CA 10% et 5%. Comme
on peut le voir sur la Figure 57, les cellules ont colonisé les matrices et présentent une
distribution réguliere de la protéine sarcomérique a-actinine. Les sarcomeres sont
visibles sur les cellules ainsi que des noyaux positifs pour Isletl. Les matrices de
collagene sont capables de suivre le battement des cellules cardiaques hiPS-CM ce
qui indique une colonisation fonctionnelle et une bonne compatibilité entre les cellules
hiPS-CM et leur support en collagéne.
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a-actinin a-actinin and Isl1

CA 10%

CA 5%

Figure 57 : Analyse de la structure sarcomérique des hiPS-CMcultivées sur les matrices de collagéne pendant3
jours.
4. Etude de la fonction cardiaque aprés greffe des matrices CA 10%+ hiPS-
CM

Ces matrices cellularisées ont ensuite été implantées chez 8 souris
aMHCMerCreSfSf aprés trois semaines d’induction par le Tamoxifene. Six matrices
acellulaires (10% CA et 150 minutes de chauffe) ont été utilisées comme contrble. Les
parameétres fonctionnels des souris avant la greffe ne different pas de maniéere
significative entre les groupes traités (matrices avec cellules hiPS-CM) et non-traités
(matrices acellulaires) (p>0,05) (Figure 58). A linverse, 14 jours aprés la greffe, tous
les paramétres fonctionnels sont différents de maniere significative entre les deux
groupes (p>0,001). Une élévation importante des volumes en fin de diastole et en fin
de systole 14 jours aprés 'implantation est observée, par rapport au point de départ,
chez les souris ftraitétes avec les matrices sans cellules (36,04+0,84 pL vs
27,81+0,64 uL, p=0,001 ; 51,77+1,50 pL vs 44,41+ 0,81 pL, p=0,003, respectivement).
Au contraire, on observe une stabilisation des valeurs pour les souris traitées avec les
matrices 10%CA + hiPS-CM (22,32+1,73 uL au sacrifice vs 25,38+1,09 uL au départ
pour le volume en fin de systole, p=0,28 et 41,28 £1,24uL vs 43,33+1,20 pL, pour le
volume en fin de diastole, p=0,78). La fraction d’éjection suit la méme évolution. Cette
amélioration de la fonction cardiaque est corrélée a une forte diminution de
l'expression de B-MHC (p=0,044) et une hausse de I'expression de l'actine cardiaque
(p=0,044). Les matrices de collagéne ensemencées avec les hiPS-CM ont donc
permis d’améliorer de maniere significative la fonction cardiaque et de réduire
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l'expression de géne de stress cardiaque comme B-MHC ainsi que d’améliorer la
contractilitt du myocarde (actine cardiaque 1).
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Figure 58 : Analysesde la fonction cardiaque des souris CMD avec des patchs acellulaires ou des patchs + hiPS -
CM, Les volumesenfin de diastole (B) et en fin de systole (A) ont été mesurés ainsi que la fraction d’éjection (C).
(D)Quantification relative des niveaux d’ARNm par PCR en tempsréel pour quelques génesliés au stress. 3-
MHC, chaine lourde béta de la myosine; ACTC1, actine a cardiaque ; *p-value<0.05,***p-value<0.001.

Au moment des sacrifices des animaux, afin d’étudier de maniére histologique
les effets des biomatériaux de collagene associés aux hiPS-CM, des différences
notables ont été observées concernant la physiologie animale (Tableau 9). En effet, a
ce stade de la pathologie cardiaque, les animaux contréle n'ont pas encore atteint les
points limites définis par le comité éthique mais présentent les symptdmes
d’'insuffisance cardiaque sévere : tremblements, akinésie (déplacements trés lents),
modification du pelage et du tonus musculaire associée a une perte de poids de +
15%. En revanche, les animaux traités par le patch de collagéne cellularisé présentent
une physiologie plus proche de la normale. Ces données sont corrélées avec

lamélioration significative de Ila fonction cardiaque observée Ilors des
échocardiographies.
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Souris CMD greffées avec des patchs sans Souris CMD greffées avec des patchs 10%CA
cellules (contrble) + hiPS-CM

[ Tremblements excessits | Pas de tremblement
[ Polade etabsence de vibrisses | pelage normal
 Aknese | Kinsie
[ Fabletonus musculaire | Tonus musculaire normal
 Pertedepoids £ 5% | Maintien du poids

Tableau 9 : Observations physiologiques des souris CMD apres la greffe de patch acellulaire ou cellularisé avec
les hiPS-CM.

5. Analyses histologiqgues des matrices CA 10%+ hiPS-CM apreés la greffe

Aprés le prélevement des coeurs, des coupes ont été réalisées ainsi que des
colorations histologiques (Hématoxyline-Eosine et Rouge Sirius - Figure 61) afin
d’analyser morphologiquement les patchs cellularisés ou non (CA 5% ou 10%) aprés
la greffe et la réaction du myocarde. Les principales informations ont été regroupées
dans le Tableau 10. La cellularisation des matrices a joué un role trés important
concernant la composition des matrices de collagéne pontées avec 5% d’acide
citrique. En effet, apres 3 jours de culture sur les matrices, les hiPS-CM ont
complétement dégradé les matrices CA 5%, elles n'ont donc pas pu étre greffées.
Cette donnée est corrélée avec les résultats des études précédentes qui laissaient
présager de la fragilité des matrices préparées avec 5% d’acide citrique.

Le critere de présence des patchs indique que la cellularisation des patchs
CA10% n’a pas modifié le processus de dégradation des matrices implantées. En effet,
les patchs sont majoritairement présents 14 jours apres la greffe et 'épaisseur des
matrices est similaire a celle des patchs sans cellules.

Les données liées a la porosité des matrices 5% ou 10% sont semblables aux
données précédentes. Les matrices de collagene CA10% sont cellularisées de
maniere importante car le pourcentage de pores « vides » est faible.

Souris CMD patch Souris CMD patch avec les
acellulaire hiPS-CM

04 - 04 -

| Effectif N=2 N=2 N=0 N=14

Aprés 2 iours de | Présence (%) 100 100 Non greffé 71,43
P o St | Porosité (%) 12,6 15,1 Non greffé 4,2

Epaisseur .

‘ (mm) 0,67 0,96 Non greffé 0,72

| Effectif N=8 N=6 N=0 N=6

. . | Présence (%) 37,5 66,67 Non greffé 100
Apresglrigf(;urs de | Porosité (%) 13 16 Non greffé 5

Epaisseur 0,51 0,60 Non greffé 0,57

(mm)
Tableau 10 : Comparaison histologique des patchs sans cellules et avec hiPS-CM apreés la greffe chez les souris
CMD

6. Recherche des cellules humaines greffées

La colonisation des matrices de collagene, décrite précédemment lors de I'étude
de la porosité des matrices, étant validée, la recherche de la nature des cellules qui
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ont colonisé les matrices a été privilégiée. Pour cela, différents immunomarquages ont
été réalisés afin de détecter la présence de cellules humaines sur les coupes de tissus
murins. Aprées 14 jours de greffe, aucune cellule humaine ayant un phénotype
cardiague n'a été détectée dans les matrices cellularisées. L’analyse de la présence
des cellules apres 2 jours de greffe a également été effectuée par immunomarquage
mais, de la méme maniere, aucune cellule n'a été détectée. Etant donné que les
cellules étaient présentes sur les patchs avant la greffe, deux hypothéses principales
sont alors posées : soit les cellules n’ont pas survécu a la greffe (liée a la manipulation
des patchs lors de la greffe), soit les cellules ont été greffées mais sont entrées en
mort cellulaire quelques temps aprés la greffe. Dans les deux cas, les effets
fonctionnels observés sur le myocarde des souris greffées sont probablement dus a
l'activation de voies de signalisations et I'induction d’effet paracrine faisant suite a la
présence et a la mort des cellules hiPS-CM.

7. Etude de l'angiogenése et de I'expression de SRF

Malgré 'absence des cellules hiPS-CM apres la greffe, le mécanisme sous-jacent
de 'amélioration de la fonction cardiaque a été étudié dans un premier temps en
analysant la vascularisation des patchs et du coeur induit par la présence des matrices
cellularisées par immunomarquage CD31 et quantification du nombre de capillaires
(mesure de la surface de capillaires par surface de tissu total ramené en pourcentage
; protocole identique lors de I'évaluation de la porosité des matrices) (Figure 59). Les
immunomarquages CD31 ont montré que la présence de cellules hiPS-CM dans les
matrices a permis d’augmenter I'angiogenése en comparaison des matrices greffées
sans cellules. Ces données sont corrélées avec les quantification de 'angiogenése :
le pourcentage de capillaires dans les patchs ainsi que dans les coeurs tendent a
augmenter en fonction de la présence de cellules hiPS-CM. Cette augmentation n’est
cependant pas significative, il s’agitdonc d’une tendance.

Il faut tout de méme noter que les souris CMD ont été immunosupprimées. Nous
pouvons supposer que la réponse angiogénique est différente de celle observée pour
les évaluations de la biocompatibilité in vivo (Rajnoch et al. 2005).
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Figure 59 : Etude de l'infiltration de capillaires parimmunomarquage CD31 (A-D) et de la densité capillaire par
quantification de I'angiogénése (C) chez les souris traitées avec des m atrices 10% CA acellulaire (A) ou 10%
CA+hiPS-CM (B et D). Barre d’échelle : 50 um (A-B), 250 um (D).

Aprés lanalyse de l'angiogénése, la recherche de la présence de nouvelles
cellules a été effectuée par immunomarquages Serum Response Factor (Figure 60,
A-B). En effet, le modele de souris atteint de cardiomyopathie dilatée est un modele
qui repose sur linvalidation conditionnelle du géne SRF. L’expression relative du géne
SRF est donc réduite de maniere drastique dans le coeur (comme montré dans la
Figure 51). Si, apres injection de tamoxifene et invalidation conditionnelle de ce géne
dans les cardiomyocytes, de nouveaux cardiomyocytes sont présents dans le
myocarde (par différenciation de cellules souches résidentes par exemple), la
présence de ces nouvelles cellules devrait étre détectable par la réexpression du gene
SRF. Une analyse de [l'expression du géne SRF a donc été effectuée par
immunomarquage SRF et quantification de I'expression relative par PCR en temps
réel (Figure 60).

Chez les souris traitées par les matrices cellularisées, en comparaison des
matrices sans cellules, une augmentation du nombre de cellules SRF positives est
observée, associée a une hausse significative de I'expression du gene SRF. Le
nombre de cellules exprimant SRF est donc augmenté de 3 fois ce qui suppose que
de nouvelles cellules ont été recrutées. L’origine de ces cellules est difficilement
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identifiable mais plusieurs co-marquages ont été réalisés et il semble que ces cellules
soient majoritairement des cellules endothéliales et ne sont pas de nouveaux
cardiomyocytes provenant de la différenciation de cellules souches résidentes ou de
cellules souches issues de la moelle osseuse par exemple.

CA 10% CA 10% + hiPS-CM

012

( : oK
01 —*—

0.

002

o
Sham 10%CA

Figure 60 : Evaluation de I'expression du géne Serum Response factors par immunomarquage SRFen A) apres
implantation des patchs CA10% sans cellules et en B) aprésimplantation des patchs CA10% associé s aux
cellules hiPS dérivés en cardiomyocytes. (C) Quantification relative des niveaux d’ARNm par PCR en temps réel
du géne SRF. Barre d’échelle : 50 um (A-B). *p-value<0.05.

Relative expression of Srf (AU)
7

10% CA + iPSCM

8. Adhésion des matrices de collagene avec le myocarde et remodelage
matriciel

Les colorations histologiques hématoxyline-éosine ont permis d’analyser
histologiquement les matrices greffées aprés 14 jours d’implantation sur le coeur dans
tous les groupes. Cependant une analyse plus précise a mis en évidence des
différences entre les deux groupes (Figure 61). Une fine couche de cellules
interstitielles est présente entre le coeur et les matrices sans cellules (astérisques).
C’est une réaction normale observée aprés la greffe d’'un biomatériau naturel sur le
myocarde (Londono et Badylak 2015). Cescellules interstitielles ne sont pas présentes
entre le myocarde et les matrices de collagéne contenant les cellules hiPS-CM. La
réaction du myocarde induite par l'implantation du collagéne cellularisé est donc
différente.

Une analyse des tissus aprées coloration Rouge Sirius ainsi qu'une quantification
de la zone fibreuse ont été réalisées afin d’étudier la présence de fibres de collagéne
et ont permis de mettre en évidence la présence d’'une grande quantité de fibres de
collagene dans la zone de jonction myocarde/matrice de collagéne. Le pourcentage
global de tissus fibreux par rapport au tissu myocardique augmente de maniére non
significative. La présence de collagene en bordure des patchs de collagene suggére
gue les matrices cellularisées adherent mieux au myocarde receveur que celles sans
cellules. Cette adhérence peut étre assimilée a une « intégration ».
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Figure 61 : Effets de la cellularisation des matrices surla jonction biomatériaux/myocarde. Coloration histologique
hématoxyline-éosine (A-B) et rouge Sirius (C-D) sur les matrices de collagene apres 14 jours dimplantation 10%
CA (A, C) et 10% CA+hiPS-CM (B, D). (E) Quantification relative de la zone fibreuse par coloration rouge Sirius
par rapporta la surface totale de la section du ventricule gauche. Barre d’échelle : 400 um (A-D).

L’intéegration des biomatériaux est associée au remodelage de la matrice
extracellulaire. C’est pour cela qu'une étude de I'expression des Métalloprotéases a
été effectuée (Figure 62). I est possible de quantifier I'expression des MMPs par
zymographie sur coupes. Les signaux de fluorescence correspondent aux zones ou
les MMPs sont actives. La greffe des matrices de collagene sans cellules entraine
augmentation de l'activation des MMPs (A et C). Inversement, les MMPs sont moins
activés apres la greffe des matrices associées aux hiPS-CM (B et C). Cependant, cette
différence n'est pas significative. Le remodelage de la matrice extracellulaire intervient
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au cours du remodelage cardiaque bénéfique mais également délétere. A ce stade
d’étude, les souris CMD sont en insuffisance cardiaque sévére. Nous pouvons donc
supposer que la greffe des matrices de collagene + hiPS-CM réduit 'activation des
MMPs a l'origine du remodelage délétere de la matrice extracellulaire.

CA 10% CA10%+hiPS-CM

C Activité des MMPs
(surface ou les MMPs sont actives - en %)

=10%CA
810%CA+hiPS-CM

Figure 62 : Etude de l'activité des métalloprotéases par zymographie sur coupes etquantification de la surface ou
les MMPs sont actives (en pourcentage parrapport a la surface totale de tissus cardiaque)

Pour rentrer plus dans le détail du remodelage cardiaque, une étude de
l'expression de plusieurs génes liés au remodelage de la matrice extracellulaire
cardiaque a été réalisée (Figure 63). La baisse d’activation des MMPs est liée a la
hausse d’expression des inhibiteurs des MMPs (ou TIMPs). L'ostéopontine est un
régulateur important des MMPs et des TIMPs durant le remodelage et son activation
induit la réduction de la dilatation du ventricule gauche apres un infarctus du myocarde
(Frangogiannis 2012). L’augmentation de I'expression de l'ostéopontine, apres la
greffe des matrices cellularisées, ainsi que la hausse de I'expression des collagenes
3a1l et 1a1 sont corrélées et suggérent l'activation des mécanismes de remodelage
bénéfique du cceur. La baisse de I'expression de Thy 1 (antigéne des cellules du
thymus 1) est liée a l'activation des fibroblastes et indique donc la diminution de la
formation de fibrose cardiaque. Ces informations permettent de conclure sur la
potentialisation de 'adhérence des matrices de collagéne sur le myocarde induisant
'activation des processus de remodelage bénéfique de 'ensemble du cceur. En effet,
les mesures d’expression des génes liés au remodelage cardiaque ont été effectuées
a partir de 'apex du coeur.

Dans cette étude, 'amélioration de la fonction cardiaque des souris CMD est
donc dépendant de l'activation des systémes de remodelage cardiaque induit par la
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présence des cellules hiPS-CM sur les matrices de collagéne. L’absence de cellules
greffées suggérent donc que ces mécanismes passent par l'activation de voies de
signalisation de maniere paracrine. Les matrices de collagéne cellularisées adherent
mieux au myocarde ce qui a sans doute contribué a une meilleure préservation de la
géomeétrie du ventricule gauche dd a un possible soutien mécanique.
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Figure 63 : Quantification relative des niveaux d’ARNm par PCR en temps réel pour plusieurs génesliésau
remodelage de la matrice extracellulaire comme Timpl, inhibiteur des métalloprotéases 1 ; Thyl, antigéne des

cellulesduthymus 1 ; Col, Collagéne.

Les objectifs principaux du développement des matrices de collagéne n'ont pas
été complétement atteints. I est vrai que les matrices cellularisées ont permis
Famélioration de nombreux parametres cardiaques, cependant 'absence des cellules
hiPS-CM apres la greffe est un paramétre nécessitant des améliorations.

Apres la transplantation, beaucoup de cellules greffées sont perdues pour
diverses raisons : stress mécanique ou cellulaire, ou dépendant de facteurs provenant
de 'organisme hote. La majorité des cellules greffées subissent ainsi une apoptose ou
une nécrose, ce qui aboutit a la perte des signaux d’adhésion, une ischémie, une
activation de linflammation et un rejet immunitaire. Il existe plusieurs techniques
concernant lamélioration de la greffe des cellules pluripotentes dérivées en
cardiomyocytes (Don and Murry, 2013) :

e Bloquer les voies de signalisation pro-apoptotique par lajout par
exemple d’un cocktail de pro-survie dans le milieu de culture des cellules

e Conditionner les cellules avant la transplantation en plagant par exemple
les cellules en milieu hypoxique

e Promouvoir I'angiogénése en ajoutant dans le biomatériau des facteurs
pro-angiogénique tel que VEGF

e Utiliser un immunosuppresseur plus puissant pour limiter le risque de
rejet par 'organisme héte
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e Associer différents biomatériaux pour améliorer la rétention et la survie
des cellules.

Dans la suite du développement des matrices de collagene, trois axes ont été
sélectionnes :

- Axe 1: promouvoir une amélioration de la rétention des cellules sur les matrices
de collagéne par ajout d’'une couche protectrice de fibrine dans le but de
retrouver les cellules apres la greffe

- Axe 2 : améliorer I'orientation des nanofibres de collagéne afin d’obtenir un tapis
cellulaire mimant au mieux le tissu cardiaque

- Axe 3: utliser un support patterné (présence de motifs) en dessous des
matrices de collagene pour améliorer la maturation des hiPS-CM.

9. Amélioration de la rétention des cellules sur les patchs

Au cours de l'étude sur la caractérisation des biomatériaux et de la
biocompatibilité in vitro, la colonisation des cellules sur les matrices de collagéne avait
été analysée par microscopie confocale et avait montré une colonisation tres
superficielle (6 ym de profondeur). Malgré la présence de pores, 'hypothése, selon
laguelle la rétention des cellules sur les matrices de collagéne n’était pas suffisante
pour permettre une greffe optimale, a été privilégiée.

En parallele au développement des matrices de collagéne, I'équipe du Pr.
Agbulut et moi-méme avons collaboré avec I'équipe du Pr. Menasché dans I'étude
suivante : greffe de cellules précurseurs cardiaques (SSEAL positives) associées a un
patch de fibrine dans un modeéle d’infarctus du myocarde chez le rat Nude
immunodéprimé (Bellamy et al. 2015). L'utilisation des hydrogels de fibrine a permis
de retrouver les cellules précurseurs cardiaques plusieurs jours apres la greffe (Figure
64).
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Merge

Figure 64 : Utilisation des hydrogels de fibrine pourla greffe des cellules SSEAL, A) Détection des patchs avec
les cellules SSEAL-2jours apres l'implantation. Ba F) Des immunomarquages Lamine A/C(rouge) etlslet 1 (vert)
ont permis de détecter la présence des cellules précurseurs cardiagues humaines. Les noyaux ont été marqués

par Dapi (bleu). Barre d’échelle : A) 150um, B, C) 50um et D, E, F) 20um.

Les hydrogels de fibrine, ayant montré des résultats intéressants dans cette
étude, ont été testés pour la greffe des cellules hiPS-CM. Une nouvelle série de greffes
a donc été réalisée en associant la fibrine aux matrices de collagene cellularisées chez
des souris saines (C57BIl6) immunosupprimées (Figure 65). Pour cela, apres culture
des hiPS-CM pendant 48h sur les matrices de collagéne, une fine couche d’hydrogel
de fibrine est coulée afin de recouwvrir entierement les matrices de collagéne
cellularisées. L’hydrogel de fibrine aura donc un réle protecteur pour permettre le
maintien des cellules sur les matrices de collagéene pendant le processus
d’implantation. Aprés la greffe, la fibrine va se dégrader naturellement et les patchs de
collagene, ayant une capacité de dégradation beaucoup plus faible, adhereront de
nouveau directement au myocarde.
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collagen fibrine collagen

Figure 65 : Implantation des matrices de collagene +hiPS-CMassociées a la fibrine chez des souris C57BI6
immunosupprimées. A, B et E) Immunomarquage Lamine A/C (Vert) et noyaux (Bleu) ; C) Coloration
hématoxyline-éosine ; barre d’échelle A-C : 150um, B-E : 50um.

Aprés 2 jours d'implantation des matrices de collagéne cellularisées associées a
la fibrine, des cellules humaines sont retrouvées (Figure 65) enchevétrées entre la
fibrine et le collagene. Les hiPS-CM sont en effet présents le long de la jonction
fibrine/collagéne (A) mais également al'intérieur des matrices de collagéne (B) et dans
les pores formés par les nanofibres de collagene (E). Dans les pores, les cellules se
sont regroupées en « cluster ». L'association des matrices de collagéne avec
I'hydrogel de fibrine a donc permis d’améliorer la rétention des cellules greffées sur les
matrices.

Une amélioration de la porosité des matrices est également envisageable par
lassociation de la technique d’électrospray avec I'électrospinning en collaboration
avec le Pr. Guy Schlatter. L’électrospray permet de pulvériser, au moment de la
fabrication des matrices de collagéne, de grosses molécules telles que des sels afin
de laisser des « empreintes » dans les matrices. Ces empreintes correspondent a des
pores de tres grosses tailles ce qui pourrait améliorer la porosité et potentialiser la
rétention des cellules des matrices.

10. Amélioration des matrices par alignement des nanofibres

Au cours de cette étude, nous avions remarqué que les cellules cardiaques
étaient capables de coloniser les matrices en collagene. Cependant les cellules
n'avaient aucune orientation particuliére et s’étalaient sur les matrices de maniére
aléatoire. Dans le tissu cardiaque, au sein du myocarde, les cardiomyocytes ont une
orientation bien définie. C’est pourquoi, afin d’améliorer la maturation des hiPS-CM et
de mimer au mieux le tissu cardiaque, nous avons choisi de faire évoluer les matrices
de collagéne en travaillant sur I'alignement des nanofibres.

Dans un premier temps, nous avons cultivé les cardiomyocytes issus de cceurs
de rats nouveau-nés sur des matrices alignées en PCL vendues dans le commerce
(Figure 66) (Sigma Aldrich, Saint-Quentin-Fallavier, France), I'objectif étant d’analyser
la capacité d’organisation des cellules cardiaques le long des fibres alignées.
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Figure 66 : Culture des cardiomyocytes de rats nouveau-nés surdes matrices alignéesen PCL (Sigma Aldrich®)
A) Cellulesen culture (48h) sur les fibres PCL alignées (EVOS, Life Technologies) ;Immunomarquages aprés
7joursde culture B) Connexine 43 (rouge) alpha actinine (vert) et noyaux (bleu) ; C) Phalloidine (rouge) ; D) alpha
actinine (vert) - Ki67(rouge) et noyaux (bleu) ; Barre d’échelle : A) 200um ; B a D) 50um.

Aprés 48h de culture sur les matrices en PCL alignées recouvertes de laminine
(1 pg/lcm?), les cardiomyocytes de rats nouveau-nés adhérent au support et sont
capables de se contracter de maniere spontanée (A). Les cellules sont encore
majoritairement de forme arrondie mais certaines commencent a s’allonger. Différents
immunomarquages ont été réalisés afin d’étudier la morphologie des cellules. L’alpha
actinine permet de repérer I'organisation des sarcomeres des cardiomyocytes. La
phalloidine est une toxine qui se fixe spécifiquement sur l'actine des cellules. La
connexine 43 est une protéine présente dans les zones de communication entre les
cardiomyocytes. Enfin, Ki67 est un marqueur des cellules en prolifération. Les résultats
montrent que, aprés 7 jours de culture, les cardiomyocytes se sont adaptés aux fibres
alignées et s’étalent le long des fibres. Les cellules sont majoritairement des
cardiomyocytes (C) et beaucoup sont en prolifération (D). Des connections entre-
cardiomyocytes se sont également établies (B). Aprés 7 jours de culture sur des fibres
alignées, les cardiomyocytes sont donc capables de s’orienter et de s’organiser.
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L’étape suivante a donc été 'obtention des matrices alignées en collagene. Pour
cela, des modifications dans la procédure de I'électrospinning ont été effectuées
notamment la mise en place d’un collecteur rotatif avec une vitesse de rotation de 1215
tours par minute. Avec ce systéme rotatif, les nanofibres vont suivre le sens de rotation
du collecteur et seront donc alignées. Différentes images SEM des matrices ont été
obtenues afin d’analyser I'alignement des fibres et de déterminer les caractéristiques
telles que le diamétre d’une fibre, la taille d’'un pore, et 'épaisseur des matrices de
collagene alignées (Figure 67).

Caractéristique des matrices

de collagene en nanofibres
alignées

fibres 2um
Inférieur &
pore 30um
Inférieur a
200um

Figure 67 : Images obtenues par SEM des matrices de collagéne alignéesvues de face et de profil.
Grossissement890x.

La nouvelle procédure d’obtention des matrices de collagéne a modifié
considérablement les caractéristiques des nouvelles matrices. L’alignement des
nanofibres est possible mais entraine la réduction du diameétre des fibres, de la taille
moyenne des pores mais également I'épaisseur des patchs.

Des tests de biocompatibilité in vitro et in vivo ont été réalisés mais ont donné
des résultats non concluant. En effet, les matrices alignées de collagene sont trop fines
pour supporter l'installation dans un Cell Crown® et résister a la pression exercée par
le milieu de culture. Les patchs sont également trop fins pour résister a la greffe et aux
sutures. Cette étude a montré que lalignement des nanofibres de collagéne est
possible mais nécessite encore des adaptations notamment concernant I'épaisseur
des matrices obtenues. Ces travaux se poursuivent toujours au laboratoire.

11. Association des matrices de collagéne avec un support
micropatterné

L’obtention des matrices en nanofibres alignées a montré des résultats
prometteurs mais nécessitant encore des étapes de développement. Une autre
maniére d’ameéliorer les matrices de collagene est de les associer a des supports ayant
des motifs répétés (ou pattern). De nombreuses études ont montré que I'utilisation de
motifs peut avoir une influence sur la différenciation des cellules mais également leur
maturation (Salick et al. 2014).

L’équipe du Dr. Yong Chen a I'Ecole Normale Supérieure qui travaille
actuellement sur le développement de matrice micropatternée nous a proposé
d’associer aux matrices de collagene électrospinné un support en polyéthyléene glycol
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(ou PEG) avec des motifs circulaires. Dans cette étude préliminaire, le polyéthyléne
glycol a été utilisé afin de vérifier la compatibilité avec les nanofibres de collagene mais
également d’analyser le comportement des cardiomyocytes de rats nouveau-nés.

Pour cela, dans un premier temps le support en PEG est obtenu en coulant une
solution de PEG dans un moule pré-formé en motifs circulaires. Aprés séchage, le
moule est enlevé et le support en PEG est placé dans le systéme a électrospinning.
Le PEG va alors étre utilisé comme collecteur des nanofibres de collagéne. Le
biomatériau composite ainsi formé comportera donc en surface une couche fine de
nanofibres de collagéne et en profondeur un support en PEG en pattern circulaire
(Figure 68) (A et B). Les cardiomyocytes de rats nouveau-nés ont ensuite été
ensemenceées sur le biomatériau composite (C) et cultivées pendant 3 jours (D) et 7
jours (E et F). Aprés 3 et 7 jours, différents immunomarquages ont été réalisés afin
d’étudier la morphologie cellulaire (alpha-actinine), la prolifération (Ki67) et la
localisation des cellules au sein des differentes matrices (hoyaux marqués au
Hoescht).

Apres 3 jours de culture sur les biomatériaux composites, les cardiomyocytes se
sont étalées sur les nanofibres de collagéne et présentent des structures
sarcomériques normales. Aucune cellule n’est présente dans les patterns. Cependant
aprées 7 jours de culture, des cellules sont encore majoritairement présentes sur les
matrices de collagéne mais de nombreuses cellules ont migré a travers les nanofibres
et se sont regroupées en cluster dans les patterns circulaires. Le nombre de cellules
en prolifération est également tres important. La colonisation des biomatériaux
composites a donc été possible. Au sein des patterns, les cellules qui ont migré ont
conservé une morphologie trés arrondie. Cette morphologie est caractéristique des
cellules qui n'adhérent pas sur le support. Le support en PEG semble donc étre un
support peu adéquat pour les cardiomyocytes.
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Figure 68 : Culture des cardiomyocytes de rats nouveau-nés surdes matrices de collagene électrospinnées
associées a unsupporten PEG micropatterné. A et B) Images obtenues par Nanoflux PTE LTD, Singapore) des
matrices de collagéne associées a un supporten PEG avec un motifcirculaire. C) Culture des cardiomyocytes de

rats nouveau-nés apres ensemencement (EVOS, Life Technologies).D a F) Immunomarquages alpha-actine

(vert), Ki67 (rouge) et noyaux (bleu). Barre d’échelle : A) 300um, B) 100um, C) 400um, E) 100um ;D et F) 50um.

Cette étude préliminaire réalisée a partir des matrices de collagene a permis de
montrer la viabilité des biomatériaux composites mais également la colonisation par
les cardiomyocytes de rats nouveau-nés a partir de 7 jours de culture. Afin d’améliorer
la biocompatibilité et la maturation des cellules cardiaques présentes au niveau des
patterns, un support en hydrogel de collagéne sera par la suite produit. L’objectif final
est d’utiliser les matrices de collagéne comme base pour le développement d’un micro
tissu pour des utilisations in vivo pour I'implantation chez 'animal mais également in
vitro pour le test de molécules ou de drogues, I'étude de maladies cardiaques mais

également 'amélioration de la maturation des cardiomyocytes.
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Conclusion

La cardiomyopathie dilatée non-ischémique est caractérisée par la perte du
nombre de cardiomyocytes (pouvant étre d’origine génétique, environnemental, ou
idiopathique) causant la chute de la contractilitt du myocarde (Hershberger, Morales,
et Siegfried 2010) et un remodelage cardiaque compensatoire qui va aboutir a une
insuffisance cardiaque (Koren et al. 1991). L’objectif principal de cette étude était
d’apporter au cceur dilaté de nouvelles cellules permettant une régénération tissulaire
et un retour a une contractilité convenable. Pour cela, une approche non invasive
basée sur des matrices mimant le tissu cardiaque afin d’améliorer la survie des cellules
greffées a été développée. Le collagene a été choisi car il représente la protéine
majoritaire de la matrice extra-cellulaire, est capable d’interagir avec tous les types
cellulaires, posséde une tres faible immunogénécité, est impliqué dans le remodelage
tissulaire, et permet la transmission des signaux mécaniques et électriques. C’estpour
toutes ces raisons que nous avons sélectionné le collagéne en tant que matériau de
base pour les patchs. Latechnique d’électrospinnning a été utilisée car elle permet de
générer des matrices nanofibreuses poreuses proches des caractéristiques de la
matrice extracellulaire (Sell et al. 2009). Apres avoir défini les paramétres de
I'électrospinning répondant aux criteres déterminés, notamment celui de l'innocuité
des produits de préparation des patchs en vue d’une utilisation clinique, nous avons
testé difféerentes matrices obtenues par différents pourcentages d’acide citrique et
différents temps de chauffe pour le pontage des nanofibres. La taille des fibres ainsi
gue la porosité, 'élasticité et la dégradation du collagéne ont été évaluées (Figure 41,
Figure 42 et Figure 43). L’évaluation de la biocompatibilité in vivo en greffant les patchs
sans cellules sur des souris saines a permis de mettre en évidence la faisabilité de la
greffe, la bonne réaction du myocarde en induisant une vascularisation avec une faible
réponse immunitaire ainsi qu'une absence d’effet délétére sur la fonction contractile
(Figure 50, Figure 51 et Figure 52). L’évaluation de la biocompatibilité in vitro a
également permis d’étudier la viabilitt¢ des cardiomyocytes de rats-nouveaux nés
cultivées directement sur les matrices de collagéne (Figure 53). L’ensemble de ces
premiéres données ont permis de sélectionner les patchs préparés avec 10% d’acide
citrique et chauffés a 150°C pendant 150 minutes.

Le protocole de différenciation GiWi basé sur une activation/inactivation de la
voie Wnt a permis 'obtention d’environ 70% de cellules cardiaques battantes dérivés
des cellules souches pluripotentes induites (Figure 55). Différentes études ont montré
gue ces cellules pouvaient étre injectées avec succés dans le myocarde et persistaient
plusieurs mois dans le myocarde infarci murin (Fernandes et al. 2010). Cependant ces
cellules ne permettaient pas une amélioration fonctionnelle dans le modéle d’infarctus
chez le rat. Une étude de la méme équipe chez le primate a démontré que ces cellules
étaient couplées de maniére électromécanique aux cellules de 'héte dans un modéle
d’infarctus (Chong et al. 2014). Cependant cette étude a également démontré les
limitations de l'utilisation de l'injection suite a 'apparition d’arythmies chez les sujets
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traités. La greffe de ces cellules sous forme de feuilles de cellules a également permis
le rétablissement fonctionnel et électrique de cceurs infarcis (Higuchi et al. 2015).
Cependant, notre expérience des feuilles de cellules nous a permis d’identifier les
problemes potentiels liés a leur fragilité et a la difficulté de manipulation de ces
biomatériaux (Hamdi et al. 2013) (chapitre 1). C’est pourquoi nous avons décidé
d’utiliser les patchs de collagéne comme transporteur des cellules cardiaques mettant
en avant une plus grande facilité de suturabilité, de maniabilité, et avec des propriétés
mécaniques proches de celles du myocarde. Cette approche, différente de l'injection
intra-myocardique, nous semble étre un bon compromis pour 'apport de cellules au
myocarde.

Les cellules hiPS-CM cultivées sur les matrices de collagéne présentent une
structure sarcomérique normale et sont capables de contracter aprés 48H de culture
ce qui permet de suggérer que les cellules sont viables et fonctionnelles sur les patchs
(Figure 57). L’'implantation des patchs de collagéne 10%CA et 150 min de chauffe
ensemenceées avec les hiPS-CM chez les souris aMHC-MerCreMer:Sf/Sf a permis de
montrer que 14 jours aprés limplantation, non seulement les patchs sont encore
présents, mais de plus on observe une stabilisation de la fonction cardiaque voire
méme de maniére non-significative une légére récupération de la fonction contractile
avec une augmentation de I'expression de l'actine cardiaque et une réduction du
marqueur d’insuffisance cardiaque B-MHC, en comparaison des animaux greffés avec
un patch sans cellules (Figure 58). Cependant aucune cellule n’a été retrouvée apres
14 jours de greffe. Une amélioration des matrices de collagéne par l'utilisation d’un
hydrogel de fibrine protecteur a permis d’améliorer la capacité de rétention des cellules
(Figure 65).

Malgré 'absence de cellules visibles aprés 14 jours de greffe, une amélioration
de la fonction contractile des animaux implantés avec les matrices cellularisées a été
observée. En analysant les cceurs greffés, une amélioration de la vascularisation ainsi
gu’'une augmentation de 'expression du géne Serum Response Factor sont observées
chez les souris aMHC-MerCreMerSfSf qui possedent, au cours de cette expérience,
une inactivation conditionnelle du géne SRF (Figure 60).

Au-dela de la simple fonction d’approvisionnement en cellules réparatrices, les
matrices en nanofibres peuvent également étre utilisées en tant que support
mécanique limitant ainsi le remodelage délétére du ventricule gauche (Kochupura et
al. 2005). En effet, en implantant les matrices cellularisées, on a observé une
différence de réaction du myocarde vis-a-vis du patch implanté (Figure 61). Aprés
limplantation de biomatériau acellulaire, des cellules interstitielles sont présentes
entre le myocarde et le patch, ce qui est une réaction tout a fait normale de réponse a
un corps étranger sans rejet immunitaire important (Londono et Badylak 2015). En
revanche, aprés la greffe des patchs cellularisés avec les hiPS-CM, aucune cellule
interstitielle n'est observable ; en revanche la présence d'une zone fibreuse est
détectable au niveau de la jonction patch/myocarde. L’analyse de I'expression de

142



Chapitre 2 : Matrices de collagene

différents genes liés a la régulation de la matrice extracellulaire cardiaque ainsi que
lactivité des métalloprotéases a permis d’établir un lien avec l'induction du processus
de remodelage bénéfique de 'ensemble du cceur par I'implantation des matrices de
collagene + hiPS-CM (Figure 61, Figure 62). L’ensemble de ces informations suggere
gue les matrices de collagéne associées aux hiPS-CM peuvent permettre une
stabilisation de la CMD en activant de maniere paracrine les voies de réparation
cardiaque endogénes a travers une activation de 'angiogénese et des protéines de
modulation de la matrice extracellulaire cardiaque. Les cellules hiPS-CM semblent
potentialiser les effets des matrices de collagéne. Cette étude est une preuve de
concept que I'utilisation de biomatériaux a base de collagene peut étre une stratégie
thérapeutique efficace pour les patients ayant un stade avancé de cardiomyopathie
dilatée.
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Discussion et perspectives

Le principal résultat de cette étude sur le développement des matrices de
collagene supportant les hiPS-CM est que la greffe épicardique induit une amélioration
de la fonction cardiaque des souris atteintes de cardiomyopathies dilatées non-
ischémiques. Les matrices ont une bonne adhérence au myocarde de I'héte cependant
les cellules n'ont pas été initialement détectées aprés 14 jours de greffe suggérant une
action paracrine. Les cellules ont donc activé les voies de signalisation de réparation
endogéne du cceur via une activation de la vascularisation et une induction du
remodelage de la matrice extracellulaire de 'ensemble du ceeur.

Contrairement aux maladies cardiaques d’origine ischémiques comme l'infarctus
du myocarde, les cardiomyopathies dilatées (ou CMD) ne se prétent pas aux
procédures palliatives comme la revascularisation coronarienne ou la réparation de la
valve mitrale. Actuellement le besoin d’'une transplantation cardiaque liée a la CMD a
dépassé celui des maladies coronariennes (55 % contre 36 %) selon le dernier rapport
de la société internationale pour la transplantation cardiaque et pulmonaire (Lund et
al. 2014). Il y a donc une nécessité de s’investir dans le développement de nouvelles
thérapies, notamment dans [lutilisation des cellules souches qui semble étre une
approche tres prometteuse. Méme si la thérapie cellulaire propose de remplacer le
tissu cardiaque dans les maladies touchant 'ensemble du coeur avec de nouveaux
cardiomyocytes, elle pourrait étre encore plus efficace en exploitant les voies de
réparation endogéne et en atténuant le remodelage délétére par 'augmentation de
'angiogenése ou par I'activation des cellules souches résidentes du coeur (Garbern et
Lee 2013). De plus, les injections intra-myocardiques couramment utilisées pour
apporter les cellules au coeur ne semblent pas étre la meilleure méthode pour cette
maladie car la nature diffuse de la CMD impliquerait un nombre d’injections trés élevé
et augmenterait le risque de Iésion majeure du myocarde malade. C’est pourquoi un
traitement plus global en utilisant une matrice chargée avec des cellules d’intérét
permettrait de traiter de maniere générale toute la surface cardiaque en réduisant le
risque de perforation de la paroi cardiaque. Au-dela de I'apport en cellules réparatrices,
la reconstruction tissulaire utilisant des patchs cardiaques peut également apporter un
soutien mécanique au myocarde affiné par la perte importante de cardiomyocyte s
limitant ainsi I'évolution du remodelage délétere (Kochupura et al. 2005). Le
rassemblement de ces informations a permis I'émergence du projet visant a
développer et évaluer les patchs de collagene cellularisés avec les hiPS-CM.

De nombreuses matrices en polyméres naturels et synthétiqgues ont été testées
pour la reconstruction tissulaire cardiaque. Le collagéne possede de nombreux
avantages. La matrice extracellulaire myocardique est composée essentiellement de
collagéne de type | et lll fibrillé dont 'organisation intracellulaire contribue largement a
préserver une microarchitecture cardiaque ainsi que qu'une géométrie ventriculaire
adéquates.
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Plusieurs études ont montré que I'architecture des fibres de collagéne présentes
dans le myocarde, en particulier dans 'endomysium, participent a la régulation de
lactivitt mécanique du coeur (Zimmerman et al. 2000 ; Macchiarelli et al. 2002). En
outre, le collagéne peut interagir avec la plupart des types cellulaires pour améliorer
leur adhésion, la survie et la croissance. Enfin, il existe de nombreuses données
concernant l'utilisation du collagéne pour des applications médicales démontrant sa
sécurité d’emploi. Cela favoriserait le passage en clinique des matrices de collagéne.
Pour toutes ces raisons, nous avons choisi le collagene comme biomatériau et utilisé
I'électrospinning pour générer les matrices en nanofibres biomimétiques pour se
rapprocher au maximum des propriétés de la matrice extracellulaire (Sell et al. 2009).
Comme lors de notre précédente étude (Kitsara et al. 2015), nous avons pris soin
d’utiliser un atelocollagen de grade clinique, qui est plus soluble, moins antigénique et
plus biocompatible que le collagene natif ou la gélatine, et I'obtention des matrices
repose sur les solvants non toxiques. Il en résulte un taux de dénaturation apres
electrospinning de 30 %, ce qui est une corrélation avec les précédentes études sur
leffet de la procédure d’électrospinning sur la modification de la conformation du
collagéene (Jiang et al. 2013). Différentes conditions de pontage des matrices de
collagene aprés électrospinning ont ensuite testées pour moduler la rigidité du
collagene. Les meilleures combinations ont été obtenues avec acide citrique 10 % et
150 min de chauffe a 150°C avec un module d’élasticité de 10,1 kPa. Le module
d’élasticité du tissu cardiaque natif est de 'ordre de 10 a 20 kPa en diastole (Adam J.
Engler et al. 2008) tandis que le module d’élasticité des tissus ischémiés, associé a la
fibrose, augmente autour de 30 a 50 kPa (Berry et al. 2006 ; Chaturvedi et al. 2010).
En outre, Engler et coll. (Adam J. Engler et al. 2008), apres isolement de cellules, ont
démontré que les cardiomyocytes présentent des sarcomeéeres matures avec
battements réguliers sur gels de polyacrylamide de 10 kPa. Sur gels plus mous, les
sarcomeres sont moins espaceés et non organisés alors que sur gels plus rigides, les
myocytes contiennent plus de fibres de stress sans sarcoméres définis. Ainsi,
I'élasticité de la matrice de collagéne dans la gamme de valeurs que celles rapportées
pour 'optimisation de la régénération des tissus cardiaques, de I'ordre de 10 a 20 kPa
(A.J. Engler et al. 2007) a été validée. Apreés trois jours de culture des cardiomyocytes
sur les matrices de collagéne, un tissu fonctionnel cardiaque est observable.

Apres le choix des parametres d’obtention des matrices, I'étape suivante a été le
choix des cellules qui seront greffées. Bien qu'il nN'existe pas encore de consensus
quant a lidentité de la cellule « idéale », de nombreuses études suggérent que la
meilleure efficacité thérapeutique est obtenue en utilisant des cellules engagées dans
la lignée cardiaque, par rapport aux cellules non cardiaques, notamment les cellules
souches mésenchymateuses (Rossini et al. 2011). L'utilisation des cellules dérivées
en cardiomyocytes a donné de meilleurs résultats concernant différents parametres
(la greffe de cellules, réduction de la taille des infarctus et de la fibrose, amélioration
de 'angiogenése et de la fonction et réduction des arythmies) et entraine une induction
plus forte et un tissu spécifique des effets paracrines (Li et al. 2012). C’est pour
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lensemble de ces raisons que nous avons choisi de travailler avec des cardiomyocytes
dérivés des hiPS qui se rapprochent le plus des cardiomyocytes natifs d’un point de
vue moléculaire, électrophysiologique et fonctionnel. Au cours des années
précédentes, d’'importantes améliorations ont été apportées concernant la production
d’hiPS-CM en imitant in vitro, les voies de signalisation du développement normal
durant la cardiogénese embryonnaire (Gerbin et Murry 2015) et, dans I'étude actuelle,
une différenciation cardiomyogénique efficace des cellules pluripotentes est obtenue
par une activation/inhibition séquentielle de la voie de signalisation Wnt. Les injections
intramyocardiques de ces cellules ont donné des greffes stables (Fernandes et al.
2010), électriqguement intégrées (Tian et al. 2009) et vascularisées (Chong et al. 2014).
La transplantation de ces cellules sous la forme de feuilles de cellules a également
permis une récupération fonctionnelle et électrique des cceurs infarcis (Higuchi et al.
2015). Dans notre étude, les patchs de collagéne associés aux hiPS-CM ont été
greffés dans un modéle de souris double-transgénique (aMHC-MerCreMerSfSf) dans
lequel le gene SRF est inactivé spécifiguement dans les cardiomyocytes sous le
contrdle du promoteur de la chaine lourde alpha de la myosine spécifique des
cardiomyocytes (aMHC) par induction de la recombinase Cre aprés injection de
tamoxiféne. Les niveaux d’expression de TARNm et de la protéine SRF diminuent
drastiquement aprés l'injection de tamoxiféne et les souris présentent une altération
progressive de la contractilitt¢ cardiaque, une dilatation cardiaque évoluant en une
insuffisance cardiaque et la mort dans les 10 semaines (Parlakian et al. 2005 ; Diguet
etal. 2011). Les résultats démontrent clairement I'efficacité de la matrice de collagéne
cellularisée pour la stabilisation de la fonction contractile des souris transgéniques
déficientes en SRF. En effet, deux semaines aprés l'implantation des patchs, les
volumes ventriculaires ainsi que la fraction d’éjection ont été significativement
améliorés chez les souris traitées par rapport aux souris traitées avec les patchs
contrdle sans cellules. Cette amélioration fonctionnelle est accompagnée d’une
diminution significative de béta MHC par PCR quantitative qui est un marqueur de
linsuffisance cardiaque. Toutefois, au moment ou l'analyse de la fonction a été
réalisée, les cellules greffées n’étaient plus détectables. Cette information a été
signalée a plusieurs reprises dans la littérature etla perte des cellules est maintenant
attribuée a de multiples facteurs dont, notamment, une réponse immunitaire liée a la
xénogreffe et ce malgré un traitement cyclosporine. L’incapacité d’expliquer les
avantages fonctionnels liés a la greffe des cellules souches a donné lieu a I'hypothése
d’effets paracrines dans lesquels différentes biomolécules, libérées par les cellules,
favoriseraient I'activation des voies de réparation endogéne du cceur. L’augmentation
de l'expression de SRF dans les cceurs de souris traitées pourrait refléter une
augmentation des voies paracrines qui modulent lactivité et le comportement des
cellules endothéliales endogénes, ce qui serait corrélé aux résultats observés
concernant la présence d’une plus grande densité capillaire dans les matrices de
collagene et, dans une moindre mesure, dans le myocarde a proximité des patchs. Il
est vrai, cependant, que la hausse de la vascularisation pourrait étre également due
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au collagéne, lui-méme, qui est connu pour avoir des propriétés intrinséques
angiogéniques (Twardowski et al. 2007). Enfin, les matrices de collagéne cellularisées
sont associées a la stimulation de 'expression de plusieurs génes impliqués dans la
régulation du remodelage de la matrice extracellulaire. En particulier, 'ostéopontine a
été décrite comme un régulateur important des métalloprotéinases matricielles et leurs
inhibiteurs tissulaires au cours de la régénération tissulaire, ce qui entraine une
diminution importante de la dilatation du ventricule gauche aprés infarctus du
myocarde (Krishnamurthy et al. 2009). En lien avec cette observation, 'augmentation
de l'expression de lostéopontine dans le groupe traité est corrélé avec les taux
d’ARNm des inhibiteurs de métalloprotéinases (Timp-1). Il faut noter que I'expression
de ces genes a été mesurée a partir de morceaux de l'apex cardiaque, une zone
éloignée de la zone d’implantation des matrices, ce qui peut avoir conduit a sous-
estimer leur niveau d’expression mais permet de démontrer la libération de molécules
a partir du patch vers 'ensemble du myocarde cardiaque. Un mécanisme alternatif par
lequel les matrices associées aux hiPS-CM permettraient une amélioration de la
fonction ventriculaire gauche par un effet cardioprotecteur associé a la présence de la
réponse immunitaire xénogénique (induit par la présence de cellules humaines
implantées dans un coeur murin) est également possible (Al-Daccak et Charron 2015).
L’effet sur la fonction cardiaque serait, dans ce cas-la, different si les matrices
associées aux hiPS-CM étaient implantées chez 'homme. Des études précédentes
publiées dans le domaine permettent d’apporter plusieurs éléments de réponse :

Q) Dans un modéle de souris immunodéficiences ou aucun rejet ne devrait
se produire, la transplantation de cellules progénitrices dérivées des cellules souches
pluripotentes humaines a montré un effet sur la préservation de la fonction
myocardique post-infarctus tandis que les fibroblastes, également d’origine humaine,
n'ont pas eu d’effet (Ye et al. 2015).

2 Dans un modele de souris immunocompétentes, la transplantation de
fibroblastes humains n'a montré aucun avantage fonctionnel malgré la réponse
immunitaire attendue dans ce contexte xénogénique (Kolossov et al. 2006).

(3) Une étude antérieure dans notre laboratoire a montré quelques
avantages fonctionnels de la transplantation de cellules de souches adipeuses
allogéniques (Hamdi et al. 2013) tandis que dans le méme modele de CMD, la
transplantation de myoblastes squelettiques humains a également permis d’améliorer
la fonction cardiaque (chapitre 1).

4) Au cours de l'étude concernant les matrices de collagéne, les
immunomarquages ainsi que les PCR quantitatives n'ont pas montré une différence
notable concernant le nombre de macrophages ni l'infiltration des lymphocytes T, ce
qui démontre I'efficacité de 'immunosuppression par la cyclosporine dans l'atténuation
de la réponse immunitaire xénogénique. Ces données suggérent que les avantages
fonctionnels des matrices de collagéne supportant les hiPS-CM pourraient étre
expliqués par une réponse immunitaire non spécifique, et que la présence, au moins
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au début, des cardiomyocytes dérivées des hiPS, a directement contribué a
Famélioration des analyses.

Au final, les résultats convergent vers un avantage fonctionnel des patchs en
nanofibres de collagéne électrospinnés chargés avec les hiPS-CM a travers
lactivation paracrine des voies de réparation cardiaque endogene. L'ensemble de
I'étude sur les matrices de collagéne supporte I'idée que recouvrir le ventricule gauche
dilaté non-ischémique par une matrice cellularisée dotée de propriétés
cardiomyogéniques pourrait étre un moyen efficace de stabiliser la pathologie afin de
retarder au maximum ['évolution du processus de remodelage par lequel un
remplacement cardiaque complet deviendrait inévitable.

Les perspectives de ces travaux sont nombreuses. Ainsi, concernant
lamélioration des matrices de collagéne, les voies paracrines activées par
limplantation des matrices de collagéne doivent encore étre caractérisées avec
précision. Une implantation des matrices dans un modele animal cliniquement
pertinent de grand gabarit pourrait également étre menée afin de confirmer ces
résultats. Cependant les principales améliorations du patch de collagéne semblent étre
les voies les plus prometteuses. Ainsi, 'association de la fibrine avec les matrices de
collagéne montre des résultats préliminaires trés encourageants, cependant I'étude du
temps de survie des cellules greffées restent a approfondir. Une comparaison des
réponses fonctionnelles de ces matrices de collagene dont les cellules hiPS-CM
seraient présentes plus longtemps aprés I'implantation chez I'animal doit également
étre réalisée. Les résultats sur 'utilisation d’'un hydrogel micropatterné qui serait placé
en dessous des matrices de collagene sont encore préliminaires (Figure 68) et ne
permettent pas de conclure. En revanche l'association des matrices électrospinnées
avec un hydrogel micropatterné pourrait constituer un support intéressant pour la
construction finale d’'un micro-tissu cardiaque in vitro. Ce type de micro-tissu serait
intéressant pour I'étude de la maturation des hiPS-CM, de différentes pathologies
cardiaques ou tester l'effet de différentes biomolécules sur un tissu biomimétique
cardiaque.
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Chapitre 3 : Etude biologique d'un hydrogel naturel de
chitosane acellulaire pour la revascularisation de la
zone infarcie pour les cardiopathies ischémiques
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Introduction et présentation du projet

L’étude précédente a pour fondement le bio-mimétisme qui consiste a copier le
plus fidélement possible le tissu cardiaque naturel. L’utilisation d’'une matrice fibreuse
de collagéne couplée a des cardiomyocytes fonctionnels dérivés de cellules souches
pluripotentes est en effet une stratégie qui implique de reconstruire un micro-tissu
cardiaque le plus proche possible de l'original. La principale difficulté d’'une stratégie
basée sur le bio-mimétisme réside dans la complexité importante des organisations
naturelles. Ainsi le tissu cardiaque est autrement plus complexe que les deux
composants utilisés dans notre étude. La matrice est constituée de nombreuses autres
molécules et protéines, il existe de nombreux types cellulaires et une organisation
complexe qui permettent au tissu cardiaque de fonctionner correctement. Ainsi, des
approches différentes peuvent étre envisagées afin de pallier cette complexité : la bio-
inspiration. L’équipe du Pr. Laurent David a Lyon (Ingénierie des Matériaux Polyméres
- UMR CNRS 5223, Site Université Claude Bernard Lyon 1, Equipe Polyméres,
matériaux et interface avec les sciences du vivant) conduit des travaux qui s’inscrivent
résolument dans cette démarche (Montembault et al. 2006). Cette approche consiste
a utiliser une molécule qui possede des propriétés biologiques mais qui reste
suffisamment simple d’utilisation pour étre massivement utilisée d’un point de vue
chimique et industriel. Pour cela, 'équipe du Pr David utilise du chitosane, un polymére
naturel obtenu a partir de la chitine, un polysaccharide présent chez de nombreuses
especes animales ou fongiques comme [Iexosquelette des crustacés ou
'endosquelette des céphalopodes (le calmar par exemple).

1. Le chitosane

Le chitosane (Figure 69) est obtenu par désacétylation de la chitine et possede
des liaisons glycosidiques et N-acetyl-glucosamine qui se retrouvent dans la structure
des glycosaminoglycanes naturellement présents dans la matrice extracellulaire. Les
principales propriétés et applications du chitosane dépendent de son degré
d’acétylation qui est la fraction molaire d’unités 2-acetamido-2-deoxy-D-glucopyranose
le long de la chaine de chitosane. Les hydrogels de chitosane sont principalement
composés d’eau (environ 95%) et sont poreux. De plus le chitosane posséde de
nombreuses propriétés biologiques qui en font un candidat de choix pour une
utilisation en ingénierie tissulaire ou en thérapie cellulaire. Ainsi, le chitosane est
biodégradable (Varum et al. 1997), biocompatible (Yuan et al. 2004), non toxique,
bioactif (Gorzelanny et al. 2007) et hémostatique (Rao et Sharma 1997). Il a également
été montré que le chitosane possede aussi des propriétés antibactériennes et
antifongiques (Rabea et al. 2003 ; Kong et al. 2010). De plus, il a déja été couramment
utilisé en chirurgie pour prévenir des adhérences (Zhu, Peng, et Zhang 2015). Enfin,
le chitosane posséde aussi la capacité d’accélérer la régénération de la peau (Ishihara
et al. 2001). De par ses propriétés, ce polysaccharide naturel pourrait donc étre tres
intéressant dans le cadre d’'une utilisation en thérapie cardiaque.
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Figure 69 : Représentation de la structure moléculaire du chitosane (groupement2-amino-2-deoxy-D-
glucopyranose a gauche et groupement 2-acetamido-2-deoxy-D-glucopyranose a droite de la liaison 3-(1-4) -
glycosidique)

2. Thérapie cellulaire cardiague et chitosane

Plusieurs études ont démontré l'intérét d’utiliser ce biomatériau pour la thérapie
cellulaire cardiaque. Ainsi, recemment, une équipe a démontré que linjection d’un
hydrogel  thermosensible en combinaison avec des cellules souches
mésenchymateuses dérivées du tissu adipeux améliorait la survie de ces cellules dans
le myocarde infarci (Liu et al. 2012) en modulant, notamment, l'activité des espéces
réactives de 'oxygéne. De la méme maniére, une combinaison de chitosane et de
cellules souches embryonnaires améliorerait la densité de vaisseaux de la zone
infarcie et améliore la fonction cardiaque (Lu et al. 2009). Il a également été démontré
que l'injection seule de chitosane induisait une augmentation de la densité de
capillaires dans la cicatrice fibreuse dans un modéle d’infarctus du myocarde chez le
rat (Wang et al. 2010). Mais, jusqu'a présent ces approches ont été menées a partir
de chitosane injectable thermosensible. Une stratégie basée sur la greffe d’un
biomatériau constitué de chitosane reste donc a mener.

3. Présentation du projet

En collaboration avec I'équipe du Pr. David nous avons mené une étude afin de
vérifier s’il était possible de greffer un hydrogel naturel de chitosane non cellularisé
pour la revascularisation de la zone infarcie pour les cardiopathies ischémiques.
L’objectif de ce projet était d’activer I'angiogénése et de promouvoir la
revascularisation de la zone infarcie grace aux propriétés intrinseques du chitosane.
Le patch de chitosane fabriqué par I'équipe du Pr. David a été greffé sur le coeur dans
un modéle d’infarctus du myocarde chez le rat adulte. Le projet s’est ainsi déroulé en
trois étapes :

- Etape 1 : préparation de I'hydrogel de chitosane
- Etape 2 : caractérisation physico-chimique de I'hydrogel de chitosane
- Etape 3 : greffe et évaluation des effets biologiques de 'hydrogel de chitosane
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Je me suis plus particulierement impliquée dans la troisieme et derniere étape de
ce projet qui a permis la publication d’un article scientifique : Fiamingo A, Montembault
A, Boitard SE, Naemetalla H, Agbulut O, Delair T, Campana-Filho SP, Menasché P, et
David L. 2016. « Chitosan Hydrogels for the Regeneration of Infarcted Myocardium :
Preparation, Physicochemical Characterization, and Biological Evaluation ».
Biomacromolecules 17 (5) : 1662-72.

Suite aux implantations de ces patchs chez le rat, le taux de récupération de la
fonctionnalité cardiaque a été analysé et une étude histologique des tissus a été
également réalisée (formation de néo-vaisseaux, colonisation du biomatériau aprés la
greffe, effet sur le myocarde infarci). L’objectif de cette étude était donc de vérifier la
biocompatibilité des patchs mais également d’analyser le réle des hydrogels de
chitosane dans la recouvrance de la fonction cardiaque. Les analyses histologiques
permettront de mieux comprendre les mécanismes sous-jacents.
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Matériel et méthode

1. Préparation des hydrogels physiques de chitosane

Un hydrogel physique est obtenu grace a la formation de liaisons de faibles
énergies et donc réversibles a la difféerence des liaisons covalentes d’un hydrogel
chimique. Ainsi, par exemple le collagene, la gélatine ou l'agarose forment des
hydrogels physiques en solution. Le chitosane utilisé dans cette étude se caractérise
par un faible degré d’acétylation (2,8%) qui permet de limiter les réactions
inflammatoires. Les hydrogels physiques de chitosane ont été obtenus en utilisant
deux méthodes de gélification : NaOH aqueux ou NH3 gazeux (Montembault et al.
2006) (Figure 70).

r

a) b)

Chitosan solution _

NH:OH solution

25.0cm

A y

Figure 70 : Processus de fabrication des hydrogels de chitosane.

Les hydrogels, une fois obtenus, sont lavés rigoureusement et stockés dans
leau. Les hydrogels sont ensuite stérilisés par autoclave en milieu liquide. Tous les
détails concernant I'obtention des hydrogels de chitosane sont indiqués dans l'article
intégré a ce chapitre. Différentes concentrations initiales de chitosane ont été étudiées
(1,5%, 2% et 3,5%) et une nomenclature est utilisée pour identifier les différents
hydrogels : Ch-X-Y-St, ou X correspond a la concentration du chitosane utilisé et Y a
la méthode de gélification (S pour le NaOH aqueux et N le NH3 gazeux). St indique
que I'hydrogel a été stérilisé.

2. Evaluation physico-chimique du chitosane

Différentes analyses physico-chimiques des hydrogels de chitosane ont été
menées. Ainsi, des tests de tension et des tests de suturabilité ont été effectués. Les
tests de tension permettent de déterminer le module élastique de I'hydrogel (donné en
kPa) et lallongement maximal du patch jusqua a la rupture (donné en %
d’allongement). Le test de suturabilité permet de déterminer la tension maximale
supportée par 'hydrogel au moment de la suture (fil prolene 6/0). Tous les détails
expérimentaux de ces procédures sont indiqués dans [larticle du journal
Biomacromolécules inséré en annexe du travail de these.
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3. Obtention du modele ischémique et implantation des hydrogels de
chitosane
a) Modele de ligature de I'artéere coronaire gauche descendante

Les rats femelles Wistar de 200 grammes sont anesthésiés avec 2 a 3 %
isoflurane (Baxter, Maurepas, France) : 3 % pour l'induction et 2 % pour l'entretien.
Aprés intubation trachéale, la ventilation mécanique (Minerve, Esternay, France) est
fixte a un taux de 70 respiration/min et avec un volume de 0,2 L en insufflation
moyenne et la température corporelle est maintenue a 37°C (table d’opération
chauffante thermostatée). Avant la thoracotomie, les animaux recoivent une injection
de 10 mg/kg de kétoprofene en sous cutanée (Merial, Lyon, France). lls sont ensuite
tondus trés largement au niveau du cdté gauche du thorax puis la zone est désinfectée
avec de la bétadine. Le coeur est approché par une thoracotomie gauche au niveau
du 4éme espace intercostal gauche. Les poumons sont écartés du champ opératoire
et protégés a l'aide d’'une compresse, puis le péricarde est incisé. L’infarctus du
myocarde est créé par ligature permanente de l'artére coronaire gauche descendante
(fil polypropyléne 6-0, Ethicon, Somerville, NJ) (Figure 71).

Ligation

LAD ligation

—————> WV,

Figure 71 : Obtention du modele d'insuffisance cardiaque ischémique parligature de l'artére coronaire gauche
descendante (LAD Ligation). Apresla pose de la ligature, la zone quin'est plus irriguée se nécrose et blanchit:
c'est lazone infarcie (enviolet sur le schéma).

L’ischémie est confirmée par un blanchiment visible du cceur sous la ligature. Le
thorax est alors refermé par un monofil 4/0, aiguille CC1, Ethicon puis les rats recoivent
une injection de xylocaine, a 7mg/kg, en local en intercostal et le pneumothorax est
drainé. La peau est ensuite suturée (fil tressé 4/0, aiguille CC1, Ethicon) et les rats
sont réhydratés avec du sérum physiologique a 37°C. Les animaux sont extubés dés
gu’ils peuvent respirer spontanément. L'opération chirurgicale dure 20 minutes (5
minutes pour la réalisation des infarctus et 15 minutes pour la préparation des animaux
et les sutures). A leur réveil, chaque rat est isolé dans une cage, au calme. lis recoivent
une injection de kétoprofene a 10 mg/kg 24 heures post-op et jusqu'a 72 heures. Trois
semaines aprés linfarctus du myocarde, les rats subissent une évaluation
échocardiographique pour analyser la fonction ventriculaire gauche (LV), et seulement
ceux ayant une fraction d'éjection entre 20 a 45% sont sélectionnés pour le projet.
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b) Implantation des patchs chez le rat ischémié

Trois semaines aprés la réalisation de l'infarctus chez les rats, les animaux sont
opérés de nouveau pour limplantation (ou non) des patchs. Les animaux sont
anesthésiés avec 2 a 3 % isoflurane (Baxter, Maurepas, France) : 3 % pour l'induction
et 2 % pour l'entretien. Aprés intubation trachéale, la ventilation mécanique (Minerve,
Esternay, France) est fixée a un taux de 70 respiration/min et avec un volume de 0.2L
en insufflation moyenne et la température corporelle est maintenue a 37°C (table
d’opération chauffante thermostatée). Le thorax est désinfecté a la bétadine. Avant la
sternotomie, les animaux recoivent une injection de 10 mg/kg de kétoproféne en sous
cutanée (Merial, Lyon, France). La sternotomie médiane est réalisée par incision de la
peau avec un scalpel surmonté d’une lame stérile de 12 cm puis le sternum est coupé
en son milieu avec des ciseaux a bouts arrondis. Les poumons sont écartés avec des
compresses humides et le péricarde est incisé. Le coeur est séché avec une petite
éponge et le patch de chitosane est placé sur la zone infarcie (ventricule gauche
blanchi) et suturé avec 3 points de suture discontinus (fil polypropylene 6-0, Ethicon,
Somerville, NJ). Les deux parties du sternum sont suturées en placant des points de
suture entre les cotes avec un monofil 4/0, aiguille CC1, Ethicon. Le pneumothorax est
drainé puis la peau est suturée par un fil tressé 4/0, (aiguille CC1, Ethicon). Les rats
recoivent une injection de buprénorphine 0,1 mg/kg en IP + xylocaine, a 7mg/kg en
sous-cutanée pour une action plus longue, et les rats sont réhydratés avec du sérum
physiologique a 37°C. Les animaux sont extubés dés qu’ils peuvent respirer
spontanément. L'opération chirurgicale dure 30 minutes environ (15 minutes pour
limplantation des patchs et 15 minutes pour la préparation et les sutures). A leur réveil,
chaque rat est isolé dans une cage, au calme. lls recoivent une injection de
kétoproféne a 10 mg/kg 24 heures post-op et jusqu'a 72 heures. Les animaux seront
euthanasiés 14 jours aprés limplantation pour étudier l'effet des patchs sur le
myocarde. La procédure est illustrée dans la Figure 72.
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Figure 72 : Implantation des hydrogels de chitosane aprés laréalisation desinfarctus. A) Observation du patch
avant limplantation, leur structure est rigide et facilementmanipulable. B) Ob servation de la zone blanchit sur le
coeur apres réalisation de l'infarctus, C) Visualisation des patchs implantés par sutures myocardiques, D)
observation d’un coeur apres section transversale : le myocarde infarci tres afiné et blanchi estvisible ainsi que le
patch suturé.

c) Répartition des animaux par groupe

Trois semaines aprés la réalisation des infarctus chez des rats Wistar agés de 2
mois, une premiére évaluation échocardiographique est réalisée. Les animaux dont la
fraction d’éjection est inférieure ou égale a 50% sont inclus dans I'étude. Les patchs
de chitosane sont implantés pendant 1 mois. La fonction cardiaque est a nouveau
mesurée et les coeurs sont prélevés pour effectuer les analyses. Deux formulations de
patchs de chitosane avaient été initialement fabriqués pour les études biologiques :
ch-2,0-S-St et ch-3,5-S-St. Les premieres implantations des hydrogels ch-3,5-S-St ont
révélé une incompatibilité : la composition des hydrogels en chitosane influe de
maniére importante sur la rigidité de I'hydrogel, ce qui a induit des problémes
cardiagues suite a la greffe. Une nouvelle formulation a été donc ajoutée a l'étude
biologique en remplacement des ch-3,5-S-St : ch-1,5- S-St. Au total, 32 animaux ont
été inclus dans l'étude dont 12 animaux greffés avec les patchs ch-2,0-S-St, 12
animaux ch-1,5-S-St et 8 animaux contréle ayant un infarctus du myocarde sans
traitement. La perte moyenne des animaux est de I'ordre de 20 %. Ce chiffre dépend
de la réaction de lanimal aprés linfarctus du myocarde mais également a la
succession de deux opérations thoraciques lourdes.

4. Histologie et immunomarquage

Suite au sacrifice aprés la derniére échographie, les coeurs sont explantés et
séparés en deux moitiés au travers de la zone infarcie. Les tissus sont immédiatement
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fixés dans du paraformaldéhyde 4% pendant 24 heures, déshydratés et inclus dans la
paraffine. Des coupes en série sont effectuées puis colorées avec I'hématoxiline-
éosine. Pour plus de détails concernant l'histologie et les immunomarquages,
consulter la méthodologie des chapitres précédents.

5. Observation par IRM des cceurs infarcis apres greffe des patchs de
chitosane

Aprés le prélevement des cceurs infarcis, suite a I'implantation (ou non) des
hydrogels de chitosane, certains coeurs sont placés dans une solution de cardioplégie
a 4°C (CP1B solution hypertonique K [0,8mmol/ml] et Mg [0,8mmol/ml] et procaine) et
transportés a la platerforme d’'imagerie du centre CNRS a Gif-sur-Yvette. Les images
IRM ont été obtenues par FLASH en 2D (Fast low angle shot magnetic resonance
imaging). Cette technique permet d’obtenir des images IRM de maniére trés rapide.
L’imagerie par résonnance magnétique est une technique couramment utilisée pour le
diagnostic médical. Elle permet d’obtenir des images tridimensionnelles et des coupes
anatomiques de trés haute précision a partir de l'observation de la résonance
magnétique nucléaire des protons présents dans I'eau des tissus. La premiere étape
consiste en un alignement des protons dans la méme direction grace a un aimant
puissant. Une onde radio dont la fréquence correspond a la fréquence de rotation des
protons est ensuite émise pour apporter I'énergie aux protons (phénoméne de
résonnance) et leur permettre de se synchroniser. A l'arrét de 'aimant, les protons
vont se désynchroniser et revenir a leur état initial en émettant un signal (une onde
qgu'il est possible de capter). Une cartographie de la localisation de ces protons est
alors possible par détection spatiale du signal émis et donne une image. La
morphologie du signal émis par les protons dépend du temps que mettent les protons
a revenir dans 'axe de I'aimant (temps T1 de relaxation) et du temps qu'ils mettent a
se déphaser de nouveau (temps T2). Ces deux temps sont spécifiques de chaque
tissu en fonction de sa composition en eau. Dans le cas de 'IRM FLASH, la mesure
des temps T1 et T2 est raccourcie drastiguement (jusqu'a deux ordres de grandeur)
sans perte de la qualité des images. La reconstruction de l'image réalisée par IRM
FLASH en temps réel posséde une résolution temporelle de 20 millisecondes
(1/50éme de seconde) soit une réduction du temps d’acquisition d’'un facteur de 10
000 par rapport a 1985. Plus réecemment, les acquisitions par IRM FLASH ont été
combinées avec une reconstruction des images itératives régularisées par inversion
non linéaire pour atteindre un IRM en temps réel avec une résolution temporelle de 20
a 30 milisecondes pour les images avec une résolution spatiale de 1,5 a 2,0
millimeétres. Les parametres de résolution utilisés pour 'analyse des coeurs de rats
sont les suivants :

- 2D-section axiale Z FLASH E3 256x256_0.5mm NS=4
- 2D-section sagittale X FLASH E4 256x256_0.5mm NS=4
- 2D-section coronale Y FLASH E5 256x256 0.5mm NS=4
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Résultats

1. Caractérisation physico-chimique des hydrogels de chitosane
a) Concentration en chitosane

La concentration en chitosane difféere entre celle de la solution initiale utilisée
pour la fabrication et celle de I'hydrogel final. Ainsi comme nous pouvons le voir en
Figure 73, pour les hydrogels stérilisés et gélifiés avec la méthode du NaOH aqueux
(Ch-S-St), ayant un pourcentage initial de 1,5%, 2% ou 3,5%, ont en réalité un
pourcentage de chitosane respectivement d’environ 3%, 4% et 7%. Ce sont ces
valeurs qui seront utilisées pour la suite de la caractérisation physico-chimique des
hydrogels. Le processus de stérilisation affecte Iégérement cette concentration
(comparaisons des courbes Ch-S et Ch-S-St) au contraire du processus de gélification
utilisé (courbes Ch-N et Ch-N-St). En effet, parmi les deux méthodes de gélification
utilisées (voir Préparation des hydrogels physiques de chitosane, page 157) nous nous
sommes focalisés sur la méthode du NaOH aqueux qui a été utilisé pour 'évaluation
biologique des hydrogels. Les différences observées entre ces deux méthodes, dans
la caractérisation physico-chimique de ces hydrogels, ne seront pas discutées ici mais
sont accessibles dans l'article intégré a la partie annexe.
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Figure 73 : Concentration finale en chitosane dans les hydrogels ([Chitosan]gel) avantstérilisation (Ch-S et Ch-N)
et apres stérilisation (Ch-S-Stet Ch-N-St) en fonction de la concentration initiale de la solution de chitosane
([Chitosan]Saol).

b) Allongement a la rupture

L’allongement ala rupture estune caractéristique des matériaux. Elle représente
la capacité du matériau a s’allonger sous la contrainte d’une traction avant de casser.
Pour les hydrogels de chitosane Ch-S-St, ce paramétre varie avec la concentration en
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chitosane (Figure 74). Plus la concentration est importante plus I'hydrogel peut
s’allonger avant de rompre. Les hydrogels utilisés dans cette étude ont un allongement
a la rupture compris entre 25 % et 55%. Lors de la contraction, le cceur subit une
déformation du méme ordre de grandeur puisque la valeur normale, pour lHomme, de
la fraction de raccourcissement de la surface du ventricule gauche est de l'ordre de
0,4 40,5 (soit40 a 50%).
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Figure 74 : Allongementalarupture des hydrogels non stérilisés (Ch-S et Ch-N) ou stérilisés (Ch-S-St et Ch-N-
St) enfonction de la concentration finale en chitosane ([Chitosan]Gel).

c) Module élastique

Le module élastique est également un paramétre important qui doit étre
compatible avec celui du coeur. Ainsi, les hydrogels de chitosane Ch-S-3,5-St, qui ont
une concentration en chitosane de 7% (Figure 73), présentent un module élastique
d’environ 70 kPa comme indiqué sur la Figure 75. Cette rigidité est incompatible avec
celle du cceur en diastole (environ 10-20 kPa, (Engler et al. 2008)) ce qui induit une
contrainte trop importante sur le myocarde suite a la I'implantation de cet hydrogel.
Cette contrainte a été a l'origine du déces prématuré des animaux implantés avec les
hydrogels Ch-S-3,5-St. I apparait clairement que seul les hydrogels, gélifiés avec le
NaOH aqueux, composé de moins de 4% de chitosane final (environ 2% de chitosane
initial), ont une rigidité compatible avec une greffe épicardique. En effet, les hydrogels
de composition en chitosane plus faible (ch-2,0-S-St et ch-1,5-S-St) ont une rigidité
respectivement de 30 et 20 kPa. lls sont plus adéquats pour étre supportés par le
cceur. Seuls ces deux derniers hydrogels ont donc été évalués pour la greffe
épicardique.
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Figure 75 : Module élastique des hydrogels non stérilisés (Ch-S and Ch-N) ou stérilisés (Ch-S-St et Ch-N-St) en
fonction de la concentration finale en chitosane ([Chitosan]Gel)

d) Test de suturabilité

Enfin, les hydrogels ont fait 'objet d’'une évaluation de résistance a la suture, un
parametre important pour des patchs dont le destin est d’étre suturé sur le myocarde.
Les contractions cardiaques peuvent en effet induire un stress important sur les
sutures et étre a l'origine du déchirement du patch si celui-ci n'est pas assez résistant.
Pour mesurer ce paramétre, une suture est faite dans I'hydrogel (épaisseur 1 mm) et
une force est appliquée graduellement sur le fil (0,5 N/min) jusqu'a rupture. Les
hydrogels testés (Ch-S-1,5-St et Ch-S-2-St) posséedent une résistance a la suture
comprise d’environ 10 gf/mm (Figure 76) ce qui est suffisant pour résister aux
contraintes de la greffe épicardique (Mayrose et al. 1999).
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Figure 76 : Résistance ala suture normalisée des hydrogels non stérilisés (Ch-S et Ch-N) ou stérilisés (Ch-S-St
et Ch-N-St) en fonction de la concentration finale en chitosane ([Chitosan] (1 gf =1 Gram-Force = 0,0098
Newton).

2. Evaluation biologique des hydrogels de chitosane

Aprés avoir caractérisé les hydrogels de chitosane de maniere physico-chimique,
les patchs ont été testés in vivo afin d’évaluer leur biocompatibilité et leur
biofonctionnalité dans un modéle d’insuffisance cardiaque d’origine ischémique chez
le rat. Les patchs Ch-2,0-S-St et Ch-1,5-S-St ont été implantés pendant 1 mois
(Rappel : les patchs ch-3,5-S-St ont été retirés de I'étude car non compatibles avec le
ceeur). La fonction cardiaque a été évaluée trois semaines apres la réalisation de
l'occlusion coronaire (Baseline) et 1 mois aprés limplantation des hydrogels a la
surface de la zone infarcie (Endpoint). Les résultats sont présentés dans la Figure 77.
L’analyse de différents parametres cardiaques dont la mesure du volume du ventricule
gauche en fin de diastole et de la fraction d’éjection a donné des résultats non
significatifs ce qui suggéere que les patchs n'ont pas permis une amélioration de la
fonction cardiaque. Cependant aucune dégradation de la fonction n'est observable
démontant la biocompatibilité et la sécurité des hydrogels de chitosane. On peut noter
que, une fois linfarctus installé et en 'absence de traitement, la fonction cardiaque ne
se dégrade pas aprés 1 mois d’'implantation.
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Figure 77 : Analysesde la fonction cardiaque par échocardiographie transthoraciques. Les donnéesbaseline
correspondentaux mesures effectuées avant et endpointapres limplantation des patchs de chitosane. LVEDV :
Volume du ventricule gauche en fin de diastole ; LVEF : fraction d’éjection du ventricule gauche.

Aprés sacrifice des animaux, les coeurs ont été prélevés et certains ont été
analysés par IRM (Figure 78). L'IRM permet de réaliser des coupes virtuelles des
tissus et ainsi de visualiser les cceurs greffés avec les patchs in toto. Sur les images
IRM, les infarctus sont des zones de tissu nécrosé contenant peu d’eau, ils
apparaissent donc de couleur sombre tandis que les hydrogels de chitosane qui sont
majoritairement constitués d’eau apparaissent en gris clair. D’aprés les images d'IRM
FLASH, l'infarctus est visible uniquement sur le ventricule gauche selon les différents
angles de vue (A, B et C). Il est transmural et situé sur les 2/3 du cceur en partant de
lapex. La paroi infarcie est trés affinée et le ventricule gauche a commencé a se

dilater.

Concernant les images du cceur greffé avec un hydrogel de chitosane ch-1,5- S-
St (D, E et F), le patch est présent 1 mois aprés I'implantation et ne semble pas s’étre
dégradé. Il a été greffé au-dessus de la zone infarcie et recouvre toute la longueur de
la paroi du ventricule gauche. Sa taille est d’ailleurs Iégérement supérieure a celle du
cceur. Le patch semble bien intégré au myocarde infarci et I'épaisseur du patch est
similaire a celle du myocarde normal.

166



Chapitre 3 : Hydrogels de chitosane
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Figure 78 : Images obtenues par Imagerie a Résonnance Magnétique Nucléaire FLASH selonlesaxes X, Y et Z
correspondantaux vues sagittales, coronales et axiales d’un coeur infarci (A @ C) et d’un cceur infarci aprés greffe
d’un patch de chitosane ch-1,5- S-St (D a F). L'infarctus correspond ala zone sombre ot le myocarde esttres
affiné (pointillé jaune) etle patch est visible surlesimages D, E et F parune zone plusclaire (pointillé jaune).lla
été implanté au-dessus de la zone infarcie pour combler la perte de tissu myocardique.

L’IRM a permis d’effectuer une premiére analyse des hydrogels. Afin d’obtenir
une analyse plus poussée de la réaction du patch sur le myocarde infarci, une étude
histologique sur coupes paraffines ainsi qu'une étude immunohistochimique sur
coupes congelées ont ensuite été réalisées. L’inclusion des tissus dans la paraffine
permet d’obtenir une analyse histologique et morphologique des cellules présentes
dans les tissus. Cependant lutilisation de coupes congelées pour la détection de
protéines par immunomarquage est nécessaire pour confirmer les observations, c’est
pourquoi les deux types de coupes ont été réalisées dans cette étude.

L’analyse histologique de la jonction patch/myocarde a montré des différences
entre les hydrogels Ch-2,0-S-St et Ch-1,5-S-St (Figure 79). En effet, dans un premier
temps, la dégradation des patchs semble différente : les hydrogels Ch-1,5-S-St
présentent des signes de dégradation (formation de trous et de travées) tandis que les
hydrogels Ch-2,0-S-St n'en possédent que trés peu. Dans un second temps, la
dégradation des hydrogels est corrélée a la colonisation difféerente des patchs par les
cellules hotes. Des cellules ont infiltré les hydrogels Ch-1,5-S-St a l'intérieur des
travées et des trous. La fragilisation des hydrogels a donc permis une meilleure
infiltration des cellules. Dans un troisieme temps, la fibrose présente dans la zone
infarcie a I'endroit ou les patchs de chitosane ont été greffés semble plus fine aprés
limplantation des patchs Ch-1,5-S-St. De plus, l'adhérence des patchs sur le
myocarde est plus faible pour les patchs Ch-2,0-S-St. Des espaces sont visibles entre
hydrogel et le myocarde (*). La présence de cellules géantes multinuclées dans les
tissus a proximité des patchs Ch-2,0-S-St est un signe de faible biocompatibilité. A
linverse, la présence de cellules infiltrées mononuclées dans les hydrogels Ch-1,5-S-
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St est un bon indicateur de biocompatibilité. Les hydrogels Ch-1,5-S-St ayant la plus
faible concentration de chitosane avec la plus faible rigidité de 'ensemble des
hydrogels testés semblent étre les meilleurs pour 'implantation cardiaque.

Ch-2.0-S-St

SRS
Fibrosis .

Ch-1.5-S-St

Figure 79 : Etude de la colonisation des hydrogels de chitosane Ch-2,0-S-St(a et b) et Ch-1,5-S-St (c etd) apres
1 moisde greffe et analyse dutissu fibreux présentdansla zone infarcie par coloration hématoxyline-éosine sur
coupes paraffines des cceurs. Les hydrogels apparaissenten rose vif sur les images. Barre d’échelle : a et c)
200um etb et d) 50um.

De nombreuses cellules de I'héte ont colonisé les hydrogels Ch-1,5-S-St. L’étude
du phénotype de ces cellules a été effectuée en analysant en détail les coupes
paraffines  aprés coloration  hématoxyline-€osine et apres différents
immunomarquages (Figure 80). La présence de cellules dans les travées de
dégradation des hydrogels a d’abord été vérifiée par immunomarquage nucléaire. La
forme des noyaux révélés par le marquage Hoechst semble indiquer que ces cellules
sont viables. L’observation des cellules, a partir des coupes paraffines, a démontré la
présence de cellules inflammatoires (macrophages) mais également des fibroblastes
a l'origine du tissu fibreux. Des cellules endothéliales semblent également présentes
sur les coupes paraffines des hydrogels greffés mais également sur les
immunomarquages. En effet, des cellules RECA-1 positives sont présentes dans les
travées des hydrogels.
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Figure 80 : Caractérisation des cellules ayantinfiltré les hydrogels a Ch-1,5- S-St de chitosane par coloration
hématoxyline-éosine sur coupe paraffine (A) etimmunomarquages des noyaux (DAPI) et des cellules
endothéliales (RECA-1) (Bet C). Barre d’échelle : 50um A) et 200um (B et C).
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Conclusion

Cette étude a démontré qu’il est possible d’obtenir des hydrogels physiques de
chitosane en utilisant deux méthodes de gélification (NaOH aqueux ou NH3 gazeux).
En fonction du processus de gélification utilisé et de la concentration de chitosane
employée, les parametres physico-chimiques des hydrogels obtenus varient
fortement. De méme, la stérilisation par autoclave induit aussi des modifications de
ces propriétés physico-chimiques. II est également démontré que ces hydrogels
peuvent étre conserves pour de longues périodes sans perdre leurs propriétés
physico-chimiques (voir article en annexe).

Cette étude nous a permis de démontrer que les hydrogels gélifiés par la
méthode du NaOH aqueux, stérilisés et contenant une concentration initiale inférieure
a 2% de chitosane était compatible, d’un point de vue physico-chimique, avec la greffe
épicardique. Ces hydrogels possedent en effet un module élastique similaire a celui
du myocarde (en diastole), ont un allongement a la rupture et une suturabilité
compatible avec les contraintes de la greffe épicardique.

Les hydrogels de chitosane produits a partir d’'une solution initiale de 1,5% sont
ainsi parfaitement implantés sur le coeur et présentent une dégradation partielle qui
s’accompagne de l'infiltration de cellules mononuclées qui présentent, pour partie, un
phénotype endothélial. Cependant nous n’avons pas pu mettre en évidence une
amelioration de la fonction cardiaque suite a la greffe de ces hydrogels. Cependant, il
faut noter que l'implantation épicardique de ces hydrogels ne s’accompagne pas d’une
dégradation de la fonction cardiaque dans un modeéle d’infarctus chez le rat. Ainsi ces
hydrogels semblent ne pas avoir d’effets délétére sur la fonction cardiaque. Tous ces
résultats montrent que les hydrogels de chitosane possedent les caractéristiques
physico-chimiques, mécaniques et biologiques optimales pour un usage en thérapie
cardiaque.
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Discussion et Perspectives

Malgré des résultats positifs concernant la biocompatibilité et 'absence de
toxicité et d’effets déléteres des hydrogels de chitosane, nous n'avons pas pu mettre
en évidence une amélioration fonctionnelle suite a limplantation dans un modéle
d’'infarctus chez le rat. L’hypothése principale de cette absence d’effet est que les
hydrogels de chitosane ne permettent pas une infiltration cellulaire suffisante pour
induire une angiogénése assez rapide permettant une perfusion de la zone infarcie.
Comme indiqué dans l'introduction de ce chapitre, le degré d’acétylation du chitosane
est responsable, au moins en partie, de ses propriétés biologiques (Chatelet, Damour,
et Domard 2001). Le chitosane utilisé dans cette étude posséde un faible degré
d’acétylation (2,8%). Des études ont démontré que des degrés d’acétylation plus
élevés pouvaient avoir un impact positif sur la bioactivité du chitosane. Ainsi, en 2010
Barbosa et al., ont étudié la réaction inflammatoire induite par le chitosane ayant un
degré d’acétylation de 4% ou 15% (Barbosa et al. 2010). A l'aide du modéle sous-
cutané de la poche d’air (air-pouch), ils ont démontré que le chitosane ayant un degré
d’acétylation de 15% posseéde la plus forte capacité a attirer les leukocytes et les
cellules inflammatoires. Comme linflammation et la régénération sont des processus
étroitement intriqués, ce résultat suggére que le degré d’acétylation du chitosane
pourrait étre un parameétre important dans le cadre de la thérapie cardiaque. De la
méme maniere, une étude plus récente (Haastert-Talini et al. 2013), effectuée dans le
cadre de la thérapie de reconstruction atrtificielle du systéme nerveux périphérique, a
démontré qu'un degré d’acétylation supérieur a celui employé dans notre étude (5%
vs 2,8%) était plus favorable qu'un faible degré d’acétylation. Une des pistes
d’amélioration des patchs de chitosane pourrait donc étre d’augmenter son degré
d’acétylation. Une étude préliminaire est en cours au laboratoire et jai pu effectuer
limplantation de patchs de chitosane ayant un degré d’acétylation de 38%. Les
premiers résultats fonctionnels de cette étude sont indiqués dans la Figure 81.

Les rats implantés avec le patch en hydrogel de chitosane (degré d’acétylation =
38%) ont une fonction cardiague améliorée comparativement au groupe contrdle
comme le démontre la diminution de la variation des volumes télésystoliques et
télédiastoliques (diminution de la dilation cardiaque liée a linfarctus) et 'amélioration
du volume d’éjection comparativement au groupe contréle. Les variations fractions
d’éjection du groupe traité sont également améliorées comparativement au groupe
controle (8,89%+3,75% vs -12,41%+1,41%). Les analyses histologiques de ces coeurs
sont en cours au laboratoire. Nous pouvons cependant émettre I’hypothése que ce
degré d’acétylation supérieur a induit une réaction inflammatoire plus importante qui
pourrait conduire a lactivation de voie de réparation endogéne et/ou a une
angiogenese plus importante au site d’implantation (pour rappel, les hydrogels sont
greffés sur la cicatrice fibreuse). Les mécanismes de cette amélioration fonctionnelle
seront analysés au laboratoire.
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Figure 81 : Variation des volumes télédiastoliques (VTD), télésystoliques (VTS) et d’éjection (VE) avant et aprés
la greffe (en mL) suite a I'implantation d’un hydrogel de chitosane ayantun degré d’acétylation (DA) de 38%
(n=5). Le groupe contrble correspond a des rats infarcis ayant subiune injection de PBS intracardiaque (n=3).

Les futurs développements des hydrogels de chitosane se focaliseront sur
laccélération des cinétiques de résorption, l'amélioration de [linfiltration de
macrophages et de linduction de la polarisation de ces macrophages vers le
phénotype M2 pour favoriser la reconstruction tissulaire.

Dans un deuxieme temps, ce type de biomatériau pourrait également étre utilisé
pour délivrer, localement, des biomolécules cardioprotectrices afin d’améliorer les
effets fonctionnels. Ainsi il est connu (voir Introduction Generale) que les cellules
souches mésenchymateuses sont impliquées dans la réparation du tissu cardiaque
grace a leur capacité a sécréter de nombreuses molécules modulatrices. Ces facteurs
sécrétés sont désignés sous le terme de « secrétome ». Ce secrétome peut étre isolé
a partir du milieu de culture de ces cellules. Les hydrogels de chitosane peuvent alors
étre enrichis avec ce secrétome afin de favoriser I'invasion cellulaire de 'hydrogel ce
qui devrait permettre d’améliorer la régénération cardiaque. Cette stratégie sera
développée dans les années a venir au laboratoire.
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Conclusion géneérale

La technologie des feuilles de cellules associant des cellules nourricieres servant
de support trophique pour les cellules souches cardiaques est une stratégie
prometteuse. Néanmoins dans un contexte de thérapie cellulaire cardiaque, méme si
les feuilles de cellules présentent de nombreux avantages, elles ont également des
inconvénients. En effet, la co-culture des deux types cellulaires est une étape
déterminante pour I'obtention des feuilles. L’analyse des feuilles de cellules souches
mésenchymateuses issues du tissu adipeux (ADSC) a montré des résultats
intéressants concernant la stabilisation de la fonction cardiaque du modéle murins de
cardiomyopathie dilatée cependant la co-culture avec les précurseurs cardiaques n'a
pas été possible. A contrario, 'association des myoblastes avec les précurseurs a été
possible mais la greffe épicardique des feuilles composites s’est révélée décevante.
Ces deux études ont permis de montrer le potentiel thérapeutique des feuilles d’ADSC
mais a également mis en évidence une maniabilité réduite avec une fragilité élevée
rendant les implantations difficiles. Ne possédant pas de support physique externe
autre que la matrice extracellulaire produite par les cellules elles-mémes, il est difficile
de moduler les parametres physico-chimiques comme la rigidité, la rétention et
F'organisation des cellules d’intérét.

C’est pourquoi les matrices en nanofibres de collagéne ont été développées. En
effet, les matrices électrospinnées en collagene possedent des caractéristiques
physico-chimiques proches de celles du myocarde, notamment concernant la rigidité
de 10kPa. L'utilisation du collagéne, protéine native abondamment présente dans la
matrice extracellulaire cardiaque, a montré de trés bons résultats concernant l'inocuité,
la biocompatibilité pour des cellules souches pluripotentes induites humaines dérivées
en cardiomyocytes (iPS-CM), et la réponse inflammatoire induite. Les patchs préparés
avec 10% d’acide citrique, chauffé a 150°C pendant 150 minutes et ensemencés avec
des iPS-CM ont permis une amélioration significative de la fonction cardiaque des
animaux en insuffisance cardiaque. Malgré I'absence des cellules greffées 14 jours
apres limplantation, une amélioration de langiogénése et une induction du
remodelage cardiaque bénéfique peuvent suggérer que les matrices de collagéne
associées aux hiPS-CM permettent l'activation de certaines voies de réparation
cardiaque endogéne via des facteurs paracrines. Autrement dit, les patchs de
collagéne ont induit une diminution du processus de remodelage délétéere et/ou un
prolongement du remodelage bénéfique. Cependant, 'absence des cellules aprés la
greffe, démontre que les matrices de collagéne doivent encore étre améliorées.

Malgré de nombreuses années de recherche dans le domaine de la thérapie
cellulaire cardiaque, retrouver les cellules d’intérét plusieurs jours/semaines apres la
greffe demeure un épineux probléme. De nombreuses études ont montré que ['effet
bénéfique induit par la présence des cellules dans les biomatériaux passe trés souvent
par l'activation des voies paracrines. L’effet bénéfique dépendrait donc de la
guantité/qualité des facteurs produits par les cellules avant et pendant leur disparition.
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Une des pistes de réflexion serait donc de développer des biomatériaux contenant
uniquement les facteurs produits par les cellules d’intérét. Pour une approche de
traitement par greffe épicardique, le développement d’'un patch modulable
physiquement et chimiquement est alors nécessaire. C’est dans cette optique que les
hydrogels de chitosane ont été évalués. Les résultats ont permis de définir un protocole
d’obtention des hydrogels dont les propriétés physico-chimiques telles que la
concentration en chitosane, la suturabilité, la résistance a I'élongation, la rigidité et la
conservation sur le long terme ont été modulées. Les implantations des hydrogels dans
un modele d’infarctus du myocarde chez le rat ont démontré la biocompatibilité, la
colonisation du patch par les cellules de I'hdéte et 'absence d’effets déléteres sur la
fonction cardiaque. La modulation du degré d’acétylation semble également, par elle-
méme et sans ajout d’autres facteurs, améliorer la fonction cardiaque (étude en cours).
L’obtention d’un patch modulable et biocompatible est donc possible a partir des
hydrogels de chitosane et pourrait donc étre utiisée comme transporteur de facteurs
cardioprotecteurs. L’étape suivante pourrait donc consister a incorporer dans ces
hydrogels difféerentes molécules, issues des cellules d’intérét, qui pourraient avoir un
effet bénéfique sur la fonction cardiaque.

Les différentes stratégies de thérapie cardiaque explorées ici démontrent bien
linocuité et l'efficacité de la greffe épicardique sur la fonction cardiaque. Les pistes
d’amélioration sont nombreuses et sont décrites plus en détail dans le chapitre suivant.
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Discussion et perspectives générales

1. Choix du modele

L'objectif principal était avant tout de démontrer que les stratégies développées
dans ce travail de these peuvent avoir un réel intérét dans le domaine de la thérapie
cellulaire cardiaque. Il s'agissait également de définir les effets physiologiques de ces
approches dans le but de prédire leur efficacité pour une translation en clinique
humaine. Cependant, la capacité des études précliniques a prédire de maniere fiable
leffet qu'auront ces stratégies aprés implantation chez 'Homme reste encore trés
limitée et hasardeuse (Lafont et Faxon 1998). Il y a cependant des preuves que le
choix avisé d'un modele animal peut apporter de précieuses informations concernant
la biodistribution, la migration et la persistance des cellules greffées, la faisabilité de
lapproche ainsi que la détermination des facteurs de risque et de la sureté du
traitement (van der Spoel et al. 2012). Le choix du modéle d'étude est important, méme
s'il n'existe pas de consensus concernant ce choix pour les phases d'études
précliniques. Les premieres études ont cependant majoritairement été menées al'aide
de modeles murins permettant plus aisément de déterminer les mécanismes d'action
du traitement, son innocuité et la présence/persistance des cellules dans le myocarde.
Les modéles de gros animaux sont quant a eux plutot utilisés dans un deuxieme temps
afin de Vérifier les aspects d'efficacité, de dosage et les techniques d'administration
utilisables. Cependant, ces modeéles restent imparfaits. L'amélioration de la fonction
cardiaque observée dans les modéles murins d’insuffisance cardiaque est souvent
supérieure a celle observée dans des modeles de gros animaux qui est, a son tour, la
plupart du temps supérieure a celle observée chez 'lHomme. En effet, les modeles
animaux sont souvent jeunes et exempts de facteurs de risques et de comorbidités
associés a linsuffisance cardiaque humaine. Chez 'Homme, viennent s’ajouter des
paramétres tels que le style de vie, le tabagisme, I'alimentation, et 'accumulation de
plusieurs pathologies associées qui peuvent entrainer des complications et la
réduction des effets d’un traitement donné. Les animaux ont également, probablement,
des capacités regénératives difféerentes de 'Homme. La recherche translationnelle
permettant la transition du laboratoire de Recherche aux centres médicaux nécessite
donc de prendre en compte le maximum de précautions (Lara-Pezzi et al. 2015).

Au sein des différents études, nous avons principalement utilisé le modéle murin
de cardiopathie dilatée induite par une invalidation conditionnelle du géne SRF.
Comme décrit précédemment, ce modele présente de nombreux avantages,
notamment une bonne reproductibilité chronologique des symptémes. Cependant,
linvalidation du gene SRF dans les cardiomyocytes induit une pathologie qui se
développe treés rapidement et estirréversible, la mort de ces derniers étant inéluctable.
Il est clair que les traitements testés (feuilles de cellules et patchs en nanofibres de
collagéne) n'ont pas pour objectif le remplacement total des cardiomyocytes du coeur,
puisque la pathologie ne peut que s’aggraver avec le temps. Cependant les
biomatériaux ont permis de stabiliser, voire d’améliorer de maniére significative, la
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fonction cardiaque malgré la rapidité de dégénération cardiaque du modele.
Néanmoins, il est vrai que ce modéle reste assez éloigné de la réalité des pathologies
humaines dont les mécanismes ne sont pas aussi drastiques et I'évolution plus lente.
De plus il faut également noter que ce modele est totalement immunocompétent.
Malgré une immunomodulation par injection de ciclosporine A, il est fortement
probable que les cellules greffées aient été rejetées plus ou moins rapidement. Pour
améliorer ce modele, il pourrait étre intéressant de croiser ce modele de
cardiomyopathie dilatée avec un modele immunodéprimé (souris RAG2-/-/[gamma c-,
Nude, ou NOD-Scid par exemple).

Le modéle d’infarctus du myocarde est un modeéle qui évolue plus lentement que
le modele de cardiomyopathie dilatée par invalidation conditionnelle du géene SRF.
Aprés l'occlusion vasculaire, la zone infarcie apparait et la fonction baisse tres
rapidement. Cette période aigle est suivie d’'une période de stabilisation ou la taille de
linfarctus varie trés peu. Aprés plusieurs semaines, les processus d’adaptation
s’essoufflent et le remodelage devient délétére entrainant une insuffisance cardiaque
terminale. Implantée durant la phase de stabilisation, la premiére formulation des
hydrogels de chitosane n'a pas eu d’effet sur la fonction cardiaque mais cette étude a
permis de démontrer l'innocuité et la biocompatibilité des hydrogels. Le modéle
d’infarctus du myocarde obtenu par ligature de l'artére coronaire gauche descendante
a été réalisé chez le rat car la visibilité vasculaire est meilleure que chez la souris (en
lien direct avec la taille de 'animal). Etant donné que les hydrogels de chitosane ne
sont pas cellularisés, aucune immunosuppression des animaux n'a été effectuée.
L’'objectif était en effet d’observer la réponse inflammatoire déclenchée par
Fimplantation.

2. Parametres affectants la survie des cellules
a) Phénotypedes cellules

Depuis quelques années les protocoles de différenciation cardiaque sont
robustes et reproductibles. I est maintenant relativement aisé d'obtenir des
progéniteurs cardiaques ou cardiomyocytes battants a partir de cellules souches
pluripotentes humaines. Cependant ces protocoles permettent d'obtenir un mélange
de cellules cardiaques ayant un phénotype atrial, nodal ou ventriculaire. Le type de
cellules cardiaques obtenues est pourtant d'une importance capitale pour la réussite
des études de thérapies cellulaires cardiaques, principalement pour favoriser
lintégration électrique et la coordination des cellules greffées au tissu de I'hdte (Ng,
Wong, et Tsang 2010). En effet, les différents types de cardiomyocytes ont des
caractéristiques électriques spécifiques (potentiel d'action) qui peuvent défavoriser
lintégration électrique si ces cellules ne sont pas placées dans un contexte tissulaire
compatible. Il existe des méthodes permettant l'obtention d'une population pure de
cardiomyocytes ventriculaires, atriales ou nodales (Josowitz et al. 2014; Chen et al.
2016), cependant, ces méthodes nécessitent des modifications génétiques des
cellules. Une étude comparant ces difféerents sous-types et leur efficacité dans le cadre
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de la thérapie cellulaire cardiaque reste a mener. Une caractérisation phénotypique
des cellules que nous avons utilisées pour ce travail pourrait étre intéressante.

b) Maturation des cellules

I faut noter que les cellules cardiaques obtenues, a partir de cellules souches
pluripotentes, ont un stade de maturation qui est trés similaire a celui des
cardiomyocytes foetaux en termes de capacité proliférative, de métabolisme et
d'électrophysiologie. Cependant, a la différence des cardiomyocytes adultes primaires,
elles peuvent étre cultivées durant de longues périodes sans perdre leur phénotype
contractile. Elles peuvent acquérir un phénotype plus mature avec un changement de
morphologie, d'électrophysiologie et une perte de capacité proliférative (Robertson,
Tran, et George 2013). Elles restent néanmoins différentes des cellules cardiaques
adultes. L'équipe de Murry a bien démontré que des cardiomyocytes dérivés de
cellules souches pluripotentes humaines pouvaient s'intégrer au myocarde de
primates et établir un couplage électrique avec les cellules hétes (Chong et al. 2014).
Cependant, l'apparition d'arythmies ventriculaires chez les sujets traités est attribuée
a limmaturité des cellules injectées. L'immaturité des cellules cardiaques utilisées en
thérapie cellulaire semble étre un facteur limitant. De la méme maniére, 'absence des
cellules apres la greffe lors de nos études pourrait étre le fait d'une maturation
insuffisante. I est encore trop tdét pour affirmer que les cardiomyocytes dérivés de
cellules souches pluripotentes peuvent étre suffisamment maturées pour mimer
parfaitement les caractéristigues d'un cardiomyocyte adulte. Cependant, des
protocoles de maturations permettent d'obtenir des cellules a un stade plus avancé,
comme le traitement des cellules avec I'hormone thyroide T3 (triiodothyronine) qui a
des effets sur la contractilité, le métabolisme énergétique et les mitochondries (Yang
et al. 2014). Des approches combinant des stimulations biologiques, électriques et
mécaniques semblent étre les plus prometteuses pour obtenir une maturation optimale
de ces cellules. Une étude de thérapie cellulaire comparant des cardiomyocytes a
différents stade de maturation pourrait nous éclairer concernant la meilleure stratégie
a adopter pour choisir les meilleures cellules. L’organisation des cellules entre elles,
plus proche du tissu myocardique, pourrait également influencer la maturation des
cardiomyocytes. C’estpourquoi, nous avons tenté d’aligner les nanofibres au sein des
matrices de collagéne. Le développement des matrices de collagéne est encore
nécessaire avant d’obtenir des nanofibres parfaitement alignées.

c) Contribution des autre types cellulaires

Le coeur est un organe qui est constitué de plusieurs types cellulaires. En plus
des cardiomyocytes, les fibroblastes et les cellules endothéliales sont essentielles au
bon fonctionnement du myocarde. Utiliser ces types cellulaires en association avec les
cardiomyocytes pourrait, peut-étre, permettre d'augmenter les survies des cellules
greffées (Pfannkuche et al. 2010 ; Yuan et Ma 2014). Des résultats préliminaires
obtenus au laboratoire montrent qu'il est possible de cultiver des cellules endothéliales
issues du sang de cordon (cellules CD31+) avec des cardiomyocytes dérivés des
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cellules souches pluripotentes humaines. Un biomatériau ensemencé avec ces deux
types cellulaires pourrait étre plus efficace, les cellules endothéliales participant a
langiogenese et a la formation d'une vascularisation plus précoce dans le greffon
ameliorant ainsi la survie des cardiomyocytes.

d) Hypoxie

Les cellules greffées de maniére épicardique sont placées dans une situation
hypoxique alors qu'elles sont cultivées in vitro avec une haute concentration
d'oxygene. Cette modification brutale pourrait également étre a l'origine de leur mort.
Des études ont montré que le pré-conditionnement de cellules a I'hypoxie améliore
leur survie et le taux de prise de greffe (Dall et al. 2016). Mais cette stratégie n'a pas
encore fait I'objet d'une évaluation clinique. Il est également possible d'envisager une
stratégie différente en apportant, lors de la greffe, un transporteur d'oxygéne comme
la protéine recombinante HemoxCell® (Le Pape et al. 2015). Cette molécule permet
le stockage et le relarguage d'oxygene en milieu hypoxique. Elle pourrait ainsi étre
couplée au biomatériau utilisé pour améliorer la survie des cellules greffées. Cette
stratégie est intéressante eta déja démontré des résultats encourageant. En 2012, Li
et ses collaborateurs ont utilisé un systtme d'encapsulation d'un transporteur
d'oxygene et ont montré qu'il était possible d'améliorer le niveau d'oxygene pour des
progéniteurs cardiaques (Li, Guo, et Guan 2012).

e) Facteurs mécaniques

Le cceur effectue plusieurs dizaines de contractions chaque minute (70 bpm chez
'Homme et 250 bpm chez la souris). Ces mouvements répétés peuvent étre source
de stress pour les cellules greffées au contact du myocarde. lls peuvent ainsi induire
la mort des cellules ou le décrochement de celles-ci de leur matrice. Afin de protéger
les cellules de ce stress mécanique, nous avons tenté de coupler la matrice de
collagene avec la fibrine afin de créer une couche protectrice de fibrine sur les cellules
avant la greffe. Une telle approche a démontré des résultats encourageants. La fibrine
étant un hydrogel, elle pourrait également étre utilisée pour apporter des facteurs de
survie aux cellules et contenir, par exemple, la molécule HemoxCell®.

3. Exosomes

De nombreuses études ont mis en évidence limpact des voies paracrines sur
leffet biologique observé aprés la greffe d’'un biomatériau. La communication
paracrine entre le biomatériau et le myocarde de I'h6te est principalement médiée par
les vésicules extracellulaires et notamment par les exosomes qui sont de petites
vésicules de 30 a 100 nm de diametre. I a été démontré que les exosomes sont
responsables des effets proangiogéniques et anti-apoptotiques des progéniteurs
cardiagues implantés dans un modeéle d'ischémie cardiaque (Barile et al. 2014). Les
exosomes sont en fait des transporteurs de protéines, de molécules de signalisation
et de régulateurs de la traduction comme les microARNs qui peuvent ainsi réguler des
fonctions cellulaires (Emanueli et al. 2015). Le contenu de ces exosomes dépend donc
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de sacellule d'origine et du contexte dans lequel la cellule se trouve. Par exemple, des
exosomes issus de cellules souches transportent des facteurs protecteurs aux cellules
cibles (Ailawadi etal. 2015). Les exosomes sont sécrétés de maniere constitutive, mais
un stress peut accroitre leur production et leur relargage. La quantité et la qualité des
exosomes dépendent de ce stress, ainsi l'obtention des particules nécessitent des
conditions de culture contr6lées pour assurer la reproductibilité des résultats.
Quelques équipes travaillent actuellement sur le remplacement, en thérapie cellulaire
cardiaque, des cellules d’intérét par les facteurs produits par ces mémes cellules
cultivées in vitro. Trés récemment, I'équipe du Pr. Menasché a montré que l'injection
intramyocardique de ces facteurs contenus dans des microvésicules extracellulaires
ou exosomes, libérés par les cellules souches embryonnaires humaines, a permis
lamélioration de la fonction cardiaque de souris aprés un infarctus du myocarde
(Kervadec et al. 2016).

Cependant, il est possible de se demander si cette stratégie, qui est basée sur la
stimulation des wvoies de réparation endogénes, pourrait permettre une
remuscularisation des tissus défaillants, alors méme qu'elle n'apporte pas de nouvelles
cellules au myocarde. Cette question est, selon mon opinion, au cceur des récentes
avancées dans le domaine de la thérapie cellulaire cardiaque.
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Few studies have assessed the effects of cell therapy in non-ischaemic cardiomyopathies which, however, contribute to a
large number of cardiac failures. Assuming that such conditions are best suited fora global delivery of cells, we assessed the
effects of epicardially delivered adipose tissue-derived stroma cell (ADSC) sheets in a mouse model of dilated cardiomy-
opathy based on cardiac-specific and tamoxifen-inducible invalidation of serum response factor.

Three weeks after tamoxifen administration, the function of the left ventricle (LV) was assessed by echocardiography.
Twenty-nine mice were then allocated to control (n = 9, non-transgenic), sham (n = 10, transgenic non-treated), and
treated (n = 10, transgenic) groups. In the treated group, 3 x 10° allogeneic ADSCs were cultured for 2 days onto tem-
perature-responsive polymers and the generated sheets were then transplanted over the surface of the heart. In 10 add-
itional mice, the sheet was made of green fluorescent protein (GFP)-labelled ADSCs to track cell fate. Function,
engraftment, and fibrosis were blindly assessed after 3 weeks. In the non-treated group, fractional shortening declined
compared with baseline, whereas the sheet application resulted in its stabilization. This correlated with a lesser
degree of LV remodelling, as LV end-diastolic and end-systolic diameters did not differ from baseline values. Many
GFPT cells were identified in the epicardial graft and in the myocardium. Treated animals also displayed a reduced expres-
sion of the stress-induced atrial natriuretic factor and beta-myosin heavy chain genes. These protective effects were also
accompanied by a reduction of myocardial fibrosis.

These results strongly suggest the functional relevance of epicardially delivered cell-seeded biomaterials to non-ischae-
mic heart failure.

Cardiomyopathy e Celltherapy e Stem cells ¢ Remodelling e Fibrosis

1. Introduction

Dilated cardiomyopathy is the most common type of non-ischaemic car-
diomyopathy and is characterized by dilatation and contractile dysfunc-
tion of the left (LV) and right ventricles leading to heart failure.” So far,
few studies have assessed the effects of cell therapy in non-ischaemic
cardiomyopathies which, however, contribute to a large number of

cardiac failures. The problem is clinically relevant because patients
who have exhausted conventional medical therapies can only be
offered invasive options like heart transplantation or destination
therapy-targeted implantation of an assist device.” Thus, there is still a
critical need for less invasive therapeutic strategies. In an effort to
address this issue, we epicardially delivered adipose-derived stroma
cell (ADSC) sheets in a mouse model of dilated cardiomyopathy.
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Indeed, cell retention in damaged hearts appears as one of the major
roadblocks to successful myocardial regeneration in stem cell therapy.
The low rate of engraftment and high mortality of transplanted cells
are initially caused by a mechanical leakage of cells® and subsequently
worsened by an interplay of biological factors that include inflammation,
ischaemia due to poor vascularization of the injected areas, and apop-
tosis subsequent to detachment of anchorage-dependent cells.* The
emerging fields of tissue engineering and biomaterials for delivery and
support of transplanted cells have begun to provide potential solutions
for this obstacle. We recently supported this concept by demonstrating
that epicardial delivery of ADSC sheets results in greater post-infarction
survival, better engraftment, and better preservation of LV geometry
than direct intramyocardial injections.® This result was in keeping with
those previously reported by several other studies which, however,
were all relevant to ischaemic cardiomyopathies.®

ADSCs were selected as the candidate cells because (i) they can be
harvested and grown in a straightforward fashion and (ii) they secrete
a wide array of angiogenic and anti-apoptotic factors,” which likely
account for their beneficial effects on perfusion and function in both
small®'® and large’""? animal models of myocardial infarction. Given
that this cell population has been mainly tested in models of ischaemic
cardiomyopathy, the goal of the present study was to investigate the po-
tential benefit of these cells in amouse model of a non-ischaemic cardio-
myopathy, focusing particularly on their engraftment as well as their
potential to restore the functional capacity of the heart.

2. Methods
2.1 Animals

All procedures were approved by our institutional Ethics Committee and
complied with the European legislation (Directive 2010/63/EU) on animal
care. In this study, conditionally invalidated serum response factor (SRF)
mice (aMHC-MerCreMer:Sf/Sf) were used as recipients.'> C57BL/6)
(Janvier, France) and green fluorescent protein (GFP) transgenic mice™
were used as donors. The Cre-mediated excision of floxed SRF alleles in
the heart was induced by daily intraperitoneal tamoxifen (20 wg/g/day;
Sigma-Aldrich, France) injections on 3 consecutive days (more details are
available in the Supplementary material online). Transgenic C57BL/6)-GFP
mice were kindly provided by Dr Okabe.™

2.2 Experimental groups and cell sheet
transplantation

Thirty-nine  3-month-old mice were used in this study: aMHC-
MerCreMer:Sf/Sf (n = 30) and Sf/Sf (n = 9). Tamoxifen was administrated
to all groups. Three weeks after tamoxifen administration, the animals
were first anaesthetized with isoflurane (Baxter, France) for a baseline echo-
cardiographical assessment and then allocated to control (n = 9, Sf/Sf mice),
sham (n = 10, «MHC-MerCreMer:Sf/Sf mice), and treated (n = 20, «MHC-
MerCreMer:Sf/Sf mice) groups. After baseline echocardiography, all animals
underwent a left lateral thoracotomy after intraperitoneal ketamine
(100 mg/kg; Merial, France)-xylazin (10 mg/kg; Bayer, Germany) anaesthesia
and tracheal ventilation. Analgesia was performed for 2 days after surgery
with a 10 mg/kg subcutaneous injection of ketoprofen (Merial). The
treated group was subdivided into two subgroups, which underwent the epi-
cardial deposition of either an ADSC sheet (n = 10) or of an ADSC-GFP
sheet (n = 10) overlaying the left ventricle (LV). Sheets spontaneously
sticked to the underlying epicardium without requirement for glue or sutur-
ing. All mice were daily treated with cyclosporine A (10 mg/kg/day, intraper-
itoneal; Novartis, France) until sacrifice. Allanimals were sacrificed at the end
of experiment by cervical dislocation.

2.3 Assessment of LV function

Pre- and post-transplantation cardiac function was evaluated by transthor-
acic echocardiography (Sequoia 516, equipped with a 13 MHz phased-array
linear 15L8 probe; Siemens, France) in animals sedated with 2% isoflurane.
Two-dimensional parasternal long-axis views were used to measure the
LV end-diastolic diameter (LVEDD) and end-systolic diameter (LVESD) in
a time-motion mode. LV fractional shortening (LVFS) was calculated as
(LVEDD — LVESD) x (100/LVEDD). All measurements were made
online on freeze frames images in triplicate and averaged by an investigator
blinded to the treatment group.

2.4 Isolation of ADSCs and preparation
of cell sheets

ADSCs were isolated from both C57BL/6J and GFP'* mice from inguinal sub-
cutaneous adipose tissues after intraperitoneal ketamine (100 mg/kg;
Merial)-xylazin (10 mg/kg; Bayer) anaesthesia as described previously'
(more details are available in Supplementary material online). Afterisolation,
animals were sacrificed by cervical dislocation. Cell sheets were formed by
plating of 3 x 10° ADSCs (3.4 x 10° cells/cm?) onto thermo-responsive
dishes (UpCell®; NalgeNunc International, USA) and kept at 37°Ciin an in-
cubator for 2 days. Cell sheets were detached spontaneously at room tem-
perature within 30 min, and then washed once with phosphate-buffered
saline, thereby yielding a scaffold-free monolayered ADSC graft.

2.5 Characterization of ADSC sheets

2.5.1 Histological examination

ADSC sheets were fixed in 4% formalin overnight and embedded in paraffin.
Five-pum-thick sections were stained with haematoxylin—eosin. ADSC
sheets obtained from the GFP transgenic mice were also examined using epi-
fluorescence microscopy for GFP expression. Images were taken with an
inverted microscope (Leica DMIL, Leica, Germany) equipped with a digital
camera (Qicam, Qimaging, Canada).

2.5.2 Cytokine measurement using cytokine antibody arrays
The protein concentration was measured by the method of Bradford using
bovine serum albumin as a standard. Cytokine antibody arrays were carried
out according to the manufacturer’s instructions (RayBiotech, USA) using
200 pg of protein per sample. The intensity of the different spots was deter-
mined using a densitometric software (Multi Gauge, Fujifilm, France).

2.5.3 Quantitative cytokine measurement using ELISA

Quantitative analysis of the hepatocyte growth factor (HGF) and insulin-like
growth factor-1 (IGF-1) secretion was measured using a mouse HGF and
IGF-1 ELISA kit (RayBiotech) according to the manufacturer’s instructions.
Quantities of cytokines were expressed as pg of cytokine per mg of protein.

2.6 Histological and immunohistochemical
assessment

After the last echocardiographical assessment and sacrifice, hearts were
removed and separated in two halves by a short-axis section through the
mid-portion of the heart. The blocks were immediately fixed in Tissue-Tek
(Sakura, USA) and frozen in liquid nitrogen-cooled isopentane until they
were sliced into 8 wm thick cryosections using an ultramicrotome. A total
of 120 sections per heart were generated in the control, sham, and
treated hearts. General morphology, fibrosis, angiogenesis, engraftment,
and grafted cell characterization were performed as described in detail in
Supplementary material online.

2.7 Relative quantification of gene expression
by real-time PCR

Total RNA was extracted from the heart muscle using Qiazol®, metallic
beads and Tissue Lyser-Il (Qiagen, France) following the manufacturer’s
instructions. The RNA quality for each sample was checked with Experion

€102 ‘v AInf uo WHISN | e /610'S[euIno [pIoix0'salosenoIped//:dny woij papeo jumoq


http://cardiovascres.oxfordjournals.org/lookup/suppl/doi:10.1093/cvr/cvt149/-/DC1
http://cardiovascres.oxfordjournals.org/lookup/suppl/doi:10.1093/cvr/cvt149/-/DC1
http://cardiovascres.oxfordjournals.org/lookup/suppl/doi:10.1093/cvr/cvt149/-/DC1
http://cardiovascres.oxfordjournals.org/

Cell sheets in dilated cardiomyopathy

Page 3 of 8

RNA StdSens Analysis Kit and the Experion automated electrophoresis
station (Bio-Rad, France) according to the manufacturer’s instructions.
Only samples with an RNA quality indicator superior to 7 were used for
further studies. Real-time PCR was performed using LightCycler® 480
(Roche Diagnostics, France) as described in detail in Supplementary material
online.

2.8 Statistics

Data are summarized using the mean + SD. Comparisons were performed
across groups using analysis of variance or Kruskal—Wallis test with exact
P-value when appropriate. Multiple comparisons were done using pairwise
comparison with the Bonferroni correction for post hoc tests. Percentages
of fibrosis and angiogenesis were compared between the groups using a
mixed model analysis of variance considering the intra-mice correlation
between measurements. For all analyses, a two-tailed P-value of <0.05
was considered as statistically significant. Analyses were conducted using
SAS 9.3 (Statistical Analysis System, Cary, USA).

3. Results

3.1 Characterization of the ADSC sheets
before delivery

The ADSC sheets detached spontaneously at room temperature,
thereby yielding a scaffold-free monolayered ADSC graft (Figure 1A).
As seen in Figure 1B, these sheets feature a ‘carpet’ of cells well con-
nected with each other and surrounded by an abundant extracellular
matrix (see arrowheads in Figure 1B). ADSC sheets featured the same
morphological characteristic regardless of whether they were prepared
from the GFP or C57BL/6) mice (Figure 1C). It should be noted that FACS
analysis of ADSCs isolated from the GFP mice showed a heterogeneous
population as only 50% of the cells expressed detectable levels of GFP
(Figure 1Cand D).

3.2 Engraftment and vascularization
of ADSC sheets

Three weeks after their epicardial delivery, the ADSC sheets were macro-
scopically visualized on the surface of the heart (Figure 1E and F).
For a closer analysis, 120 sections per heart were generated and some
of these sections were stained with haematoxylin—eosin. As seen in
Figure 1G and H, the majority (8 out of 10) of treated hearts displayed
well-attached ADSC sheets on the LV wall. Furthermore, at this time
point, numerous blood vessels were identified within the sheet area
and in the underlying myocardium in close proximity to the sheet as
evidenced by CD31 staining (Figure 1/ and J). To visualize the grafted
cells in the hearts, some of the ADSC sheets were made of GFP-labelled
ADSCs. In those treated hearts, many GFP™ cells were identified within
the grafted sheet (Figure 1K) and also in the myocardium (Figure 1L) sug-
gesting that some of these cells had migrated to the depth of the myocar-
dial wall. Using a semi-quantitative score (0: no cells; 1: minimal amount of
cells; 2: moderate amount of cells; 3: large amount of cells), we found that
among the 10 ADSC-GFP sheet-treated hearts, 3 were in the 0 (no cells)
category, 3 qualified for score 1 while 4 were in the 2—3 (moderate or
large number of cells) range. Some of these GFP* cells expressed
markers of the mesenchymal and endothelial lineages, demonstrated by
their positive staining for vimentin and CD31, respectively. However,
none of these GFP* cells co-expressed cardiomyocyte-specific markers
such as alpha-actinin, vinculin, and Nkx2.5 (data not shown).

3.3 Functional efficacy of epicardially
delivered ADSC sheets

Toavoid the possible confounding effects of GFP expression on functional
and mechanistic analysis, ADSC sheets used for assessing these endpoints
were made of non-labelled ADSCs. Three weeks (baseline) and 6 weeks
(sacrifice) after tamoxifen administration, the function of the LV was
assessed by echocardiography. LVFS was significantly decreased in the
mutant mice at baseline compared with control animals (P = 0.009). At
sacrifice, in the non-treated group, fractional shortening had declined
compared with baseline (26 + 7 vs. 17 + 5%, P = 0.0005), whereas the
sheet application resulted in its stabilization (22 + 5 vs. 22 + 4%, P =
0.87; Figure 2A). This correlated with a lesser degree of LV remodelling
as LVEDD did not differ from baseline values (3.9 + 0.3 vs. 41 +
0.4 mm, P = 0.33), whereas it significantly increased in the non-treated
group (3.9 + 0.5 vs. 44 + 0.6 mm, P = 0.04). As seen in Figure 2A, the
changes in LVESD featured similar patterns.

The functional efficacy of epicardially delivered ADSC sheets was
further supported by real-time PCR analysis, which demonstrated a
reduced expression of the stress-induced beta-myosin heavy chain
genes (P = 0.005), atrial natriuretic factor (P = 0.009), bone morpho-
genetic protein 4 (P=10.014), and brain natriuretic peptide (P=
0.082) in the treated group compared with the non-treated one
(Figure 2B).

3.4 Effects of epicardially delivered ADSC
sheets on cardiac remodelling

To examine the impact of cell sheets on cardiac remodelling, we ana-
lysed cardiac fibrosis (Figure 3) in the non-GFP group only to again
avoid the possible adverse effect of the label. The extent of fibrosis
was first assessed by Sirius red staining. At sacrifice, all of the mutant
mice presented extensive interstitial fibrosis. This result was also con-
firmed by immunostaining for vimentin, a marker of cardiac fibroblasts,
which demonstrated a higher interstitial staining in mutant compared
with the non-transgenic mice, as previously reported.'® However,
despite the presence of extensive interstitial fibrosis in mutant mice,
the mean percentage area of fibrosis was reduced in treated compared
with non-treated mutant animals (21 +5 vs. 15+ 8%, P=0.02;
Figure 3A). Reduced fibrosis in the treated group in comparison with
sham was also supported by real-time PCR, which demonstrated signifi-
cant decreases in the ratio of collagen 1/collagen 3 (Figure 3B and C). As
seenin Figure 3D and E, both transforming growth factor beta 1 and con-
nective tissue growth factor mRNA levels were also decreased in
treated compared with non-treated mice but the differences failed to
reach a significant level.

Further assessment of the proliferative activity of cardiac fibroblasts
was performed by co-immunostaining of Ki67, a cellular marker for pro-
liferation, with vimentin (Figure 4). Proliferation of myocardial fibroblasts
was a rare event in the control group (non-transgenic mice), whereas
in the mutant mice the number of double-positive vimentin*-Ki67*
was increased by a factor of 5 (21.9 + 5.5 vs. 4.1 + 0.8 per mm2,
P < 0.05). However, the number of double-positive (Ki67 vimentin™)
cells in treated animals was significantly decreased compared with the
sham group (Figure 4).

As seen in Figure 4, there was a considerable number of Ki67™ cells,
which did not express vimentin. To quantify and characterize this popu-
lation, we performed additional immunostainings using resident stem
cell, cardiomyocyte, or endothelial cell markers. None of the Ki67t
cells were co-labelled with cardiomyocyte or resident stem cell
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Figure | Characterization of the ADSC sheets before (A—D) and 3 weeks after epicardial delivery (E—L). ADSC sheets detached spontaneously at room
temperature after 2 days of culture onto temperature-responsive surfaces, thereby yielding a scaffold-free monolayered cell sheet (A). Haematoxylin—
eosin staining shows that the cell sheet represents a carpet of cells wellinterconnected with each other (B) and surrounded with an abundant extracellular
matrix (see arrowheads in B). Some of the ADSC sheets were made of GFP-labelled ADSCs (C). Note that ADSCs isolated from the GFP transgenic mice
showed a heterogeneous population (revealed by the FACS, D). Macroscopic visualization of epicardial-delivered ADSC sheets, 3 weeks after implantation
(E and F). Haematoxylin—eosin staining demonstrated a perfect incorporation of the ADSC sheet to the surface of the heart (G and H). At this time, nu-
merous capillaries were identified within the sheet area and in the underlying myocardium in close proximity to the sheet as evidenced by CD31 staining (/
and)). Grafted cells were identified by GFP immunostaining. Many GFP* cells were detected within the epicardial graft (K) and also in the myocardium (L).
Arrows indicate the ADSC sheet. Dotted lines indicate the border between the ADSC sheet and heart. Bars: 7.5 mm (A); 200 pwm (B); 100 wm (C); 1.3 mm

(Eand F); 120 wm (G); 45 wm (H); 40 wm (/and L).

markers, whereas a majority of the Ki67™" cells is co-labelled with the
endothelial cell marker CD31. However, no difference in the percentage
of double-positive (Ki67"CD31%) cells was detected between the
treated and non-treated groups (Figure 4). As we observed proliferative
endothelial cells in both the treated and non-treated animals, we
assessed the extent of angiogenesis. Our results demonstrate that the
total capillary density within myocardial tissue was not significantly
increased in treated compared with non-treated mice (3929 + 441 vs.
3752 + 656 per mm?, P = 0.48).

To gain a mechanistic insight into the decrease of fibrosis in treated
animals, we examined the cytokine expression profile of ADSC
sheets using an antibody array. Our results demonstrated that the
ADSC sheet, before delivery, expresses proangiogenic, anti-
apoptotic, and/or anti-fibrotic cytokines such as vascular endothelial
growth factor, stromal cell-derived factor 1 alpha, stem cell factor,
basic fibroblast growth factor, IGF-1, and P-selectin (data not
shown). Of note, two cytokines known to possess a powerful anti-
fibrotic activity, i.e. IGF-1 and HGF were found to be expressed in
large amounts in the sheet before implantation (848 + 202 and
160 + 34 pg/mg, respectively), as assessed by ELISA. However, 3
weeks after transplantation, the myocardial tissue levels of these
two cytokines failed to show significant differences between the
treated and non-treated mice (data not shown).

4. Discussion

The major finding of this study is that epicardial delivery of an ADSC
sheet improves the functional outcomes of non-ischaemically dilated
mouse hearts and that this benefit is associated with a significant reduc-
tion of fibrosis.

Non-ischaemic dilated cardiomyopathy largely contributes to the
number of patients with heart failure.” In contrast to ischaemic cardio-
myopathies, which are amenable to a variety of pharmacological, elec-
trical, and interventional treatments, the non-ischaemic forms of heart
failure can only be treated by drugs and if the latter fail, the only remaining
options entail heart transplantation or permanent implantation of an
assist device, i.e. treatments which are both invasive and still fraught
with several adverse effects.” There is thus a real need for developing
novel therapies for non-ischaemic cardiomyopathies and cell therapy
might be one of them. Nevertheless, this treatment has primarily been
tested in ischaemic models, although some previous studies using skel-

etal myoblasts,w‘18 bone marrow-derived cells,’®?°

21,22

and embryonic
stem cells in drug- or genetically induced cardiomyopathies have
already provided preliminary evidence for the functional efficacy of
cell transplantation in these settings. The present study further supports
these data by showing that ADSCs can stabilize the contractile function

of SRF-deficient transgenic mice while reducing the extent of ventricular
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Figure 2 Functional assessment of epicardial-delivered ADSC sheets by echocardiography (A) and by real-time PCR (B). (A) Trajectories representation
of LVFS, LVEDD, and LVESD in control, sham, and treated animals. Note the significant differences between non-treated sham and treated groups. Values
are presented as percentages. Dotted points represent the mean values. (B) Relative quantification of mMRNA levels by real-time PCR for some
stress-induced genes. 3-MHC, beta-myosin heavy chain genes; ANF, atrial natriuretic factor; BMP-4, bone morphogenetic protein 4; BNP, brain natriuretic

peptide.

dilation. SRF, an MADS-box transcription factor regulates the expres-
sion of genes involved in growth, proliferation, differentiation, and the
actin cytoskeleton. An abnormal truncated form of SRF has been
found in human failing hearts?® and the cleavage of SRF by caspase
may promote heart failure.** Conditional invalidation of SRF using the
Cre/LoxP strategy in heart demonstrates that SRF is crucial for cardiac
differentiation and maturation during embryogenesis and the postnatal
period.**?® In our study, we used a double transgenic mouse model
which allows to induce the inactivation of SRF only in cardiomyocytes
as tamoxifen-inducible Cre recombinase expression is under the
control of the cardiomyocyte-specific alpha myosin heavy chain pro-
moter."® As early as 5 days after tamoxifen injection there is a marked
decrease in SRF mRNA and protein levels; mice then exhibit a progres-
sive impairment of cardiac function, with reduced energy flux to the
myofibril and decreased contractility, ending up in dilated cardiomyop-
athy, heart failure, and death within 10 weeks.”>"% To the best of our
knowledge, it is the first time that cell therapy is assessed in this model
which features, among others, the advantage of a timely controlled
onset of functional deterioration (once tamoxifen has been given),
thereby allowing a standardized comparison of outcomes between
treated and non-treated mutant animals.

Mechanistically, our data support the commonly accepted view that
transplanted cells primarily act through paracrine signalling.?® Indeed,

none of the grafted cells which could be identified co-expressed cardiac-
specific markers, thereby ruling out any ‘regeneration’ of the diseased
myocardium from the donor cells. Conversely, both the antibody
array and ELISA data consistently demonstrated the expression of a
wide spectrum of angiogenic and anti-fibrotic biomolecules released
by the ADSC, in keeping with the previously published data.” In addition,
the quantification of HGF and IGF-1 using ELISA showed that ADSC
sheets at the time of implantation expressed large amounts of IGF-1
and HGF, both known for their anti-fibrotic activity.'®*’ Although the
myocardial tissue levels of these cytokines did not differ 3 weeks after
transplantation, their possible effect at an earlier time point is suggested
by the reduced proliferation of fibroblasts seen in the sheet-treated
group. It is thus tempting to speculate that altogether, these data
accountfor the reduction in fibrosis which, in turn, might have favourably
influenced the preservation of ventricular geometry and function.
Anothertype of cells which acts paracrinally is the skeletal myoblast.*°
To determine whether skeletal myoblast sheets would have the same
effect in our model of non-ischaemic cardiomyopathy, we assessed
these constructs in an exploratory study and found that 3 weeks after
the procedure, epicardially delivered skeletal myoblast sheets were
functionally less effective than the ADSC ones, as demonstrated by a
decrease in LVFS compared with baseline (23.5 + 5.0 vs. 26.1 + 4.8,
n=7). This result further highlights the therapeutic potential of
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Figure 3 Assessment of cardiac fibrosis by Sirius red staining (A) and by real-time PCR (B—E). (A) Sirius red staining and box-plot representation of fi-
brosis in treated and non-treated animals. Note that fibrosis was expressed as the ratio (%) of the area of fibrosis to the whole area of left ventricle. The
boxes represent the lower to upper quartile range, the error bars represent the entire range, the horizontal bar represents the median value and dot points
represent mean values. (B—E) Relative quantification by real-time PCR of mRNA levels for some fibrosis-related genes. TGF-B1, transforming growth

factor beta; CTGF, connective tissue growth factor; Col, collagen. Bar: 50 um.

ADSC sheets in non-ischaemically dilated mouse hearts. Indeed, if one
assumes that the grafted cells do not differentiate in new cardiomyocytes
(unless cardiac-committed cells are used) but will primarily act as biofac-
tories releasing cardioprotective mediators, the choice of mesenchymal
stem cells is clinically appealing because these cells are easily scalable,
feature a rich secretome, and are credited for some immune privilege
which could then allow their temporary persistence in the grafted
tissue after an allotransplantation. While mesenchymal stem cells can
be harvested from different tissue sources, retrieval of cells from the
adipose tissue may have the advantage of a lesser degree of invasiveness
compared with iliac crest puncture for bone marrow collection. Indeed,
several studies have now demonstrated the functional benefits of

112 L
animal models and clinical

ADSCs in ischaemic small>'® and large
trials are currently underway to test these cells in the context of both
acute and chronic ischaemic heart diseases. However, even if the
initial goal of myocardial regeneration by permanent structural integra-
tion of the grafted cells in the recipient heart tends now to shift towards a
transient paracrine activation of endogenous pathways by these cells, it
still remains mandatory that, for being efficacious, cells remain engrafted
for a sufficient period of time. So far, however, the expected efficacy of
cardiac cell therapy has been hampered by the low rate of sustained en-
graftment resulting from both massive mechanical leakage at the time of
cell delivery and subsequent cell death because of the intermingled
effects ofischaemia, inflammation, apoptosis, and eventually rejection.>*
There is thus a critical need for improved methods of cell delivery and,
from this standpoint, the use of the cell sheet technology features

distinct advantages, which include the avoidance of cell damage
induced by their pre-implantation proteolytic dissociation when they
are injected by a conventional needle-based technique, maintenance
of cell cohesiveness through their anchoring to a self-secreted extracel-
lular matrix, an attendant increase in cell survival, the lack of foreign sup-
porting materials, and the simplicity of their application provided one has
adirect control over the surface of the heart. Previous studies have now
established the superiority of these cell sheets over conventional
needle-based injections in various animal models and with a wide
variety of cell phenotypes®~® and the global nature of the disease in non-
ischaemic cardiomyopathies makes ‘wrapping’ of the heart by these
sheets particularly sound. Our data support this view by showing that
3 weeks after the epicardial delivery of the sheets, cells could still be iden-
tified, both at the surface of the heart and to a lesser extent in the under-
lying myocardium, whereas, at this time point, most studies using
injections already fail to show any residual cell engraftment. Even
though cells making up the sheet ultimately disappear, this loss occurs
gradually over time and it is thus sound to postulate that, in the
present study, the cell sheet allowed the cells to persist long enough
to release the factors that activated the host-associated signalling path-
ways and harnessed endogenous repair mechanisms accounting for the
observed cardioprotective effects.

In conclusion, the present study supports the efficacy of an epicardial
coverage by an ADSC-based sheetina geneticallyinduced model of non-
ischaemic dilated cardiomyopathy. It is fair, however, to acknowledge
that handling of these fragile sheets may not always be straightforward.
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Figure 4 Characterization of proliferative interstitial cells in the treated mice myocardium. Three weeks after epicardial delivery of the ADSC sheet, the
heart sections were co-stained with the antibodies against the cell-proliferation-associated antigen-Ki67 (red fluorescence) and either vimentin (upper
panel, green fluorescence) or CD31 (lower panel, green fluorescence). Combined red and green fluorescence and DAPI-stained nuclei (blue) are
shown in merged images. Arrows indicate co-stained cells; arrowheads indicate cells only labelled for Kié7. Ki67 " cells were counted manually in

whole heart sections and the results are expressed as mean + SD. Bar: 25 pm.

These data should thus be considered primarily as proof-of-concept that
‘wrapping’ diseased areas of the myocardium in non-ischaemic dilated
cardiomyopathies may be an efficacious therapy even though it might
be more user-friendly to replace the cell sheet by a more mechanically
robust biocompatible scaffold, of which many are yet available. Likewise,
alternate cells, particularly those featuring a force-generating capacity
and appropriately patterned onto engineered constructs®' could also
be considered. The clinical applicability of this approach might be facili-
tated by newly developed thoracoscopic approaches allowing access to
the surface of the heart through minimally invasive procedures.*

Supplementary material

Supplementary material is available at Cardiovascular Research online.
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BACKGROUND: Cardiac-committed cells and biomimetic scaffolds independently improve the
therapeutic efficacy of stem cells. In this study we tested the long-term effects of their combination.
METHODS: Eighty immune-deficient rats underwent permanent coronary artery ligation. Five to
7 weeks later, those with an echocardiographically measured ejection fraction (EF) <55% were re-
operated on and randomly allocated to receive a cell-free fibrin patch (n = 25), a fibrin patch loaded with
700,000 human embryonic stem cells (ESC) pre-treated to promote early cardiac differentiation (SSEA-
17" progenitors [n = 30]), or to serve as sham-operated animals (n = 25). Left ventricular function was
assessed by echocardiography at baseline and every month thereafter until 4 months. Hearts were then
processed for assessment of fibrosis and angiogenesis and a 5-component heart failure score was
constructed by integrating the absolute change in left ventricular end-systolic volume (LVESV) between
4 months and baseline, and the quantitative polymerase chain reaction (QPCR)-based expression of
natriuretic peptides A and B, myosin heavy chain 7 and periostin. All data were recorded and analyzed
in a blinded manner.

RESULTS: The cell-treated group consistently yielded better functional outcomes than the sham-
operated group (p = 0.002 for EF; p = 0.01 for LVESV). Angiogenesis in the border zone was also
significantly greater in the cell-fibrin group (p = 0.006), which yielded the lowest heart failure score
(p = 0.04 vs sham). Engrafted progenitors were only detected shortly after transplantation; no grafted
cells were identified after 4 months. There was no teratoma identified.
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CONCLUSIONS: A fibrin scaffold loaded with ESC-derived cardiac progenitors resulted in sustained
improvement in contractility and attenuation of remodeling without sustained donor cell engraftment.
A paracrine effect, possibly on innate reparative responses, is a possible mechanism for this enduring effect.
J Heart Lung Transplant 2015;34:1198-1207

© 2015 International Society for Heart and Lung Transplantation. All rights reserved.

At least two important lessons can be drawn from the
multiple cardiac stem cell therapies reported so far. The first
is that, regardless of whether the transplanted cells directly
generate new myocardial tissue or, more likely, act by
harnessing endogenous repair pathways to induce host-
derived regeneration,’ the most effective cells seem to be
those committed to a cardiac lineage.”” In this setting, along
with mesenchymal stem cells exposed to a cocktail of
cardiopoietic factors before transplantation® and cardio-
spheres,” pluripotent stem cells are attractive because of
their intrinsic capacity to be differentiated in any lineage,
including the cardiomyogenic one, in response to appropriate
cues.” The second important lesson is that conventional
needle-based intramyocardial injections have several limi-
tations, including random distribution of cells, stress-induced
cell damage’ and, possibly, induction of arrhythmias.™”

Because cardiac surgery provides the unique opportunity
for direct control over the heart, several studies have
assessed the effects of replacing multiple intramyocardial
injections by the epicardial delivery of a cellularized patch.
Overall, those results support the superiority of the latter
approach with regard to cell survival,'”™" reduction of
fibrosis,'”'* increased angiogenesis'*™'* and improved
function.'”'*""> Additional advantages of the patch-based
approach include strengthening of the infarcted wall, which
may contribute to limiting adverse remodeling'® and
provision of a template for cells to proliferate and secrete
their own matrix to which they can anchor.'”> Among the
diverse materials that can be used, fibrin is attractive due to
its biocompatibility, suitability for cell adhesion,'” potential
to act as a reservoir for controlled-release growth factors,'®
and a long-standing safety record when used as an
hemostatic sealant in surgery.'’

The present study was therefore designed to leverage
these data by combining the use of human embryonic stem
cell (ESC)-derived cardiac progenitors with their incorpo-
ration into a fibrin scaffold. We further aimed to assess the
outcome of such a composite construct in a rat model of
myocardial infarction subjected to a serial and extended
(4 months) functional follow-up.

Methods

Animals

Eighty female nude rats (Charles River), weighing an average of
200 to 250 g, were used in this study. All procedures were
approved by our institutional ethics committee and complied with
European legislation (European Commission Directive 86/609/
EEC) on animal care.

Experimental protocol

Myocardial infarction was created as described previously.'* Five to
7 weeks after myocardial infarction, rats underwent a baseline
echocardiographic assessment of left ventricular (LV) function, and
all those with an ejection fraction (EF) >55% were excluded. The
remaining rats were re-operated on by a median sternotomy and
randomly allocated to receive a cell-free fibrin patch (n = 25) or a
fibrin patch loaded with 700,000 ESC-derived SSEA-17" progenitors
(n = 30). The patch was delivered onto the clearly visible akinetic
area and secured to the epicardium by three 6/0 polypropylene
sutures. Twenty-five additional rats assigned to a sham group only
underwent open-chest placement of similar sutures, without any other
procedure. No medical treatment for heart failure was given. Three
additional rats receiving a progenitor cell-loaded fibrin patch were
used for early post-transplant (1, 2 and 7 days) histologic assessment.

Preparation of SSEA-1" progenitors

The progenitors were derived from the 16 ESC line (generously
provided by J. Itskovitz and M. Amit, Technion Institute, Haifa, Israel),
according to a a relatively simple growth factor-based protocol
attempting to recapitulate signaling events involved in embryonic
cardiogenesis®” > (refer to Supplementary Material available online at
www jhltonline.org/). This protocol allowed for reproducibly generat
ing a population of SSEA-1" early cardiac progenitors, primarily
expressing Isl-1, a transcription factor for both the first and second
heart ﬁelds,23 but also additional genes characteristic of different
developmental stages of cardiogenesis.”* The cardiomyocyte-oriented
fate of this population has been confirmed in vivo in a non-human
primate model of myocardial infarction.”

Preparation of the fibrin patch

Seven-hundred thousand SSEA-17 progenitors were first added to
150 pl of a solution composed of fibrinogen (20 mg/ml) and alpha-
minimal essential medium (a-MEM) (Macopharma, Tourcoing,
France) in an agarose-coated Petri dish. Four units of thrombin were
then added as evenly distributed 25-pl droplets of an equivalent
volume of culture medium supplemented with thrombin to induce
polymerization of the gel, which occurred in < 10 minutes (at 37°C).
Both fibrinogen and thrombin were components of the Evicel kit
(Ethicon Biosurgery, Omrix Biopharmaceuticals-Ethicon Biosurgery,
Rhode Saint Genese, Belgium). Previous laboratory studies have
shown that this fibrinogen-thrombin ratio is appropriate to generate
mechanically robust patches with good handling and suturability
characteristics and well-preserved cell viability.

Assessment of LV function

LV function was assessed by echocardiography at baseline and
every month thereafter until killing at 4 months, as described
previously'* (refer to Supplementary Material online).
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Histologic and immunohistochemical analyses

Four months after the sham or transplantation procedures, rats were
euthanized and killed. Explanted hearts were processed for the
determination of fibrosis and angiogenesis. In separate experiments,
tracking of cell fate was performed 1 day and 1 week after
transplantation using immunostaining against lamin A/C (refer to
Supplementary Material online) and completed, at 4 months only, by
search for human-specific Alu sequences using real-time reverse
transcript polymerase chain reaction (RT-PCR).

Relative quantification of gene expression by real-
time RT-PCR

Total RNA was extracted from heart tissue samples using TRIzol
lysis reagent (Life Technologies, Saint-Aubin, France) and
TissueLyser II system (Qiagen France SAS, Courtaboeuf, France)
following the manufacturer’s instructions. Real-time RT-PCR
(LightCycler 480; Roche Diagnostics, France) was performed as
described in the Supplementary Material online.

Assessment of heart failure index

In 20 randomly selected hearts (n = 7, 7 and 6 for sham-operated,
control acellular fibrin patches and cell-treated patches, respec-
tively), a whole set of functional and PCR data were available. This
cohort was therefore used for generating a 5-component heart
failure score, including the absolute change in LV end-systolic
volume (ESV) between 4 months and baseline, and the quantitative
PCR (qPCR)-based expression of natriuretic peptides A and B,
myosin heavy chain 7 and periostin.

Statistics

Data are summarized using mean (95% confidence interval) or
mean (SEM) values. Survival between groups was compared using
the log-rank test and Kaplan-Meier curves were plotted. Within
each group, LV function variables measured at baseline and at
4 months were compared using paired Student’s 7-tests.

Across groups, the changes in LV function variables between
repeated assessment (baseline and 1, 2, 3 and 4 months) were
compared using a linear mixed model analysis. The mean percentages
of fibrosis and angiogenesis were compared between groups using
analysis of variance (ANOVA). Pairwise comparisons were done and
p-values were adjusted for multiple testing (Tukey’s adjustment). The
“heart failure index” was constructed by standardizing the 5 compo-
nents on the overall population (i.e., computing z-score for each
variable) and then averaging them. Comparisons of this index
between groups were made using ANOVA (Tukey’s adjustment for
multiple testing). For all analyses, p < 0.05 (2-tailed) was considered
statistically significant.

Analyses were conducted using SAS, version 9.4 (SAS
Institute, Cary, NC).

Results

Characteristics of transplanted SSEA-1" cell
population

After immunomagnetic sorting, the purity rate of the SSEA-
1" cell population was 92.5 *= 2.6%. The transcriptomic

profiling of this population, as assessed by AffyMetrix
microarray analysis, showed the down-regulation of
pluripotency-associated genes, such as SOX2, SOX2I,
NANOG, HESXI, LEFTY and ZIC3 (Figure 1A), as
compared with undifferentiated 16 ESC. This pattern was
mirrored by the upregulation of cardiac mesoderm-
committed genes, such as HANDI, ISLI, EOMES,
HAPLNI, BMP4 and PKP2 (Figure 1B). Based on that
same transcriptomic analysis, the SSEA-1" cell fraction was
also characterized by a switch-off of most pluripotency
genes (Figure 1A).

Four hours after sorting, a time-point selected to match
the timing by which the patch would be effectively
delivered onto the heart, <10% of the SSEA-17 scaffold-
embedded cells were found apoptotic, as shown by TUNEL
staining and caspase-3 expression (data not shown), while
markers suggestive of a cardiomyogenic lineage, such as Isl-1,
were identified (Figure 2, upper panel). Moreover, the ability
of the SSEA-17 cells to keep proliferating into the fibrin
scaffold was demonstrated by Ki67 staining (Figure 2, lower
panel).

LV function assessment

After exclusion of rats with preserved LV function (LVEF
>55%), baseline LVEF did not differ between the three
groups (47.46% [95% confidence interval 45.28% to
49.63%], 47.68% [45.96% to 49.40%] and 47.37%
[44.97% to 49.77%] in sham-operated [n = 18], control
[7 = 19] and treated [n = 20] hearts, respectively). Over the
4-month follow-up period, the death rate did not differ
significantly among the three groups (12, 13 and 14 deaths
in the sham, control and treated groups, respectively;
Figure 3A), which left a total of 41 surviving animals (13
sham-operated rats, 12 controls and 16 treated rats) meeting
the pre-set inclusion criterion (LVEF <55%) available for
the last 4-month echocardiographic assessment.

Over this 4-month follow-up period, the patterns of
changes remained fairly consistent within each group
(Figure 3B). Function remained stable in the sham group
in which the LVEF, at 4 months, was 48.45% (44.71% to
52.18%); it increased slightly in the control acellular fibrin
group (50.36% [47.29% to 53.42%]) and to a still greater
extent in the cell-treated group (53.19% [50.10% to
56.29%], p = 0.002 vs sham). When data were expressed
as absolute difference between the baseline value and the
4-month final study point, LVEF was found to have
increased by 0.09 = 0.99% (mean *= SEM) in sham-
operated hearts, 2.36 = 0.80% in control cell-free fibrin-
treated hearts (p = 0.014 vs baseline) and 5.68 = 1.29% in
cell+fibrin-treated hearts (p = 0.0005 vs baseline).

LV end-diastolic volume (LVEDV) data were likewise
similar at baseline between the three groups at 344.81 ul
(95% confidence interval 319.38 to 370.23), 365.12 pl
(328.88 to 401.35) and 357.63 pl (323.89 to 391.37) in
sham, control and treated hearts, respectively. However, the
patterns of changes were then markedly different
(Figure 3C). Volumes steadily increased to a similar extent



Bellamy et al.  Progenitors In Ischemic Cardiomyopathy

1201

150 - . .
A Pluripotency Associated Genes OhES

OSSEA-1-

s 120 1 BSSEA-1+

s = — — = = =

o

@ 90 A

g

Q.

X

w

@ 60 1

2

A

8

[

ﬂﬂ 30 e

0 T i T h r

NANOG

HESX1 LEFTY2 ZIC3

SOX2  SOX21
B 8000 1 Cardiac Lineage Committed Genes OhES
OSSEA-1-
£ 6000 | BSSEA-1+
[ =
S
[72]
(2]
o
Q. 4000 -
>
w
(]
2
s
[ 4
& 2000
4 , —IJ_L
HAND1 ISL1 EOMES HAPLN1  BMP4 PKP2

Figure 1

In vitro characterization of human embryonic stem cells (ESC)-derived SSEA-1" progenitors. Expression level of selected

pluripotency-associated (A) and cardiac lineage commitment-associated (B) genes, as assessed by a transcriptome analysis using Affymetrix
microarrays, in SSEA-17 progenitors, SSEA-1" cells and undifferentiated pluripotent 16 ESC taken as the reference (100%). Data are
reported as mean + SEM. Heat maps of the transcriptome have been published previously.”*

in the sham and control groups (absolute difference between
4 months and baseline: 44.68 £ 20.83 pl [p = 0.053] and
50.27 £ 25.95 pl [p = 0.07], respectively), whereas the LV
dilation was much less pronounced in the treated group
(absolute difference between 4 months and baseline: 4.64 +
24.07 pl [p = 0.85]). Patterns of changes in LV end-systolic
volumes (LVESVs) still more clearly delineated between-
group differences (Figure 3D) as they increased in the sham
and control groups (absolute difference between 4-month
and baseline values: 28.08 = 14.65 pl and 15.41 = 13.36 pl,
respectively), whereas they decreased by 16.76 £ 15.55 pl
in hearts receiving the cell-loaded fibrin patch (p = 0.013 vs
sham, p = 0.052 vs controls).

The functional efficacy of epicardially delivered SSEA-17
progenitors was partially supported by real-time RT-PCR
analysis, which demonstrated a reduced expression of
the stress-induced P-myosin heavy chain genes, atrial
natriuretic factor, brain natriuretic peptide and periostin in
the treated group as compared with sham (data not shown).
When these PCR data were combined with LVESV changes
to generate a S-component heart failure index (Figure 4), the

highest score was seen in the sham-operated group (2.24 *
1.29). It was lower in control hearts (—0.74 *= 0.84) and
further decreased in the treated group (—1.75 = 0.84,
p = 0.04 vs sham).

Histologic and immunohistochemical analyses

The extent of fibrosis did not significantly differ between
the three groups (Figure 5A). Conversely, angiogenesis in
the border zone was significantly greater in the cell4-fibrin
group (p = 0.006 vs sham; Figure 5B). At the 4-month
time-point, there was no teratoma in 6 hearts treated with
the cell-loaded fibrin patch; these hearts were specifically
examined for this complication. Lamin A/C-positive
human cells were detected by immunostaining 1 day after
transplantation in the patch implantation area (see Figure S1
in Supplementary Material available online), but it could
no longer be found after 1 week. Based on this result,
we reasoned that the likelihood of cells persisting at
4 months was extremely low, and therefore we used PCR
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SSEA-1 Islet-1 Merge

Figure 2 Immunolabeling of SSEA-1" progenitors in the fibrin patch. The upper panel shows that the fibrin-embedded SSEA-17
progenitors express the cardiac transcription factor Isl-/ (green fluorescence) and the proliferation-associated protein Ki67 (green
fluorescence, lower panel). Combined red and green fluorescence and DAPI-stained nuclei (blue) are shown in merged images. Note SSEA-1"
progenitors co-stain with either Is/-/ or Ki67. Bar = 20 pum.
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Figure 3 Four-month follow-up of SSEA-1" progenitor-grafted hearts compared with sham and control groups. (A) Kaplan-Meier
survival curves during the 4-month follow-up. Percentages are shown for surviving animals in sham (n = 13 of 25), control (n = 12 of 25)
and treated (n = 16 of 30) groups. No significant difference was observed in survival rate between the different groups. Significance was
analyzed with the log-rank test. (B) Changes in left ventricular ejection fraction (LVEF) over the 4-month follow-up period. Values are
presented as percentages ('p = 0.014 vs baseline; ~ p = 0.0003 vs baseline; p = 0.002 vs sham). (C) Absolute changes in left ventricular end-
diastolic volume (LVEDV) over the 4-month follow-up period ("p = 0.053 vs baseline). (D) Absolute changes in left ventricular end-systolic
volume (LVESV) over the 4-month follow-up period (*p = 0.013 vs sham; p = 0.052 vs controls). Data are reported as mean = SEM.
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Figure 4 Boxplot representation of the heart failure index. The

absolute change in LVESV between 4 months and baseline and the
quantitative PCR-based expression of natriuretic peptides A and B,
myosin heavy chain 7 and periostin were used to construct a
5-component heart failure index. The score yielded by the control
and treated groups was calculated relative to that of the total 20-
heart cohort. The boxes represent the lower to upper quartile range,
the error bars represent the entire range, the horizontal bar
represents the median value, and dot points represent mean values.
Note the significantly lower heart failure index in the treated group
compared with the sham group.

rather than immunostaining to sensitize their tracking in
6 cells+fibrin-treated hearts, taking 7 sham-operated hearts
and 7 acellular fibrin patch-grafted hearts as controls.
Three primers were used for probing different regions of
the human-specific Alu DNA sequence, but, as expected,
there was no detectable signal with either primer at this late
time-point in any heart tissue sample (comprising both the
area of patch implantation and the non-grafted underlying
myocardium).
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Figure 5

Discussion

The major finding of the present study is that a fibrin patch,
in which ESC-derived cardiac progenitors have been
embedded, improves pump function and limits adverse
ventricular remodeling in a rat model of myocardial
infarction and that, given the life expectancy of rats, these
effects seem to be sustained over a reasonably long period
of time.

Cell scaffolding

After having tested several materials, including scaffold-free
cell sheets,”’ls’z(’ we selected fibrin as the cell matrix. In
addition to its multiple aforementioned advantages, fibrin is
attractive because of the tunability of its mechanical properties
through an adjustment of the fibrinogen-to-thrombin ratio.
Thus, in the present experiments, the selected ratio (20 mg/ml
and 4 U/ml, respectively) allowed us to achieve both an
elasticity modulus (in the range of 6 kPa) matching that
reported appropriate for cells of the mesodermal lineage”’ and
a fiber network density allowing ingrowth of host-derived
vessels (Figure 5). The choice of transplanting 700,000
progenitor cells was based on preliminary screening experi-
ments, but we acknowledge that upscaling this number may
have increased cell engraftment, at least early after patch
delivery, as suggested by our observation of numerous donor
cells inside the scaffold in a separate experiment where it was
loaded with 2 million cells (Figure 6). This observation
matches the finding that fibrin can increase the amount of cells
retained into the myocardium 24 hours after an intramyocardial
injection.”®

Interpretation of outcomes

The present results demonstrate that hearts receiving the
cell-free fibrin patch tended to have slightly better functional
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Boxplot representation of fibrosis (A) and number of capillaries (B) in sham, control and treated hearts. Four months after

treatment, 6 to 10 sections per heart were stained by Sirius red (fibrosis) or immunostained with a rat-specific endothelial cell antibody (to
label capillaries, with 7 sections per heart). The area of fibrosis and number of capillaries were quantified using METAMORPH software
(Universal Imaging Corporation, USA). Fibrosis was expressed as the ratio of area of scar tissue to the LV area. The number of capillaries
was expressed per square millimeter of the infarct border zone. The boxes represent the lower to upper quartile range, the error bars represent
the entire range, the horizontal bar represents the median value, and dot points represent mean values.
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Figure 6

LamA/C

Merge

Detection of grafted SSEA-1" progenitors 2 days after delivery of epicardial fibrin patch in a nude rat. In a separate experiment,

the fibrin scaffold was intentionally loaded with a large number (2 million) of SSEA-1" progenitors to optimize visualization of cell
patterning shortly (48 hours) after epicardial patch delivery. The cells were embedded into the fibrin patch just after magnetic sorting and
grafted in an rnu/rnu nude rat 3 weeks after left coronary ligation. (A) Hematoxylin—eosin (HE) staining shows incorporation of the fibrin
patch harboring the SSEA-17 progenitors to the surface of the heart. Grafted cells were identified by human specific lamin A/C antibody [(B,
E) red fluorescence]. Many lamin A/C-positive cells still expressed the cardiac transcription factor Islet-1 [(D) green fluorescence]. (C, F)
Merged images show (C) lamin A/C+DAPI-stained blue nuclei and (F) combined green (Isl-1)+red (lamin A/C) fluorescence. Arrows
indicate grafted cells. Dotted lines indicate the border between the fibrin patch and the heart. Bar = 150 pm (A), 40 pm (B, C) or 20 pm

(D-F).

outcomes than the sham-operated animals, which has been
reported previously with the use of injected fibrin alone®
and which likely reflects an angiogenic effect.””*' However,
embedding SSEA-1" cells in the fibrin matrix further
improved contractile function and stabilization of remodel-
ing as cells-+fibrin-treated hearts consistently yielded higher
LVEF values (the increase of which between 4 months and
baseline was more than 2-fold higher than in the acellular
fibrin group), but more importantly lower LVEDV and
LVESYV values compared with their cell-free counterparts.
Although focus on EF could suggest that LV function was
only moderately impaired at baseline (after infarction),
analysis of LV volumes at the same time-point shows that
they were dramatically enlarged compared with healthy
hearts,’>>> which makes the 4-month attenuation of
remodeling yielded by the cells+fibrin patch functionally
relevant, particularly if one keeps in mind that LVESV has
been reported to be a strong predictive factor of outcome in
patients after a myocardial infarction.”® In keeping with

these data, the cell-scaffold product also achieved the lowest
value of the heart failure index generated by combining
genomic and functional end-points associated with heart
failure,” cardiomyopathy”® and adverse LV remodeling.”’

Overall, our findings are consistent with those previously
reported with the use of fibrin in an injectable form mixed
with skeletal myoblasts38 or bone marrow-derived cells,zg’”
or as an epicardial patch loaded with mouse ESC-derived
BMP-2-treated cardiac progenitors”’ or human ESC-derived
vascular cells’' in rat and porcine myocardial infarct
models, respectively. Compared with the latter two studies,
the present one differs by: (1) the phenotype of the cells (in
the Vallée et al study,”” ESC-derived cardiac progenitors
were of mouse origin, whereas, in the Xiong et al study,41
the derivatives of the human ESC were not cardiomyo-
cytes); (2) the extension of follow-up to 4 months (vs 50
days and 4 weeks in the studies by Vallée et al and
Xiong et al, respectively); and (3) the fact that the tested
cell-scaffold construct was manufactured, processed and
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quality-controlled under similar conditions as those used for
the product planned for human use. It is even possible that
the beneficial effects of the fibrin material could have been
optimized by seeding cells at the surface of the fibrin
biomatrix instead of incorporating them into the bioma-
trix.*

The mechanism of the incremental benefit afforded by
the cell-loaded fibrin patch remains to be investigated. A de
novo muscularization of the infarct tissue by the grafted
cells can be excluded. In the present study, two methods
were used for tracking donor cell fate: lamin A/C protein
expression and human Alu gene expression. As early as
1 week after patch implantation, lamin A/C-positive cells
could no longer be detected and, as expected, were not
identified either after 4 months, despite the use of a highly
sensitive PCR-based tracking method.** With the caveat of a
shorter follow-up, a higher survival rate has been reported
with the use of a fibrin patch loaded with human ESC-
derived vascular cells,41 which may be related to differences
in cell phenotype, processing or timing of delivery. Thus,
the contrast, in the present experiments, between the
absence of a long-term cell engraftment and a sustained
functional benefit, similar to what has been reported with
other cell types,** strongly supports a cell-induced paracrine
signaling initiating a cascade of self-sustained events. This
would be consistent with an attenuation of fibrosis and the
increase in angiogenesis seen in the treated group.

Our failure to identify cells expressing both markers of
proliferation (Ki67) and cardiac lineage (troponin I) does
not necessarily rule out an additional increase in the
contractile cell pool (by mobilization of endogenous stem/
progenitors or new divisions of mature cardiomyocytes),
which could have been missed because of the late post-
procedural sampling time (4 months). This paracrine
hypothesis is relevant to the patch-based delivery strategy,
as shown by the ability of a cardiomyocyte-containing
alginate scaffold to improve post-infarction heart function,
even though the grafted cells remain insulated from the host
myocardium and therefore cannot couple with them.*

Reliance on paracrine effects has practical implications in
that it leads to focus on the enhancement of early retention
of grafted cells (rather than on their sustained survival),
within a time-frame matching the release of cell-derived
biomolecules, which could then paracrinally foster innate
repair pathways before clearance of the donor cells.** We
acknowledge that we did not dissect out the molecular
events underpinning the postulated paracrine activation of
endogenous reparative responses. Indeed, an increasing role
is attributed to exosomes as possible mediators of the cells’
paracrine effects’®*’” and deciphering the nature of their
content, particularly the microRNA profile, should help in
mechanistically identifying the various pathways targeted
by the cell-released biomolecules while providing clues for
developing cell mimetics more suitable for large-scale
clinical applications.

An major finding was the lack of teratoma in the
immunodeficient rats after 4 months. This likely reflects
the efficiency of the selection procedure aimed at discarding
the cells unresponsive to the cardioinstructive cues. In this

study, the population of progenitors was purified by
immunomagnetic sorting against SSEA-1 (also called
Sialyl-Lewis™), a carbohydrate moiety expressed early
during the differentiation of pluripotent ESC,** which is
consistent with the fact that cell-surface proteins incur
changes in their glycosylation patterns when they transition
from pluripotency to differentiation. The transcriptomic
analysis of the purified SSEA-1" population has confirmed
the down-regulation of pluripotency genes (primarily
NANOG and SOX-2), which may still be expressed at
various degrees in the residual contaminating SSEA-1"
cells, but probably not to the extent that a teratoma can
develop because injection of this sole fraction in immuno-
deficient mice still failed to induce teratoma formation.”*
The disappearance of the cells over time may also be
considered an additional fail-safe mechanism.

Limitations

We acknowledge several limitations of this study. First, the
follow-up was not extended beyond 4 months. However,
such a duration is significant given the rat’s life expectancy,
and the stability of functional data, as evidenced by the
serial echocardiograms, provides an encouraging signal
regarding the maintenance of functional benefits over time.
A second limitation is that cells may not migrate into the
myocardium. This would be an issue if the grafted cells
were supposed to generate a de novo myocardial tissue but,
indeed, is not if they act primarily by releasing a blend of
factors that can be released from the patch toward the
underlying myocardium to harness endogenous repair
pathways. Third, we did not document the potential
occurrence of arrthythmic events. However: (i) the survival
rate of the treated rats was not different from that of sham-
operated animals; although we were not able to determine
causes of death in each group, this indirectly argues against
a substantially greater occurrence of cell-induced life-
threatening arrhythmias, and (ii) patches have been reported
to be less arrhythmogenic than injections.” Fourth, our
“customized” heart failure score should be interpreted with
caution because it has not been externally validated and was
constructed as a post hoc composite of variables. Never-
theless, this index was not designed to predict survival like
the heart failure scores commonly used in the clinics,”” but
rather to assess whether the combination of end-points
generated by different methods (echocardiography and
genomics)—yet all relevant to heart dysfunction—would
confirm the benefits of the cells+scaffold approach, which
actually turned out to be the case. Finally, no mechanistic
study was done to determine specifically the causes of cell
loss that may have been facilitated by two model-intrinsic
features: (1) an immune response related to the xenogeneic
setting of the transplantation and which cannot be excluded,
even in the nude rat; and (2) the stress that human cells must
withstand when they are implanted in a rapidly beating
rodent heart.

In conclusion, the present data support the functional
efficacy of fibrin scaffolds harboring ESC-derived cardiac
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progenitors and provide additional evidence that long-term
cell engraftment may not be a prerequisite for a sustained
benefit. As such, our findings may serve as a platform for
further development of cell-based, cell-mimetics-based or
biomaterial-based strategies aimed at fostering endogenous
reparative responses.
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Synergy between micro-nanotechnology and regenerative medicine can lead to new tools for health
improvement. In this study, we investigate the efficacy of electrospun scaffolds - fabricated using
clinically approved collagen - as supports for cardiomyoblast culture. The scaffolds were prepared using
non-toxic solvents and crosslinking agents and characterized by scanning electron microscopy and con-
tact angle measurements. Among different types of collagen samples, we found that atelocollagen can
produce better quality of electrospun fibers than acid and basic fibrous collagen. Our results also show
that the cell culture performance can be improved by adjusting the crosslinking conditions. Typically,
increasing the concentration of citric acid of the cross-link agents from 5% to 10% w/w and the post-
crosslink baking time from 1.5 to 2.5 h led to significant increases of the cellular colonization of the scaf-
fold, showing three-dimensional growth of cardiac cells due to the specific morphology of the fibrous
scaffolds. Finally, in vivo tests of the biocompatibility of the fabricated scaffolds have been done using
a mouse model of dilated cardiomyopathy. As expected, the biocompatibility of the scaffold was found
excellent and no visible inflammation was observed after the implantation up to two weeks. However,
5% citric acid electrospun collagen scaffolds was less resistant in vivo, proving again the importance of

Keywords:
Electrospinning
Collagen scaffold
Biocompatibility
Tissue engineering
Cardiac cell therapy

the processing parameter optimization of the electrospun scaffolds.

© 2015 Elsevier B.V. All rights reserved.

1. Introduction

Engineered scaffolds have been widely used as structural and
functional supports on which cells are seeded for the generation
of cell therapy products. In the field of cardiac therapy, this
approach is challenging but holds a real promise for improving
function of the chronically failing myocardium [1]. Previously, a
large number of investigations have been devoted to the culture
of cardiac cells using scaffolds made of synthetic polymers. In
particular, nanofibrous scaffolds obtained by electrospinning of
poly-L-lactic acid (PLLA) and poly-(caprolactone) (PCL) could be
produced for the formation of functional cardiac cell layers [2].

* Corresponding author at: Instituto de Microelectrénica de Barcelona, IMB-CNM
(CSIC), Campus Universidad Auténoma de Barcelona, 08193 Bellaterra, Barcelona,
Spain. Tel.: +34 93 594 77 00x2451; fax: +34 93 580 02 67.
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Kitsara).
! These authors contributed equally to this work.

http://dx.doi.org/10.1016/j.mee.2015.02.034
0167-9317/© 2015 Elsevier B.V. All rights reserved.

However, because of the lack of cell affinity these synthetic poly-
mers are inherent less attractive than natural polymers — such as
collagen, fibrinogen, elastin - for in vivo applications [3]. Among
them, collagen constitutes one of the main proteins of the extracel-
lular matrix, and this allows for a close simulation of the natural
fibrillar structure of cardiac tissue [4]. Accordingly, it is interesting
to consider electrospun collagen scaffolds as supports and carriers
of cardiac cells that can be implanted for repair of the failing
myocardium [5].

Different types of clinically approved collagen are now available
but the ability of making fibrous scaffolds out of them has yet to be
demonstrated. One of the issues is the crosslinking process, which
uses chemical reagents to render the fibrous structures stable in
the culture medium and after implantation. The most common
crosslinkers for collagen fibers are glutaraldehyde - well known
for its efficiency but somehow toxic - and combinations of
1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl) carbodiimide hydrochloride
(EDC) and N-hydroxysuccinimide (NHS) - a system which is less
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toxic but often causes a film-like morphology after the immersion
of the fibers in water [6] [7]. Alternatively, a citric acid (CA) based
system has been recently applied and shown the requested bio-
compatibility [8].

In this work, we study the electrospinning parameters of
clinically approved collagen in order to produce optimal nanofiber
scaffolds for three-dimensional culture of cardiac cells. In par-
ticular, we were interested in creating a patch form of scaffold that
can be used for therapy purposes. Our results show that the
colonization of cardiac cells is critically dependent on the crosslink
parameters and that our collagen scaffolds are fully compatible
with the implantation requirements, thereby providing a way
towards a scaffold based cardiac cell therapy.

2. Materials and methods
2.1. Collagen solutions preparation and electrospinning

Different types of clinically approved collagen, including atelo-
collagen, acid fibrous, basic fibrous were provided by Biom'Up
(Saint-Priest, France) in form of dry material after lyophilization.
For electrospinning, the raw collagen materials were dissolved
using a solvent system containing ethanol, water and a variety of
salts [7]. Specifically, the buffer solution is composed of the follow-
ing salts dissolved in deionized water: potassium chloride, sodium
chloride, potassium phosphate monobasic, sodium phosphate
dibasic heptahydrate. The salts concentration is 20x in the colla-
gen buffer solution. The final solvent system consists of buffer
solution and ethanol in a ratio 1:1 v/v with a collagen concentra-
tion of 16% w/v.

For the crosslinking of the collagen scaffolds a system contain-
ing CA, glycerol as extending agent and sodium hypophosphite
(SHP) as catalyst was used [8]. The three crosslinking components
were added to the collagen solution before the electrospinning.
Different concentrations of CA and SHP were studied: 5% CA with
2.1% SHP and 10% CA with 4.2% SHP, keeping constant the glycerol
amount to 3% (weight percentage based on the weight of collagen).

In electrospinning, the solution is fed through a thin needle
opposite to a collecting plate and a high voltage is applied to form
a jet of the solution that travels from the needle to the grounded

collecting plate

collagen solution

collecting plate (Fig. 1). In our study, the collagen solution was
loaded to a syringe with a 23 gauge blunt needle and the flow rate
was controlled via a pump at 1 ml/h. By applying voltage of 13.5 kV
and keeping a distance of 5 cm between the needle tip and the
grounded collector, fibers were deposited to the latter at room
temperature (20 * 2 °C). After 8 min of continuous electrospinning,
collagen scaffolds were obtained that could be easily peeled off
from the collector (Fig. 2).

2.2. Post-electrospinning treatment

After electrospinning, a crosslinking post-treatment was
applied in order to make the scaffolds insoluble in cell culture
medium and facilitate their handling. The carboxyl groups of CA
reacted with the additional hydroxyl groups introduced by glycerol
in order to form covalent bridges between the collagen fibers. The
scaffolds were baked at 150 °C for three different periods (1.5 h,
2 h,2.5h).

The crosslinked scaffolds were mounted onto handing devices
for biologic assays. Cell crowns® holders were utilised for this pur-
pose and then placed in 24-well plates for cell culture.

2.3. Characterization methods

The structure of the electrospun collagen scaffolds was studied
after the steps of electrospinning and crosslinking treatment using
scanning electron microscopy (SEM) and contact angle
measurements.

The SEM measurements were performed using the e-LiNE
(Raith). A thin gold layer of 5 nm was deposited prior to measure-
ments and images at different magnifications were obtained on at
least three different areas in the same sample. The measurements
were performed under extra high tension of 10 kV.

The contact angle measuring instrument was the Drop Shape
Analyzer - DSA 30 (Kriiss). The sessile drop method was utilized
and the measurements took place at room temperature (20 °C).
The volume of the applied droplets of deionized water was
1.5 pl. The contact angle data were obtained by averaging over five
measurements in different areas on the sample surface.

2.4. Cardiomyoblasts culture

The H9c2 cell line derived from embryonic rat heart tissue was
used in this study. Cells were cultured in high glucose
DMEM + Glutamax supplemented with 10% foetal bovine serum
and 1% penicillin/streptomycin. They were seeded on the collagen
scaffold after passage using trypsin-EDTA. After two days of cul-
ture, scaffolds were washed with PBS and fixed with 1%
paraformaldehyde solution. After 2 washing steps, they were incu-
bated with 5% bovine serum albumin (BSA) during 1 hour. Then
Alexa Fluor® 488 Phalloidin (Life technologies) was used to stain

Fig. 2. Images of the atelocollagen fibrous scaffold (a) deposited onto aluminum collector, (b) after the peeling-off.
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the cells. After 3 washes in PBS, collagen scaffolds were mounted
with mowiol. Images were captured using a motorized confocal
laser scanning microscope (LSM 700, Zeiss).

2.5. Epicardial grafts

All procedures were approved by our institutional Ethics
Committee and complied with the European legislation (Directive
2010/63/EU) on animal care. Conditionally-invalidated serum
response factor (SRF) mice (MHC-MerCreMer:Sf/Sf) were used as
recipients [9]. The Cre-mediated excision of floxed SRF alleles in
the heart was induced by daily intraperitoneal tamoxifen (28 pg/
g/day; Sigma-Aldrich, France) injections on 3 consecutive days
with the day of the first injection counted as day 1. Three weeks
after tamoxifen administration, the animals underwent a left later-
al thoracotomy after intraperitoneal ketamine (100 mg/kg; Merial,
France)-xylazin (10 mg/kg; Bayer, Germany) anaesthesia and tra-
cheal ventilation. Analgesia was performed for 2 days after surgery
with a 10 mg/kg subcutaneous injection of ketoprofen (Merial).
Acellular collagen scaffolds were sutured on the left ventricle. All
animals were sacrificed at the end of experiment by cervical dislo-
cation. Hearts were immediately removed, fixed in Tissue-Tek
(Sakura, USA) and frozen in liquid nitrogen-cooled isopentane until
they were sliced into 8-12-pum thick cryosections using a cryostat.
The sections were stained with HE (hematoxylin and eosin) as
described by Dubowitz [10]. Images were taken with an inverted
microscope (Leica DMIL) equipped with a digital camera (Qicam,
Qimaging).

3. Results and discussion

3.1. Characterization of crosslinked scaffolds

3.1.1. SEM

Amongst the different collagen types, atelocollagen derived
from native collagen by enzymatic extraction exhibited the best
performance both in terms of dissolution to the benign solvent sys-
tem (within few hours at room temperature) and of electrospin-
ning ability. The acid fibrous collagen required one week to be

dissolved and the basic fibrous collagen was not compatible with
the used solvent system resulting to a partial dissolution after
3 weeks. All the types of collagen were tested for their ability to
create fiber mats by electrospinning. Acid and basic fibrous types
ended up to nanofibers with knots and it was not able to create a
thick enough mat that could be unpeeled from the collector.
These types of nanofibers might be used for the surface modifica-
tion of cell culture substrates e.g., by directly depositing the elec-
trospun fibers on the latter, but cannot be used as implantable
scaffolds which is our intention. On the other hand, atelocollagen
proved to be able to create uniform continuous fibers without
knots (Fig. 3) that can be easily unpeeled from the collector
(Fig. 2). Fig. 3a and b show the atelocollagen mesh-structured scaf-
fold and demonstrate, at a higher magnification, the uniformity of
the fibers with a diameter of 1 + 0.3 pm.

After the post-electrospinning crosslinking treatment, the sam-
ples were characterized before and after theirimmersion into deion-
ized water in order to verify the efficacy of the method. Neither the
duration of baking nor the concentration of the cross-linkers did
affect the fibers morphology before the immersion to water.

Conversely, the morphology of the samples after the immersion
in water varied in relation with the concentrations of CA and SHP.
At low concentrations, loss of porosity was observed as shown in
Fig. 4a, whereas the morphology was significantly improved for
10% CA and 4.2% SHP (Fig. 4b and c).

3.1.2. Contact angle measurements

Collagen scaffolds before and after the crosslinking treatment
were then characterized. Fig. 5a shows the surface of a non-
crosslinked scaffold, five seconds after the deposition of water
droplet, which spread immediately all over the scaffold, causing
scaffold dissolution. For the measurements of the crosslinked scaf-
folds with 10% CA, the latter were immersed in water and then
placed in cell crowns® holders. The water contact angles obtained
with dry samples showed that the surfaces did not dissolve, but are
hydrophilic with a contact angle of 50° just five seconds after the
droplet deposition (Fig. 5b). The water contact angles decreased
down to 30° just 60 seconds after the droplet deposition, which
further indicates the porosity of the samples (Fig. 5c).

Fig. 4. SEM images of crosslinked collagen scaffolds after immersion in water (a) 5% CA, (b) 10% CA and (c) 10% CA at higher magnification.



M. Kitsara et al./ Microelectronic Engineering 144 (2015) 46-50 49

Fig. 5. Images of water droplets on collagen scaffolds with 10% CA (a) uncrosslinked, (b and c) crosslinked captured at different time after droplet deposition.
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Fig. 6. Confocal images of H9c2 cardiomyoblasts on the electrospun collagen scaffold (10% CA) after 48 h cell culture.
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Fig. 7. Biocompatibility of the electrospun collagen scaffold. Hearts of aMHC-MerCreMer:Sf/Sf mice were explanted 2 days (A) or 14 days (B) after implantation. The mean
thickness (C) and the porosity (D) of the grafted patches were analyzed.
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3.2. Biological validation of the scaffolds

3.2.1. In Vitro Studies: cellularization of collagen scaffolds

The electrospun collagen scaffolds were successfully used for
culture of H9c2 cells. Fig. 6 shows a confocal microscopic image
after immunostaining for actin and nuclei which demonstrates
the colonization of the 10% CA scaffold. Clearly, the cells were
spread all over the scaffold and show a nice structure of their act-
in filaments (the blue cells are more deeply sunk into the collagen
than the others). The cells seem to spread more extensively as the
baking time was longer. It should be noted that, by increasing
the baking time, the stiffness should be enhanced, which could
be more desirable in our case. Moreover, comparing the different
concentrations of CA, it is obvious that the higher baking time
(2.5h) led to a greater extent of cell colonization.

Preliminary experiments with human pluripotent stem cell-
derived cardiac progenitors have also been performed, showing a
promising efficacy of the fabricated collagen scaffold. The next step
will be the implantation of the cell-seeded scaffold in mice with
failing myocardium with the hope that the scaffold may provide
an optimal microenvironment to the cells, thereby allowing them
to improve heart function, either by integrating structurally within
the recipient tissue or, more likely, by activating endogenous
reparative pathways.

3.2.2. In Vivo Studies: implantation of acellular collagen scaffolds

In this study, we used a double transgenic mouse model which
allows the inactivation of SRF only in cardiomyocytes as tamox-
ifen-inducible Cre recombinase expression is under the control
of the cardiomyocyte-specific alpha myosin heavy chain promoter
[9]. Five days after tamoxifen injection there is a drop of SRF
mRNA and protein levels. Then, mice exhibit a progressive dilated
cardiomyopathy, leading to a non-ischaemic heart failure and
death within 10 weeks. This model allows a timed control of
the functional deterioration, thereby allowing a better compar-
ison between treated and non-treated mutant animals.

Non-ischaemic heart failure can only be treated by drugs in con-
trast to ischaemic cardiomyopathies. If the treatment fails, the only
remaining options are heart transplantation or permanent implan-
tation of assist devices [11]. Our goal is to develop cell therapy as a
new tool for the cure of non-ischaemic cardiomyopathies. The first
issue to address is the biocompatibility of the nano-fabricated col-
lagen scaffold. To this end, 10 conditionally-invalidated serum
response factor (SRF) mice (aMHC-MerCreMer:Sf/Sf) were trans-
planted with the 10% CA collagen scaffold. The biocompatibility
was found excellent, as the scaffold was detectable from 2 days
(4 mice) to 2 weeks (6 mice) after the implantation, with no visible
inflammation (Fig. 7A and B). It was slightly degraded over time as
its thickness only decreased to 60% after 2 weeks of implantation
(Fig. 7C). This decreased thickness also indicates that the inflamma-
tion is very low. Moreover, the porosity of the electrospun collagen
scaffold did not significantly change between 2 and 14 days, indi-
cating that the structure of the patch is not altered (Fig. 7D). It
should be noted, that we also implanted 5% CA electrospun collagen
scaffolds in 12 mice. The results were very similar to the 10% CA
after 2 days of implantation. But after 2 weeks, we were not able
to find the scaffolds in 62.5% of the implanted mice. This suggests
that the 5% CA electrospun collagen scaffolds seem to be less resis-
tant in vivo. Together, all these results demonstrate the good bio-
compatibility of the electrospun clinically-approved collagen
scaffold in the context of dilated cardiomyopathy.

4. Conclusions

The present work has been designed to create a cardiac patch
which can be used as a cell carrier for therapy purposes. Among dif-
ferent approaches, electrospinning appears to be the simplest but
yet versatile method for the fabrication of fibrous scaffolds from a
large variety of materials. Then, the challenge is to find the most
suited material and processing parameters. Although the electro-
spinning techniques have been well documented, few of them
applied to cardiac cell therapy which requires a full control of the
porous size, the mechanical stiffness and the bio-reactivity or bio-
degradability of the scaffold. As a first step of our approach, we pro-
duced nanofibers by electrospinning of a clinically proven collagen
dissolved in a non-toxic solvent system in contrary to the widely
used 1,1,1,3,3,3 hexafluoro-2-propanol [3]. In addition, we chose a
citric acid-based system for cross-linking of the electrospun nano-
fibers, which makes our fabrication process compatible to the ther-
apy purposes. After crosslinking, the collagen fibrous scaffold could
be easily mounted on a standard device for in vitro studies. This
should allow more systematic investigations to elucidate the
dependence of cell migration and three-dimensional colonization
as a function of pore size and thickness of the scaffold. The fabricat-
ed nanofiber scaffolds could also be used for in-vivo testing.
Our preliminary results have shown the feasibility of implantation
of this patch. Finally, the mechanical stiffness of the scaffold will
have to be optimized in order to match that of the heart to be
repaired.
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Limited data are available on the effects of stem cells in non-ischemic dilated cardiomyopathy (DCM).
Since the diffuse nature of the disease calls for a broad distribution of cells, this study investigated the
scaffold-based delivery of human induced pluripotent stem cell-derived cardiomyocytes (hiPS-CM) in a
mouse model of DCM. Nanofibrous scaffolds were produced using a clinical grade atelocollagen which
was electrospun and cross-linked under different conditions. As assessed by scanning electron micro-
scopy and shearwave elastography, the optimum crosslinking conditions for hiPS-CM colonization
proved to be a 10% concentration of citric acid crosslinking agent and 150 min of post-electrospinning
baking. Acellular collagen scaffolds were first implanted in both healthy mice and those with induced
DCM by a cardiac-specific invalidation of serum response factor (SRF). Seven and fourteen days after
implantation, the safety of the scaffold was demonstrated by echocardiography and histological as-
sessments. The subsequent step of implantation of the scaffolds seeded with hiPS-CM in DCM induced
mice, using cell-free scaffolds as controls, revealed that after fourteen days heart function decreased in
controls while it remained stable in the treated mice. This pattern was associated with an increased
number of endothelial cells, in line with the greater vascularity of the scaffold. Moreover, a lesser degree
of fibrosis consistent with the upregulation of several genes involved in extracellular matrix remodeling
was observed. These results support the interest of the proposed hiPS-CM seeded electrospun scaffold for
the stabilization of the DCM outcome with potential for its clinical use in the future.

© 2015 Elsevier Ltd. All rights reserved.
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and morbidity in the developed countries. Among these diseases,
dilated cardiomyopathy contributes to a large number of patients
with heart failure [1]. Despite advances in drug management and
interventional procedures, the treatment of dilated cardiomyopa-
thy remains a challenge because, in contrast to the ischemic forms

1. Introduction

Cardiovascular diseases are one of the major causes of mortality
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of heart failure which are amenable to palliative procedures like
revascularization, valve repair or remodeling operations, the only
option here is cardiac replacement once the disease has reached an
end-stage of drug refractoriness [1,2]. In spite of its efficacy, heart
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transplantation remains associated with major hurdles including
organ shortage, complications of immunosuppression, and late
graft vasculopathy. Permanent implantation of an assist device as
destination therapy may be an alternative but remains also fraught
with several complications like neurologic events, gastro-intestinal
bleeding and drive line-related infections [3]. In this setting, less
invasive approaches like cardiac stem cell therapy would represent
a promising therapeutic strategy for this category of heart failure
patients.

Stem cell therapy for cardiac repair has been extensively studied
in acute myocardial infarction [4—6] and chronic ischemic heart
disease [7—9], showing a potential, albeit often marginal, benefit
but few studies are available in the context of dilated cardiomy-
opathy [10—12]. The objective of improving pump function through
replenishment of the diseased myocardium by “new” car-
diomyocytes (CM), regardless of whether they derive from the
grafted cells or from endogenous cardiac stem cells activated by
transplant-released biomolecules, has been dramatically boosted
by the possibility of generating cardiac cells from human induced
pluripotent stem cells (hiPS) [13]. For example, Lian et al. have
demonstrated that, by using a timely-defined regulation of the
Wnt/B-catenin signaling pathway, it is possible to generate CM
from various hiPS lines [14]. However, the therapeutic efficacy of
stem cell therapy is not only influenced by the cell phenotype but is
also critically dependent on the mode of cell transfer [15,16]. From
this standpoint, the diffuse nature of the disease in dilated car-
diomyopathy represents a sound indication for an extensive
coverage of the ventricle by a cell-seeded scaffold, the clinical
implementation of which could take advantage of the recent ad-
vances in minimally invasive approaches to the heart.

One of the main considerations to be then taken into account in
the development of cardiac patch is the role of environmental cues
in guiding differentiation events and cell survival [17,18] which
mandates a material as biomimetic as possible. We therefore
selected collagen which is both the most abundant protein of car-
diac extra-cellular matrix [19,20] and a highly biocompatible
polymer. Collagen fibers are also capable of force transmission and
signaling via their mechanical and biological properties.

Thus, electrospun nanofibrous collagen scaffolds represent a
very promising option to deliver iPS-CM to the heart [21]. Elec-
trospinning is an established nanotechnology technique for fabri-
cating nanofibers by electrically charging a polymeric solution and
has been extensively used for the fabrication of biomaterial scaf-
folds for tissue engineering [22—24].

In a recent work, we have demonstrated the feasibility of
obtaining electrospun collagen scaffolds with biologically-
compatible solvents and cross-linking agents [25]. In the present
study, we leveraged these previous data to generate nanofibrous
collagen scaffolds seeded with hiPS-CM and epicardially delivered
these scaffolds in a mouse model of dilated cardiomyopathy based
on the cardiac-specific and tamoxifen-inducible invalidation of
serum response factor (SRF). Care was taken to use a collagen which
is clinically validated to improve the clinical relevance and trans-
latability of the generated data. The in vivo results of the current
work indicated the feasibility of the proposed hiPS-CM seeded
electrospun scaffold for the stabilization of the DCM outcome with
potential for its clinical use in the future.

2. Methods
2.1. Electrospinning
Clinical-grade atelocollagen in the form of dry material was

provided by Biom'Up (Saint-Priest, France). The raw product was
dissolved using a bioacceptable solvent system based on ethanol,

water and salts [26]. For the cross-linking of the collagen scaffolds, a
system containing citric acid (CA), glycerol as the extending agent
and sodium hypophosphite (SHP) as a catalyst was used [27].
Different concentrations of CA and SHP were studied: 5% CA with
2.5% SHP and 10% CA with 5% SHP (weight percentage based on the
weight of collagen). The final solution was electrospun by applying
13.5 kV voltage between the syringe needle and the collector (flow
rate: 1 ml/h, distance to collector: 5 cm, temperature: 20 + 2 °C).
After electrospinning, a post-treatment cross-linking was applied
to the scaffolds by baking them at 150 °C for three different periods
(90, 120 or 150 min). For more details, see Supplemental Materials.
Circular dichroism was used to study denaturation of collagen after
the electrospinning. Scanned electron microscopy was used to
visualize the structure of the generated scaffolds. These two
methods are described in the Supplemental Materials section.

2.2. Elasticity measurements

The ShearWave™ Elastography imaging mode is a real time
ultrasound imaging mode that quantitatively measures elasticity in
soft tissue [28]. The principle of ShearWave™ Elastography relies
on imaging at very high frame rate (5000 images/s) the propagation
of a shear wave remotely induced by the acoustic radiation force.
The shear modulus map is then derived directly from the local
shear velocity measured in the sample. A 15 MHz central frequency
ultrasound transducer connected to an AixPlorer® ultrasound
scanner (Supersonic Imagine, Aix-en-Provence, France) was used
for this purpose. Real-time B-mode imaging was used to measure
the thickness of the samples. Shear wave propagation speed was
calculated from scaffolds in aqueous solution. A color-coded, real-
time shear wave elastography map could then be produced to
quantitatively assess the shear velocity. A correction was applied on
the shear velocity to take into account the wave guided effect in
thin wall as in Ref. [29] and finally obtain quantitative values of the
Young's modulus.

2.3. Cells

The human episomal iPS cell line (hiPS, Life Technologies, Saint-
Aubin, France) was used in this study from passage 4 to passage 10
and cultured as indicated in the manufacturer's instructions. De-
tails are provided in the Supplemental Materials section. Neonatal
rat cardiomyocytes were purified as described in that same section.
Two-hundred thousand cells were seeded on a collagen scaffold
maintained with a CellCrown™ (Scaffdex, Tampere, Finland) in a
24-well plate and after three days of culture, the cells were fixed
and immunolabeled with Nkx2.5 (Santa Cruz Biotechnology, Hei-
delberg, Germany) and a-actinin (Sigma—Aldrich, Saint-Quentin-
Fallavier, France) antibodies to determine the percentage of
cardiomyocytes.

2.4. hiPS cardiac differentiation

To obtain a sufficient amount of cells for differentiation, a
cryovial of hiPS cells was thawed and amplified for two passages on
Matrigel® hESC-Qualified Matrix (Corning Life Sciences, Amster-
dam, The Netherlands), in mTeSR™1 medium (Stemcell Technolo-
gies, Grenoble, France) as described previously [14,30]. Cells were
then differentiated using the GiWi protocol [14] at 37 °C and 5%
CO,. Briefly, cells were detached using accutase (StemPro®-Accu-
tase® Cell Dissociation Reagent; Life Technologies) and counted.
Undifferentiated cells were seeded on Matrigel® hESC-Qualified
Matrix coated wells of a 6-well plate (2.4 x 10° cellsjwell) in
mTeSR™1 supplemented with 5 pM of Y27632 (ROCK inhibitor,
Tocris Bioscience, Bristol, United Kingdom) and cultured during 3
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additional days with daily replacement of mTeSR™1. Cardiac dif-
ferentiation was then initiated by reverting the medium to RPMI
(Life Technologies) enriched with 2% insulin-free B27 supplement
(Life Technologies) and 10 pM CHIR99021 (Selleckchem, Houston,
TX, USA). This medium was replaced with RPMI supplemented with
B27 minus insulin after 24 h. Two days later, the medium was half
exchanged for fresh RPMI-B27 minus insulin containing 5 uM of
IWP2 (Tocris Bioscience) for 48 h. Seven days after the addition of
CHIR99021, the medium was replaced by RPMI enriched with 2%
B27 supplement, and the very first beating cell clusters were
observed the day after. At day 15, cells were thus recovered with
accutase, passed through a 70 pm cell strainer (BD Biosciences, Le
Pont de Claix, France) and counted. Purity was confirmed by
cytometry (see Supplemental Methods). Then, 10° cells were
seeded on a collagen scaffold fixed to a CellCrown™ (Scaffdex) in a
24-well plate with RPMI supplemented with 2% B27. After two days,
the medium was changed and, one day later, the scaffold was
removed and grafted on the heart of mice.

2.5. Animals

All procedures were approved by our institutional Ethics Com-
mittee and complied with the European legislation (Directive 2010/
63/EU) on animal care. In this study, a total of 56 mice were used,
which included 32, 6 to 9-month-old conditionally invalidated
serum response factor aMHC-MerCreMer:Sf/Sf [31] mice and 24
C57BL6 mice. The Cre-mediated excision of floxed serum response
factor (SRF) alleles in the heart was induced by daily intraperitoneal
tamoxifen (20 pg/g/day; Sigma—Aldrich) injections on 3 consecu-
tive days. Mice were grafted three weeks after the last tamoxifen
administration.

2.6. Epicardial grafting

Animals underwent a left lateral thoracotomy after intraperi-
toneal ketamine (100 mg/kg; Merial, Gerland, France)-xylazin
(10 mg/kg; Bayer, Puteaux, France) anaesthesia and tracheal
ventilation. Analgesia was performed for 2 days after surgery with a
2 mg/kg intraperitoneal injection of profenid® (Merial). Collagen
scaffolds (surface approximately 200 mm?) were sutured on the
ventricles of 24 healthy C57BL6 and 26 aMHC-MerCreMer:Sf/Sf
mice. Six additional aMHC-MerCreMer:Sf/Sf mice (Sham) under-
went the same procedure without scaffold implantation and served
as sham-operated controls. All aMHC-MerCreMer:Sf/Sf mice were
daily treated with cyclosporine A (10 mg/kg/day, intraperitoneal;
Novartis Pharma, Rueil-Malmaison, France) until the echocardio-
graphic assessment of heart function at 14 days after the implan-
tation. C57BL6 mice were sacrificed 7 days after treatment to assess
the biocompatibility of collagen scaffold. All mice were sacrificed by
cervical dislocation and then hearts were removed, the left
ventricle apexes were dissected and flash-frozen in liquid nitrogen
for subsequent RNA isolation. The remaining hearts were
embedded in Tissue-Tek (Sakura Finetek, Villeneuve d'Ascq, France)
and frozen in liquid nitrogen-cooled isopentane until they were
sliced into 10 um thick cryosections for histology and immuno-
staining (see Supplemental Methods).

2.7. Cardiac function

Pre- and post-transplantation cardiac function was evaluated by
transthoracic echocardiography (Sequoia 516, equipped with a
13 MHz phased-array linear 15L8 probe; Siemens, Saint-Denis,
France) in animals sedated with 2% isoflurane. Two-dimensional
parasternal long-axis views were used to measure the left ven-
tricular end-diastolic and systolic volumes (LVEDV and LVESV,

respectively). Ejection fraction (EF) was calculated as described
previously [9]. All measurements were made online on freeze
frame images in triplicate and averaged by an investigator blinded
to the treatment group.

2.8. Gene expression

Details of the procedure and sequences of primers used are
available in Supplemental Methods.

2.9. Statistics

Groups were statistically compared using analysis of variance
(ANOVA). If necessary, post-hoc analysis was performed using
Tukey's Honestly Significant Difference (HSD) test in R software. For
groups that did not pass tests of normality (Shapiro—Wilk) and
equal variance (Bartlett or Fisher), non-parametric tests were used
(Kruskal—Wallis) and multiple comparison were driven using the
Dunn procedure and multivariate normal distribution in R soft-
ware. Values are given as means + SEM. All outcome measurements
were made blindly.

3. Results
3.1. Physical characteristics of collagen scaffolds

After electrospinning and cross-linking under different condi-
tions of CA concentration and baking time, the structure of the
different scaffolds was checked by scanning electron microscopy
(Fig. TA—B). A nanofibrous structure was observed in all tested
conditions without major structural differences between them
(Supplemental Figs. S1 and S2A—B). Then, the effect of the solution
preparation and electrospinning on the denaturation of collagen
was studied by circular dichroism. Our results demonstrated that
after the electrospinning process the fraction of the folded collagen
is approximately 70% (Supplemental Fig. S2C).

The scaffold parameters were further evaluated from scanning
electron microscopy images. The fiber thickness for all the different
cross-linking conditions ranged from 0.6 to 2.2 um with an average
porosity of 2—3 um. No differences between the cross-linking
conditions were observed. The maximum porosity was close to
7 pm.

Shear wave elastography was used for measuring the thickness
and elasticity of the collagen scaffolds. The thickness of the
different collagen scaffolds was 400 + 50 um. Their stiffness, eval-
uated as the Young's modulus, increased with the CA concentration
and the baking time (Fig. 1C) and peaked for the 10% CA with
150 min-baking condition (10.1 kPa).

3.2. Biocompatibility of collagen scaffolds

The biocompatibility of the different collagen scaffolds was
studied both in vivo (grafting of scaffolds in C57BL6 mice) and
in vitro (seeding of scaffolds with neonatal rat cardiomyocytes).
Thus, to first assess the biocompatibility of the electrospun collagen
construct in a cardiac environment, we grafted acellular scaffolds
on the surface of the heart of 24 healthy C57BL6 mice. After 7 days,
the hearts were explanted and analyzed. Hematoxylin-eosin
staining showed that the collagen scaffolds were macroscopically
visible in all conditions (Fig. 2A) with evidence for some degrada-
tion manifest as pores in the scaffold (Fig. 2B, Supplemental Fig. S3).
Quantification of this porosity (Fig. 2C) indicated that, despite the
lack of significant differences, cross-linked scaffolds baked during
150 min seemed to present less degradation than those processed
under the other conditions. This is also supported by the finding
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that scaffolds baked during 150 min were found in all animal tested
unlike those undergoing a shorter baking time (n = 4 per group, a
total 6 groups, data not shown). Furthermore, in all conditions
tested, numerous blood vessels were identified within the scaffold
and in the underlying myocardium in close proximity to the scaf-
fold, as evidenced by positive CD31 and caveolin-1o stainings
(Fig. 2D). The biocompatibility of electrospun collagen nanofibers
was further supported by in vitro experiments using neonatal rat
cardiomyocytes (Fig. 2E—F). As shown in Fig. 2F, not all cells were
positive for a-actinin or Nkx2.5, which is consistent with the
remaining presence of contaminating fibroblasts in the cell culture.
The quantification of the ratio between cardiomyocytes and non-
cardiomyocytes after 3 days of culture (Fig. 2E) indicated, howev-
er, that collagen scaffolds cross-linked with 10% CA allowed a
greater colonization of the construct by cardiac cells. Moreover
these cardiac cells were larger and wider, with a better-looking
morphology and a more organized sarcomeric structure (Fig. 2F).
Put together, these data led to conclude that 10% CA-based cross-
linking was the best condition for generating collagen scaffolds for
cardiac cell therapy applications.

3.3. Lack of deleterious effects of acellular collagen scaffolds on
heart function

To complete the biocompatibility testing, we then assessed
whether collagen scaffolds could have a deleterious effect on heart
function. To this end, 10% and 5% CA-cross-linked collagen cell-free
scaffolds were epicardially delivered in the MHC-MerCreMer:Sf/Sf
mouse model of dilated cardiomyopathy (n = 18). Fourteen days
after delivery (35 days after tamoxifen injection), LVEDV, LVESV and
EF were measured. At this time point, tamoxifen treated «MHC-
MerCreMer:Sf/Sf mice exhibited impaired cardiac function. As
shown in Fig. 3, no statistical differences in cardiac function were
observed between sham-operated mice and mice treated with 5%
or 10% (n = 6 per group) CA acellular collagen scaffolds (Fig. 3A—C).
Likewise, no differences were observed in the expression of the
hypertrophic markers beta-myosin heavy chain (B-MHC), atrial
natriuretic factor (Anf) and brain natriuretic peptide (Bnp)
(Fig. 3D—F). These results thus confirmed that, under our condi-
tions of material processing, electrospun collagen scaffolds did not
adversely affect heart function.

3.4. Improvement of cardiac function by human pluripotent stem
cell-derived cardiomyocytes seeded on collagen scaffolds

Based on the previous results, a collagen scaffold cross-linked
with 10% CA was selected for seeding with cardiomyocytes-
derived from hiPS. More than 70% of cells expressing cardiac
troponin, as demonstrated by flow cytometry, were obtained after
15 days with the biphasic activation/inhibition of the Wnt pathway
differentiation protocol [14]| (see Fig. 4A—B). These cells were
cultured for 3 days onto the scaffold. As seen in Fig. 4C, the cells
colonized the 10% CA collagen scaffold featuring a regular distri-
bution of the sarcomeric protein a-actinin. Of note, contraction of
the scaffold could be observed (see Supplemental Data video 1),
indicating a functional colonization and a good compatibility be-
tween the hiPS-CM and their collagen support. These scaffolds
were then epicardially delivered in 8 «MHC-MerCreMer:Sf/Sf mice
three weeks after tamoxifen induction. Six acellular collagen scaf-
folds (10% CA) were used as controls. Baseline functional parame-
ters did not differ significantly between the two groups (p > 0.05).
In contrast, as demonstrated in Fig. 4, at sacrifice (14 days after
implantation), all functional parameters including LVESV, LVEDV
and EF significantly differed between the two groups (p < 0.001).
There was a marked increase in LVESV and LVEDV over baseline in

mice treated with the cell-free scaffolds (36.04 + 0.84 pL vs
27.81 + 0.64 puL, p = 0.001; 51.77 + 1.50 pL vs. 44.41 + 0.81 pL,
p = 0.003, respectively). In contrast, mice treated with the 10% CA
scaffold + hiPS-CM demonstrated stable values of these functional
parameters throughout the experimental time course
(22.32 + 1.73 pL at sacrifice vs 25.38 + 1.09 pL at baseline for LVESV,
p=0.28; 41.28 + 1.24 uL vs 43.33 + 1.20 pL, respectively for LVEDV,
p = 0.78). EF featured similar patterns (Fig. 4F). This improvement
was associated with the strong decrease in the expression of (-
MHC and an increased expression of cardiac actin (p = 0.044)
(Fig. 4G).

3.5. Improvement of the scaffold vascularization induced by
cardiomyocytes derived from human pluripotent stem cells

To decipher the mechanisms behind the improvement of heart
function, we first tried to find human cells in the heart of mice or in
implanted scaffolds. However, no human cells were observed 14
days after transplantation (data not shown), indicating that the
effects observed were likely due to activation of signaling pathways
in the recipient's heart in response to the transplanted cells. As
shown in Fig. 5, there was a strong increase in the number of CD31-
positive cells in the cellularized collagen scaffold compared to the
acellular one (Fig. 5A, B and D). Interestingly, mice treated with the
hiPS-CM-loaded scaffold demonstrated a significant increase in SRF
gene expression (p = 0.01, Fig. 5C), consistent with the increase in
CD31-positive cells that are known to express SRF. There were no
obvious histological patterns of a xenogeneic immune response to
the delivered human iPS cardiac derivatives, as evidenced by the
lack of difference in the extent of macrophage and T-lymphocyte
infiltration between the cell-free and the cell-loaded scaffolds
groups 14 days after treatment (data not shown).

3.6. Cardiac cells derived from human pluripotent stem cells induce
a closer adherence of the scaffold to the heart

As shown by hematoxylin-eosin and Sirus red stainings in Fig. 6,
implanted collagen scaffolds were visible at the surface of the heart
14 days after transplantation in both groups. However, a closer
analysis demonstrated some differences between the two groups.
As shown in Fig. 6A and B, a thin layer of interstitial cells were
found between the surface of the heart and the cell-free scaffold
whereas these cells were not detectable following implantation of
the cell-loaded scaffold (Fig. 6C and D) which thus appeared more
closely adherent to the implantation area. This closer contact of the
cellularized collagen construct with the host myocardium, as
compared with the cell-free scaffold, could have allowed the
seeded cells to more effectively control the expected procedure-
induced inflammatory response and its attendant fibrotic
sequelae, thereby accounting for the above mentioned reduction in
ventricular volumes. This hypothesis is actually consistent with a
marked, albeit not significant, treatment-induced increase in the
expression of several genes implicated in the regulation of extra-
cellular matrix such as osteopontin, tissue inhibitor of metal-
loproteinase 1 (Timp1), thymus cell antigen-1 (Thy1), collagen 3al
and collagen 1al (Fig. 6F).

Supplementary data related to this article can be found online at
http://dx.doi.org/10.1016/j.biomaterials.2015.11.035.

4. Discussion

The main result of this study is that epicardial delivery of an
electrospun collagen scaffold seeded with hiPS-CM improves the
functional outcomes of non-ischemically dilated mouse hearts. The
scaffold was well integrated into the host myocardium but the


http://dx.doi.org/10.1016/j.biomaterials.2015.11.035

162 P. Joanne et al. / Biomaterials 80 (2016) 157—168

60

(4]
a
!

[4))
o
!

IS
a
!
—]

Ejection fraction (%)

40 A

35 T T

Sham 5% CA 10% CA

70

65 -

60 -

55 1

50 A

45 A

Left ventricular end-diastolic volume (ul)

35 T T

Sham 5% CA 10% CA

12

10 4

Relative expression of Anf (AU)

Sham 5% CA 10% CA

40

| ]

25 4

20 1

Left ventricular end-systolic volume (ul)
—

Sham 5% CA 10% CA

80

D

70 A

60 -

50 -
.
40 [
30 -
20 -
10
0

Sham 5% CA 10% CA

Relative expression of B-MHC (AU)

12

10 4

4
2 4
0

Sham 5% CA 10% CA

Relative expression of Bnp (AU)

Fig. 3. Lack of adverse functional effects of acellular collagen scaffolds. Assessment, at 14 days after implantation in a non-ischemic dilated ¥MHC-MerCreMer:Sf/Sf mice, of left
ventricular ejection fraction (A), left ventricular end-systolic volume (B), left ventricular end-diastolic volume (C) and gene expression of 3-MHC (D), Anf (E) and Bnp (F).

hiPS-CM that it initially harbored were no longer detectable after 14
days and are thus postulated to have acted paracrinally on endog-
enous repair pathways, as suggested by the increased vascularity
and potentiated integration of the scaffold compared with hearts
receiving the cell-free collagen patch.

Non-ischemic dilated cardiomyopathy is characterized by the
loss of a critical number of cardiomyocytes causing a decrease of
myocardial contractility [1] and a compensatory cardiac remodel-
ing which may ultimately result in heart failure [32]. Unlike
ischemic cardiac diseases, dilated cardiomyopathy is not amenable

to palliative procedures like coronary artery revascularization or
mitral valve repair and, indeed, now exceeded coronary artery
disease as an indication for heart transplantation (55% vs 36%) in
the last report of the International Society for Heart and Lung
Transplantation [33]. There is thus a robust rationale for investi-
gating new therapies, among which stem cells may hold some
promise. Even though cell therapy is unlikely to afford a total
replacement of the diffusely diseased tissue with “new” car-
diomyocytes, it could still be efficacious by harnessing endogenous
repair pathways via mitigation of adverse remodeling, increased
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angiogenesis or activation of resident stem cells [34]. Furthermore,
usual needle-based multiple intramyocardial injections may not be
the most suitable mode of cell transfer because of the diffuse nature
of the disease while this hurdle could be overcome by the epicardial
delivery of a cell-loaded scaffold “wrapping” a large area of the left
ventricle and potentially delivered through a minimal access pro-
cedure. Beyond the provision of reparative cells, such a tissue-
engineered construct could also be useful by mechanically sup-
porting the heart, thereby limiting its adverse remodeling [35].
Putting these data together led to the design of the present study
entailing the evaluation of an engineered collagen patch loaded
with hiPS-CM.

Several natural and synthetic polymers have been investigated
as tissue-engineered cardiac constructs. Among them, collagen
features distinct advantages. It is an essential component of
myocardial connective stroma, which is largely composed of type I
and III fibrillar collagen [19] and its arrangement may contribute to
preserve heart microarchitecture and chamber geometry. Actually,
several reports have emphasized that the architecture of myocar-
dial collagen fibers, in particular of the endomysium, may be
involved in the regulation of the mechanical activity of the heart
[36,37]. In addition, collagen can interact with most cell types to
promote their adhesion, survival and growth. Finally, collagen has a
long-standing safety record for medical applications, which should
streamline translational processes towards the clinics. For all these
reasons, we selected collagen as the patch material and used

electrospinning to generate biomimetic nanofibrous scaffolds
intended to recapitulate extracellular matrix properties [21]. Like in
our previous study [25], care was taken to use a clinically validated
atelocollagen, which is more soluble, less antigenic and more
biocompatible than native collagen, collagen peptide or gelatin, and
to rely on biocompatible solvents. This resulted in a post-
electrospinning denaturation rate of 30%, which is in good agree-
ment with previously reported studies on the effect of the elec-
trospinning process on the collagen structure [27]. Different post-
electrospinning cross-linking conditions were then tested to
modulate the stiffness of the collagen scaffolds. The best combi-
nation was obtained with 10% of CA and 150 min of baking at
150 °C, which resulted in an elasticity modulus of 10.1 kPa. It should
be noted that the elastic modulus of native heart tissue is in the
range of 10—15 kPa [38] while the elastic modulus of ischemic
tissue, associated with fibrosis, increases around 30—50 kPa
[39,40]. Furthermore, Engler et al. [38] using isolating cardiac cells
have demonstrated that cardiomyocytes were only able to form
mature sarcomeres with regular beating on polyacrylamide gels of
about 10 kPa. On softer gels, sarcomeres were less spaced and not
fully organized whereas on stiffer gels, myocytes contained more
stress fibers and did not display sarcomeres. Thus, the elasticity
value of our collagen scaffold falls in the range of those reported for
optimizing cardiac tissue regeneration, 10—20 kPa [17], and the
suitability of this degree of elasticity for the intended applications is
supported by the finding of an interconnecting functional cardiac-
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like tissue three days after the cardiomyocytes had been seeded
onto the scaffold (Fig. 2E and Fig. 4C and Supplemental Video 1).
The next issue was the choice of the cells to be grafted. Although
there is not yet a consensus regarding the identity of the “ideal”
cell, head-to-head studies suggest that the greatest therapeutic
efficacy is obtained by using cells committed to the cardiac lineage,
as compared to non-cardiac cells [41—45]. Of note, the superiority
of cardiac-committed cells has been demonstrated on the basis of
multiple endpoints (engraftment, reduction of infarct size and
fibrosis, angiogenesis, improvement in function and limitation of
arrhythmias) and might be related to stronger and more target
tissue-specific paracrine effects [43]. For this reason, we selected to
use hiPS-derived cardiomyocytes which have been shown to
recapitulate most, if not all, the molecular, electrophysiological and
functional fingerprints of bona fide cardiomyocytes. Over the past

years, tremendous improvements have been made in the genera-
tion of hiPS-CM by mimicking in vitro, developmental pathways
normally operating during embryonic cardiogenesis [13] and, in the
present study, an efficient cardiomyogenic differentiation of
pluripotent hiPS cells could be achieved by a sequential activation/
inhibition of the Wnt pathway [14,30]. In keeping with their cardiac
phenotype, intramyocardial injections of these cells have been
shown to give stable [46], electrically integrated [47] and vascu-
larized grafts [8]. Transplantation of these cells delivered under the
form of cell sheets has also been successful in providing functional
and electrical recovery of infarcted hearts [48]. However, our past
experience with cell sheets has identified potential issues related to
their fragilty and difficulty in handling. This issue was addressed by
using the above-mentioned collagen patch as a cell carrier
featuring stronger handling characteristics, including suturability,
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and more tunable mechanical properties.

These hiPS-CM-loaded collagen patches were then grafted in a
double transgenic mouse model (¢MHC-MerCreMer:Sf/Sf) which
allows to induce the inactivation of SRF only in cardiomyocytes as
tamoxifen-inducible Cre recombinase expression is under the
control of the cardiomyocyte-specific alpha myosin heavy chain
promoter («MHC). SRF mRNA and protein levels drastically
decrease after tamoxifen injection and mice exhibit a progressive
impairment of cardiac contractility, ending up in dilated cardio-
myopathy, heart failure, and death within 10 weeks [31,49]. The
present results clearly demonstrate the efficacy of the cellularized
collagen construct in stabilizing the contractile function of SRF-
deficient transgenic mice since, two weeks after patch implanta-
tion, LV volumes and EF were significantly improved in treated
mice compared with their cell-free counterparts. This functional
benefit was paralleled by a PCR-evidenced significant decrease of -
MHC taken as a surrogate marker of heart failure.

However, by the time the functional outcome was found better
preserved by the hiPS-CM-loaded patch, the grafted cells were no
longer detectable. Such a discrepancy has been repeatedly reported
in the literature and cell loss is now attributed to an interplay of
multiple factors among which an immune response against hiPS,
despite cyclosporine therapy, cannot be eliminated (discussed
below). The inability to explain the functional benefits of stem cells
by their sustained engraftment has given rise to the paracrine hy-
pothesis whereby biomolecules released by the cells would foster
endogenous repair pathways. This hypothesis is indirectly sup-
ported by our data, assuming that SRF expression in endothelial
cells is unaffected in this model [50]. Thus, the increased expression
of SRF in the heart of treated mice could reflect a paracrinally-
mediated augmentation of the pool of endothelial cells, which
would be consistent with the definite trend towards a greater
capillary density in the scaffold and, to a lesser degree, in the
neighboring myocardium. Admittedly, however, part of this
increased vascularity could be due to the collagen material itself
which is known to have intrinsic angiogeneic properties [51].
Finally, the cellularized collagen scaffold was associated with the
upregulation of several genes involved in the regulation of extra-
cellular matrix remodeling and a trend towards a lesser degree of
fibrosis (Fig. 6D—E). In particular, osteopontin has been described as
an important regulator of matrix metalloproteinases and their tis-
sue inhibitors during remodeling, resulting in significantly
decreased left ventricular dilation after myocardial infarction [52].
In agreement with this observation, the increase in osteopontin
expression seen in the treated group was paralleled with that of
Tissue Inhibitor Matrix Metalloproteinase (Timp)-1 mRNA levels. Of
note, the expression of these genes was based on apical heart
sections, remote from the scaffold implantation area, which may
have led to underestimate their level of upregulation but lends
further credit to the release of molecules diffusing from the patch
throughout the myocardium. Admittedly, an alternate mechanism
whereby the cell-loaded scaffolds improved left ventricular func-
tion could be the putative cardioprotective effect of some of the
effectors of the xenogeneic immune response expected to occur
when human cells are transplanted in a mouse heart [53]. However
(1), in an immunodeficient mouse model where no rejection would
be expected to occur, transplantation of human pluripotent stem
cell-derived early progenitor cells was shown to preserve post-
infarction myocardial function whereas fibroblasts, also from hu-
man origin, did not [54] (2), in an immunocompetent mouse model,
transplantation of human fibroblasts failed to show any functional
benefit despite the immune response expected to have occurred in
this xenogeneic context [55] (3), a previous study from our labo-
ratory has shown only limited functional benefits of trans-
plantation of allogeneic adipose-derived stem cells [12] while in

the same DCM model, human skeletal myoblasts have equally failed
to significantly improve heart function (unpublished data), and (4),
in the present experiments, both immunostaining and qPCR failed
to demonstrate a noticeable difference in the extent of macrophage
and T-lymphocyte infiltration between the cell-free and the cell-
loaded scaffolds, thereby suggesting the efficacy of our
cyclosporine-based immunosuppression in mitigating the ex-
pected xenogeneic immune response. Collectively, these data make
unlikely that the functional benefits of the cell-loaded scaffolds
could be fully explained by a nonspecific immune response and
they rather support that the presence, at least early after scaffold
implantation, of the iPS-derived cardiomyocytes directly contrib-
uted to the improved outcomes yielded by the cellularized
constructs.

Altogether, our data converge to relate these functional benefits
of hiPS-CM-loaded electrospun collagen nanofiber patches to the
paracrine activation of endogenous repair pathways that still need
to be precisely characterized. Likewise, the positive outcome of
these constructs requires to be further validated, particularly in a
clinically relevant large animal model and alternate cell/material
combinations should also be tested. Yet, the present results support
the concept that covering the non-ischemically dilated left
ventricle with a cellularized scaffold endowed with cardiomyo-
genic properties could be an effective means of stabilizing the
disease, thereby delaying the time by which a complete cardiac
replacement may become unavoidable.

5. Conclusions

In this study we epicardially delivered nanofibrous collagen
scaffolds seeded with cardiomyocytes derived from human induced
pluripotent stem cells (hiPS-CM) in a mouse model of dilated car-
diomyopathy. In vivo and in vitro assays indicated the optimal
electrospinning and crosslinking conditions to produce biocom-
patible scaffolds with stiffness comparable to those reported for
optimizing cardiac tissue regeneration. In vivo results have shown a
restricted thickening of the matrix extending into the scaffold and
an increase, although not significant, in the expression of several
genes implicated in the regulation of extracellular matrix. These
results support that a hiPS-CM-loaded electrospun collagen scaf-
fold could be utilized for the stabilization of DCM, most likely
through paracrine signaling. Therefore, iPS-CM seem to potentiate
the effects of collagen scaffolds and, in a broader perspective, the
current results support the concept that cardiac engineering could
be a therapeutically effective strategy in patients with advanced but
non end-stage dilated cardiomyopathy.
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Chitosan Hydrogels for the Regeneration of Infarcted Myocardium:
Preparation, Physicochemical Characterization, and Biological
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ABSTRACT: The formation of chitosan hydrogels without
any external cross-linking agent was successfully achieved by
inducing the gelation of a viscous chitosan solution with
aqueous NaOH or gaseous NH;. The hydrogels produced
from high molecular weight (M, ~ 640000 g mol™") and
extensively deacetylated chitosan (DA ~ 2.8%) at polymer
concentrations above ~2.0% exhibited improved mechanical
properties due to the increase of the chain entanglements and
intermolecular junctions. The results also show that the

NaOH solution i

Q gelation process T Chl

N

Chitosan solutior

neutralization
and
washing

= )LNHOH solution
&‘_'

physicochemical and mechanical properties of chitosan hydrogels can be controlled by varying their polymer concentration and
by controlling the gelation conditions, that is, by using different gelation routes. The biological evaluation of such hydrogels for
regeneration of infarcted myocardium revealed that chitosan hydrogels prepared from 1.5% polymer solutions were perfectly
incorporated onto the epicardial surface of the heart and presented partial degradation accompanied by mononuclear cell

infiltration.

B INTRODUCTION

Myocardial infarction is an injury usually caused by obstruction
of a major coronary artery. It leads to irreversible cell loss, scar
formation, and eventually heart failure. Many methods and
materials have been tested in an effort to stimulate myocardial
regeneration and increase cardiac performance' ~ including the
design of regenerative patches' ™ to be implanted onto the
surface of the infarcted myocardium. Such design requires the
use of biomaterials with the suitable biological properties
including colonization ability and regenerative properties,
which can be obtained with natural polymers such as proteins
(e.g, collagen) or polysaccharides.

Among polysaccharides, glycosaminoglycans, especially
chitosan, constitute a promising polymer family exhibiting
many key pr 6pertles for the biomedical area such as
bioresorbability, blocompatlblhty, low 1mmunogen1c1ty, ant1
microbial activity,® antioxidant activity,” hemostatic effects,"’
and wound-healing acceleration.' ">

-4 ACS Publications  © 2016 American Chemical Society
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Chitosan is usually produced from the N-deacetylation of
chitin,"*~"* an abundant polysaccharide present in the cuticles
of arthropods, the exoskeletons of cephalopods, and cell wall of
fungi.'” Chitosan and chitin belong to the family of the linear
copolymers of 2-amino-2-deoxy-D-glucopyranose (GIcN) and
2-acetamido-2-deoxy-D-glucopyranose (GlcNAc) units linked
by p-(1—4)-glycosidic bonds. The main properties and
applications of chitosan depend on its average degree of
acetylation (DA), that is, the molar fraction of GIcNAc units, its
acetylation pattern, which corresponds to the distribution of
GIcN and GlcNAc units along the chitosan chains, its average
molecular weight, and polydispersity index.

Hydrogels based on chitosan have been widely studied for
their interesting biological properties. The physical and
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chemical Ogelation of chitosan is widely reported in the
literature.'*™*° Temperature-responsive and photo-cross-link-
able chitosan-based hydrogels have shown the ability of
controlled release of stem cells”’ and various growth
factors™~** serving as novel carriers and inducing vasculariza-
tion in vivo.

The first true chitosan-based physical hydrogels prepared
without using any cross-linking agent were described by
Hirano, Kondo, and Ohe’ during the homogeneous acylation
of chitosan with various anhydrides in hydro-alcoholic medium.
Then Moore and Roberts™ also studied the gelation of
chitosan by treating it with anhydrides and proposed that the
gelation process was due to the progressive decrease of the
polymer solubility as a consequence of decreasing polymer
charge density provoked by N-acylation. Montembault, Viton,
and Domard'® proposed that chitosan physical hydrogels
resulted from extensive hydrogen bonding and hydrophobic
interactions when a critical balance between hydrophilic/
hydrophobic interactions was reached, depending on various
external parameters such as DA and the apparent charge density
of chitosan, the dielectric constant of the solvent, viscosity of
the medium, and temperature. Then Montembault et al.*® and
Ladet et al.”” described the use of chitosan physical hydrogels in
the regeneration of cartilage tissue in wvitro. Such chitosan
hydrogels were prepared upon contact of gaseous ammonia or
NaOH aqueous solution with the polymer solution, and washed
gel fra§ments were mixed with rabbit (or human) chondro-
cytes.”® In a different strategy,”’ multimembrane hydrogels
were used to host and amplify chondrocytes. In both
approaches, it was observed that the physical chitosan materials
were noncytotoxic. The phenotype of chondrocytes was
preserved for as long as 45 days and the cells were surrounded
by a functional cartilage-type protein matrix.

In the present study, it is reported the use of chitosan
possessing high average molecular weight and low DA to
prepare physical chitosan hydrogels by applying two different
gelation processes, namely gaseous NH; induced-gelation
process and NaOH induced-gelation process, aiming to design
a novel biomaterial potentially useful for the regeneration of
infarcted myocardium.

B EXPERIMENTAL SECTION

Chitosan. Chitosan resulting from the deacetylation of beta-chitin
extracted from squid pens was acquired from Mahtani Chitosan (batch
number 114, 26/09/12). Before use, the polymer was dissolved at
0.5% (w/w) in aqueous acetic acid to result in the stoichiometric
protonation of the amine groups pertaining to GIcN units, and the
resulting solution was filtered successively on 1.2, 0.8, and 0.45 pm
Millipore membranes. Ammonia hydroxide solution was then added to
the polymer solution to induce precipitation of chitosan, which was
thoroughly washed with deionized water and freeze-dried.

The average DA of chitosan was determined according to Hirai et
al*® from its 'H NMR spectrum. Thus, the polymer (8 mg) was
dissolved in D,O/HCI (1 g/$ uL), and the spectrum was acquired at
25 = 1 °C by using a Bruker spectrometer (v = 250 MHz). Size
exclusion chromatography was used to determine the weight-average
molecular weight (M,,) and dispersity (D) of chitosan. The polymer
was dissolved in 0.15 mol L™} ammonium acetate/0.20 mol L™ acetic
acid buffer (pH 4.5); the solution was then filtered through 0.45 ym
Millipore membrane and injected (v = 100 yL), eluted at a flow rate
0.5 mL min~" (1260 Infinity Quaternary pump, Agilent Technologies),
through TSK 2500 and TSK 6000 columns coupled to a differential
refractometer detector (Optilab T-rEX, Wyatt; 4 = 658 nm) and
multiangle laser light scattering detector (Dawn-EOS, Wyatt; 4 690
nm).
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To determine its water content, chitosan (10 mg) was analyzed by
using a thermogravimetric analyzer (TGA QS500, TA Instruments)
operating at a ramp of temperature of 2 °C min~!, from 25—150 °C,
under helium atmosphere.

Thus, the chitosan used is this work is characterized by a low DA
(2.8%), a high average molecular weight (M, = 640000 g mol™'), a
low polydispersity index (P = 1.34), and a water content of 10 + 1%
(w/w).

Preparation, Sterilization, and Storage of Chitosan Hydro-
gels. Chitosan physical hydrogels were formed by adopting two
different gelation processes, namely aqueous NaOH induced-gelation
and gaseous NH; induced-gelation. For doing so, chitosan was
dissolved in diluted aqueous acetic acid in stoichiometric protonation
conditions. The resulting chitosan solutions (CP =10, 1.5, 2.0, 3.5, and
5.0%) were centrifuged to remove air bubbles and then poured into
Petri dishes with a diameter of 3.5 cm. Chitosan hydrogels were
obtained by contacting the polymer solution with concentrated
aqueous NaOH (3.0 mol L™) for 1 h. For inducing gelation with the
gaseous NHj, the chitosan solution was placed for 24 h in a glass
reactor containing 100 mL of aqueous NH,OH (2.0 mol L7%).
Regardless of the gelation process, the chitosan hydrogels were
thoroughly washed with deionized water until neutrality and complete
elimination of ammonium hydroxide and acetate salts, and then they
were stored in deionized water.

Before implantation into animals, chitosan hydrogels were sterilized
by high-temperature steam sterilization, considered as one of the safest
and most convenient means to sterilize medical devices including
chitosan physical hydrogels.””*® Thus, the sterilization of chitosan
hydrogels contained in a Schott bottle was carried out in standard
conditions, at 121 °C for 15 min, by using an autoclave (K;,, Getinge).

To identify the chitosan hydrogels the codification “Ch-X-Y-St” is
used, where “X” stands for the chitosan concentration in the solution
used to prepare the hydrogels (i.e,, C, =10, 15,2.0,3.5, or 5.0%), “Y”
describes the gelation process (S for NaOH and N for gaseous NH,
induced-gelation), while “St” identifies sterilized hydrogels.

After sterilization, the hydrogels were stored in deionized water at
room temperature for up to 210 days in low-light environment and the
weight-average molecular weight of chitosan was monitored as a
function of storage time by using size exclusion chromatography
(SEC). For doing so, each 30 days a small sample of the sterilized
chitosan hydrogel was cut, freeze-dried, dissolved in 0.15 mol L™
ammonium acetate/0.20 mol L™ acetic acid buffer (pH 4.5), filtered
on 0.45 ym Millipore membrane, and then submitted to SEC analysis.

The final polymer concentration within the chitosan hydrogels was
determined as described in the literature.'” Thus, a known weight of
chitosan hydrogel was freeze-dried and then submitted to
thermogravimetric analysis, the weight of polymer within the hydrogel
being precisely determined by knowing the hydrogel initial weight and
water content.

Rheometry Analyses. Dynamic-mechanical rheological measure-
ments were carried out at room temperature by using an ARES
theometer (TA Instruments) operating with a plate—plate geometry
(diameter 5 mm). The strain amplitude was monitored to ensure the
measurements were carried out within the linear viscoelastic region
(maximum applied strain = 5 X 1073), resulting in storage modulus
(G’) and loss modulus (G”) independent of the strain amplitude. The
gap varied around 1.0 mm, and it was deduced by using the rheometer
normal force sensor to measure the upper plate location at the first
contact with the hydrogel disk membrane. Angular frequency sweep
measurements were then carried out in the range from 100 rad s™'
down to 0.05 rad s™". Such analyses were repeated three times for each
hydrogel.

Tensile Tests. The tensile tests were carried out at room
temperature in a dynamic mechanical analyzer (DMA Q800, TA
Instruments) by using a gripper-type Tension film, the length between
the grips being 12 mm. The chitosan hydrogels were cut in rectangular
strips (30 mm X 5.7 mm X 1 mm), and the measurements were
carried out by adopting ramp displacement of 2.0 mm min~" up to
25.0 mm and a preloading strength of 0.01 N. Such tests allowed the
determination of ultimate tensile strength (MPa), elastic modulus
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Figure 1. Chitosan hydrogels obtained from different polymer solution concentrations (5.0, 3.5, and 2.0% (w/w)) and by adopting two different

gelation routes (“S” for NaOH solution and “N” for NH; gaseous).

(kPa), and elongation-at-break (%). Such analyses were repeated five
times for each hydrogel.

Suturability Tests. The suturability of the chitosan hydrogels was
evaluated by a resistance test in the tear of the suture thread. The
method consists of making a loose suture in the hydrogel and gradually
increasing the applied force to the suture until the occurrence of break.

Samples of 10 mm X 10 mm with various thicknesses were analyzed
in a dynamic mechanical analyzer (DMA Q800, TA Instruments) by
using a tension gripper. The hydrogel was punctured at 3 mm of its
down edge with a suture thread (Polypropylene thread, Prolene 6/0;
Ethicon), fixed to the upper clamp of the DMA, and the loop of the
suture thread was fixed to the lower clamp. The tensile suture
measurements were carried out at room temperature in force
controlled mode with ramp strength of 0.5 N min~™" up to 18.0 N
and a preloading strength of 0.01 N, allowing the determination of
ultimate suture load. Such analyses were repeated five times for each
hydrogel.

Animal Studies. Forty female Wistar rats (Janvier Laboratories,
Genest Saint Isle, France) weighing 200—250 g were used in this
study. All procedures were approved by our institutional ethics
committee and complied with the European legislation on animal care
(European Commission Directive 86/609/EEC). Rats were anaes-
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thetized for the creation of myocardial infarction with isoflurane
(Baxter, Maurepas, France), 3% at induction and 1.5% for
maintenance, and tracheally ventilated at a rate of 70 min~' and
with a 0.2 mL average insufflate volume (Alphalab, Minerve, France).
Analgesia was performed for 2 days after surgery with a 10 mg kg™*
peritoneal injection of ketoprofen (Merial, Lyon, France). The heart
was exposed through a left thoracotomy, and the left coronary artery
was permanently ligated between the pulmonary artery trunk and the
left atrial appendage. Three weeks after myocardial infarction, rats
underwent a baseline echocardiographic assessment of left ventricular
(LV) function. Following a median sternotomy, animals were then
randomly allocated to receive an epicardial delivery of 1.5% chitosan
hydrogels (n = 12) or 2% chitosan hydrogels (n = 12) overlaying the
infarcted area. In parallel, untreated rats were used as control (n = 8).
The mortality rate due to surgical procedures was about 20% in all
groups.

Assessment of Left Ventricular Function. Pre- and post-
transplantation cardiac function was evaluated by transthoracic
echocardiography (Sequoia 516, equipped with a 13-MHz phased
array linear 1SL8 probe; Siemens, Saint-Denis, France) in animals
sedated with 2% isoflurane (Sigma-Aldrich). Parasternal two-dimen-
sional long-axis views allowed measurement of LV end-diastolic
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Figure 2. Bilayered macroscopic structure of the Ch-3.5-N hydrogels with an initial polymer solution concentration of 3.5% (w/w) and gelled by

NH; vapors.

volume (LVEDV) and LV end-systolic volume (LVESV) as described
by Agbulut et al’' LV ejection fraction (LVEF, %) was calculated as
[(LVEDV — LVESV)/(100 x LVEDV)]. All measurements were
performed on digital loops in triplicate and averaged by an investigator
blinded to the treatment group.

Histological Assessment. After the last echocardiographic
assessment and sacrifice, hearts were removed and separated in two
halves by a short-axis section through the midportion of the infarcted
area. The blocks were immediately fixed in 4% of formaldehyde for 24
h, dehydrated, and embedded in paraffin. Serial heart sections were
made, stained with hematoxylin and eosin, and examined by light
microscopy.

B RESULTS AND DISCUSSION

The formation of hydrogels by the neutralization of protonated
chitosan in aqueous acidic solution is a complex physical
chemical process involving a variety of molecular interactions
and leading to gels with complex structure. In acidic solution at
pH = 4—35 below the pK, of amine moieties, the chitosan chains
are protonated. Such charged chitosan chains exhibit high
entanglement density and persistence length resulting from the
intrinsic persistence length characterizing the local stiffness of
neutralized chains and the electrostatic persistence length
related to the electrostatic repulsions between adjacent ionic
sites.”> However, to favor the formation of chitosan physical
hydrogels,'” the charge density of the chitosan chains must be
decreased to promote hydrophobic interactions and hydrogen
bonding but without reaching complete chain disentanglement
and chain collapse.

During the gelation, it was visually observed a gradual
displacement of the interface between solution and gel from the
surface to the bottom of the Petri dishes. After washing, it could
be also observed that the hydrogels seemed to be softer or
harder materials according to the chitosan concentration and
gelation process (Figure 1).

Indeed, the hydrogels prepared from 0.5% (w/w) chitosan
solutions, regardless of the gelation process, were extremely
fragile, spontaneously breaking into fragments during washing
and handling. In contrast, the use of 10.0% (w/w) chitosan
solutions resulted in inhomogeneous hydrogels as it was
difficult to spread the chitosan solution in the Petri dishes
owing to the high solution viscosity at such a high polymer
concentration.

Hydrogels processed at polymer concentration in the range
from 1.0—5.0% (w/w) were more homogeneous. However, the
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Ch-N hydrogels were constituted by two adherent hydrogel
layers, a resistant layer (thickness of 0.10—0.15 mm) was
formed at the initial surface of the solution, while an internal
layer was constituted by a whiter and softer hydrogel, which
was brittle at the lowest polymer concentrations (Figure 2).

The two-layered structure was only obtained via the
ammonia neutralization route, the external layer probably
resulting from the fast neutralization of the surface of the
chitosan solution upon condensation of gaseous ammonia. The
internal gel was formed after slower diffusion of ammonia
through the first formed membrane, with a kinetics allowing
partial chain disentanglement of the solution and yielding softer
hydrogels. Such interplay between the dynamics of chain
disentanglements and the dynamics of gel formation explains
the structuration of multimembrane hydrogels® and was also
invoked recently to describe the spontaneous multilayered
structure of chitosan hydrogels.”*

In this work, the two-layered structures were easily separated
in the case of Ch-N hydrogels prepared from the low polymer
concentration solution, but the layered association remained
sufficiently entangled in the Ch-5.0-N and Ch-10.0-N hydrogels
so that it was no longer possible to separate it manually without
breaking the internal gel.

Steam sterilization did not induce significant changes of
shape or color of hydrogels. Nevertheless, on storing at ambient
temperature in deionized water, the internal structure of the
Ch-1.0-N-St and Ch-1.5-N-St hydrogels started to fracture, and
complete separation of the layers was observed after 3—4
weeks, the surface layer remaining intact and the internal gel
being partly fragmented. The structural and mechanical stability
of virgin and sterilized gels was not better in PBS than in
deionized water. These results are probably due to the
formation of complex between phosphate ions and chitosan
chains; such complexes would promote the rupture of
interchain interactions and a drift in the mechanical properties
of the hydrogels.

Storage Test. From the normalized SEC elution diagrams
(Figure 3), it is possible to observe the changes of molecular
mass distributions and the corresponding evolution of the
weight-average molecular weight as a function of storage time
can be evaluated (Figure 4). As shown in Figure 3, the parent
chitosan presents a monomodal and symmetrical distribution,
the quantitative treatment of such SEC curve resulting in high
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Figure 4. Evolution of the weight-average molecular weight (M,,) as a
function of storage time in deionized water for sterilized hydrogels

(Ch-3.5-S-St).

weight-average molecular weight (M,, = 640 000 g mol™") and
low dispersity index (D = 1.34). After the gelation process, the
resulting chitosan hydrogel (Ch-3.5-S-St) exhibited a slightly
lower weight-average molecular weight (M,, = 610 000 g mol™")
and similar dispersity index (D = 1.49). However, a significant
decrease of weight-average molecular weight (M,, = 375000 g
mol™") and a small increase of polydispersity index (D = 1.83)
were observed after sterilization (Figure 4).

In contrast, a significant increase in M,, during the storage of
sterilized hydrogels is clearly evidenced in contrast with
nonsterilized hydrogels (Figure 4). Such a specific behavior
of sterilized chitosan hydrogel during storage could be
explained assuming the formation of reactive intermediates
during sterilization, allowing the slow cross-linking of the
polymer chains. Thus, this could be related to various
alterations of chitosan chains such as oxidation of primary
alcohols to aldehyde groups, free radical generation, and double
bond formation with slow subsequent reaction with oxygen.

Thickness and Final Concentration Test. During the
washing step, hydrogels can possibly swell or exclude the
solvent entrapped in the polymer network, which can lead to
significant changes in polymer concentration, gel thickness, and
properties. Therefore, to monitor the occurrence of swelling or
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shrinkage upon washing, the thicknesses at the center of the
hydrogels were measured and related to the weight of the
chitosan solution added to the Petri dish (Figure S).
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Figure 5. Thickness at the center of the hydrogels versus weight of the
chitosan solution added to the Petri dish (diameter of 3.5 cm). The
solid line is the theoretical estimation of the thickness in absence of
shrinkage and meniscus effects (p = w /(27eR*) where p is the density
of the solution, that is, close to the density of water, R is the radius of
the Petri dish, w is the weight of the sample solution, and e is the
thickness estimation of the solution.

As expected, the experimental data evidenced a linear
correlation between the initial weight of chitosan solution in
the Petri dish and the final hydrogel thickness, with a slope of
about 1.0 for the different hydrogels. The values of hydrogel
thicknesses stay below the calculated height of liquid water in
absence of meniscus at the water/polystyrene interface.
Decreasing the polymer concentration resulted in a significant
shrinkage as a result of chain collapse assisted by easier
disentanglements occurring during gelation. After sterilization,
a further reduction in hydrogel thickness was measured and
varied according to polymer concentration.

In agreement with the shrinkage phenomena displayed in
Figure S, the correspondence of the polymer concentration in
the final hydrogels with the concentration of chitosan in the
initial solutions displayed a linear increase regardless of the
gelation route (Figure 6). After sterilization, the polymer
concentration in hydrogels increased, the increase being more
important at higher polymer concentration. This result cannot
be explained only by the evolution of M,, after sterilization since
steam sterilization yields a significant decrease of weight-
average molecular mass. When the temperature rises to 121 °C
during sterilization, a fraction of hydrogen bonds are destroyed,
but at the same time, the establishment of hydrophobic
interactions are favored. Thus, the formation of new hydro-
phobic interactions could compensate for the destruction of
hydrogen bonds and the decrease of molecular weight and
explain the shrinkage of hydrogels.

The mechanical properties of these hydrogels were then
evaluated by carrying out rheological measurements, tensile
tests, and suturability tests.

Rheological Measurements. Rheological measurements
were carried out to study the evolution of storage and loss
moduli over angular frequency ranging from 100—0.05 rad/s.
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In the case of chitosan physical hydrogels, it has been
reported a sli%ht decrease of G’ and increase of G” at low
frequencies,"””> however, in general, these moduli are nearly
frequency- independent. This was also observed in the present
study. The influence of polymer concentration and sterilization
step was characterized by measuring the hydrogel equilibrium
storage modulus G, (Figure 7), which corresponds to the
plateau value of G’ measured at low angular frequency.
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Figure 7. Influence of the final hydrogel polymer concentration
([Chitosan]g,) on the equilibrium storage modulus (G,.) of
nonsterilized (Ch-S and Ch-N) and sterilized chitosan hydrogels
(Ch-S-St and Ch-N-St).

In the concentration range investigated, it was found that G,
increased with polymer concentration regardless of the gelation
process and sterilization process; however, the curves
corresponding to the hydrogels obtained via NH; induced-
gelation (Ch-N hydrogels) displayed lower G.. Also, it was
observed from the curves of Ch-N hydrogels that when a
critical chitosan concentration was attained ([Chitosan]g, =
4.5%), a stronger increase in G, occurred. Similar results were
reported by Montembault, Viton, and Domard,"” where a
critical concentration of the chitosan solution (=1.8%) used to
produce hydrogels via NH; induced-gelation had to be reached
to characterize the gel point. Indeed, it was found that above

1667

this critical concentration, the time to reach the gel point was
greatly reduced,'” which resulted from high viscosity and high
number of chain entanglements favoring the formation of a
high density of physical junctions in the hydrogel. Concerning
NaOH induced-gelation, because of the faster diffusion and
subsequent neutralization of protonated amino groups in
chitosan chains as compared to NH; induced-gelation, the
disentanglement of the polymer chains during neutralization
was not complete, resulting in stiffer gels.

It was also observed that sterilized hydrogels exhibited higher
G. when compared to the corresponding nonsterilized
hydrogels. However, for a given gelation process, a single
pattern is obtained if G, is plotted against the final polymer
concentration. As discussed above, the impact of sterilization is
to reduce the chain length, but a higher density of hydrophobic
zones contributes to compensate for the evolution of G.. Thus,
the viscoelastic properties can be mainly related to the gelation
route and to the final polymer concentration within the physical
hydrogels.

Mechanical Behavior. Tensile tests performed at room
temperature to establish the mechanical behavior of the
physical chitosan hydrogels (thickness & 1 mm) showed the
elastomeric material behavior, with high values of elongation
and a continuous increase in the stress with increasing strain
(Figure 8). It was also observed that increasing the polymer
concentration led to increased strain and stress. In agreement
with rheological measurements, these tests showed that Ch-S
hydrogels are stronger as compared to Ch-N hydrogels.

In the case of Ch-N hydrogel, the membrane formed at the
surface was the major component contributing to its
mechanical properties at low polymer concentration in solution
([Chitosan]g, = 1.0—3.5%). At higher polymer concentrations,
the rupture of the more fragile internal hydrogel was observed
(e.g., at around 50% strain for Ch-10.0-N, see arrows in Figure
8b), which confirmed that even for the higher polymer
concentrations, the surface hydrogel layer is mainly responsible
for the value of ultimate tensile strength and elongation at
break. A specific mechanical evaluation of the surface hydrogel
layer of the Ch-N hydrogels showed that it exhibited
comparable (or even higher) mechanical properties as
compared to Ch-S hydrogels at similar polymer concentrations.
Indeed, for the surface layer of the Ch-3.5-N bilayered system
(thickness &~ 0.14 + 0.01 mm), the ultimate tensile strength
and elongation at break were 142 + 0.16 MPa and 65.1 +
3.4%, respectively, while the Ch-3.5-S hydrogel (thickness ~
0.99 + 0.07 mm) presented an ultimate tensile strength of 0.87
+ 0.08 MPa and an elongation at break 56.8 + 4.9%.

In the case of Ch-5.0-S and Ch-10.0-S hydrogels, the
formation of water droplets was observed at the surface of the
hydrogels when the applied stress values reached 0.75—1.0
MPa, suggesting that the hydrostatic component of the stress
tensor reached the swelling pressure and induced the expulsion
of water from the hydrogel.

The ultimate tensile strength presented a marked depend-
ence on the final polymer concentration and also on the
processing route, as the Ch-S hydrogels showed higher ultimate
tensile strength as compared to Ch-N hydrogels (Figure 9).

The elongation-at-break increased with increasing final
polymer concentration, regardless of the gelation process and
sterilization (Figure 10). However, in the case of Ch-S
hydrogels, such a trend could be separated in two regimes,
which revealed a critical gel concentration [Chitosan] g, = 4.5%
(ie, [Chitosan]g; = 2%; see Figure 6) above which the
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determined at room temperature as a function of the concentration
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Figure 9. Ultimate tensile strength of the unsterilized (Ch-S and Ch-
N) and sterilized hydrogels (Ch-S-St and Ch-N-St) as a function of
final polymer concentration within gels ([Chitosan]g,).

ultimate elongation strongly increases with polymer concen-
tration as a result of a higher entanglement density preservation
from the solution to the gel state. For the hydrogels produced
via NH; induced-gelation, the formation of two different layers
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Figure 10. Elongation-at-break of the nonsterilized (Ch-S and Ch-N)
and sterilized hydrogels (Ch-S-St and Ch-N-St) as a function of final
polymer concentration in the gels ([Chitosan]g,).

resulted in high apparent elongation-at-break, but a lower
dependence on the polymer concentration was observed in this
case.

The curves displaying the dependence of elastic modulus (E)
of chitosan hydrogels on the final polymer concentration
(Figure 11) show similar behavior as compared to the
equilibrium storage modulus (G,) obtained from rheological
measurements with a ratio E/G, & 3 for all hydrogels studied.
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Figure 11. Elastic modulus of the nonsterilized (Ch-S and Ch-N) and
sterilized hydrogels (Ch-S-St and Ch-N-St) as a function of final
polymer concentration in the gels ([Chitosan]g,).

Suture Test. In a large number of cases, biomaterial implant
design requires the ability for suturing, the suture resistance
being an essential parameter to evaluate the potential success
for a given application. The hydrogels Ch-3.5-S and Ch-3.5-N
were prepared as membranes with different thicknesses to
investigate their impact on the ultimate suture load and suture
resistance. Figure 12 shows the linear variation of the ultimate
suture load with increasing thickness irrespective of the gelation
route, the straight lines corresponding to hydrogels Ch-3.5-S
and Ch-3.5-N, which displayed 63.3 and 10.9 gf mm™" as
slopes, respectively. The surface layer of the Ch-3.5-N
hydrogels had constant thickness (0.14 + 0.01 mm), and the
ultimate suture strength for this hydrogel was only weakly
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Figure 12. Influence of the thickness on the ultimate suture strength
of the Ch-3.5-S and Ch-3.5-N hydrogels.

affected by the total thickness, confirming that its mechanical
properties are mainly due to the contribution of the surface
hydrogel layer.

The evolution of ultimate suture strength (normalized with
respect to sample thickness (gf mm™")) as a function of the
final polymer concentration in the hydrogel (Figure 13) shows
that a large increase of the normalized ultimate suture strength
resulted from an increase of polymer concentration.
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Figure 13. Normalized (ultimate) suture strength of the nonsterilized
(Ch-S and Ch-N) and sterilized hydrogels (Ch-S-St and Ch-N-St) as a
function of final polymer concentration in the hydrogel ([Chito-
san] ), obtained for hydrogel thicknesses of about 1 mm.

In contrast with the results of simple tensile tests, the
sterilization step led to the decrease of the ultimate suture
strength for all hydrogels. Apparently, the decrease of weight-
average molecular weight provoked by the steam sterilization
has a higher impact on suture resistance than the polymer
concentration increase or the establishment of hydrophobic
junctions.

Preliminary tests indicated that the biological applications of
Ch-S hydrogels prepared with polymer solutions at concen-
trations higher than 1.5% (w/w) were suturable as no tears
were observed after fixation by suture points. However, Ch-S
hydrogels, which were prepared from more concentrated
chitosan solutions (>2%), were too rigid and not suited for
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the targeted application as they could not be fitted to the
curvature of the heart of the rats, consequently representing a
hindrance for the heart muscle.

Cardiac Biocompatibility of Chitosan Hydrogels.
Chitosan physical hydrogels similar to this work were
previously studied to establish their biocompatibility and
resorbability on a rat model (subcutaneous implants).***” In
this work, chitosan hydrogels were tested in vivo to assess their
biocompatibility and biofunctionality using a rat model of
myocardial infarction. The Ch-2.0-S-St and Ch-1.5-S-St hydro-
gels were implanted onto the epicardial surface overlaying the
infarcted area of rats. One month after their epicardial delivery,
the chitosan hydrogels were macroscopically visualized on the
surface of the heart (Figure 14a—d). For a closer analysis, 20
sections per heart were generated, and some of these sections
were stained with hematoxylin and eosin to analyze foreign
body response with respect to inflammation, granulomatous
reaction, and epicardial fibrosis. All implanted hydrogels were
visible on the surface of hearts at one month after implantation,
with partial degradation of Ch-1.5-S-St hydrogel but no
macroscopic degradation were observed with Ch-2.0-S-St
hydrogel (Figure 14a—d). The degradation of Ch-1.5-S-St
hydrogels was accompanied by cell infiltration composed
predominantly of mononuclear cells (Figure 14¢,d). In contrast,
Ch-2.0-S-St hydrogels were encapsulated by a fibrous tissue
with the accumulation of multinucleated giant cells (see
arrowhead in Figure 14b) demonstrating the presence of
moderate foreign body reaction (Figure 14a)b).

In parallel to morphological assessment, we also evaluated
the functional impact of epicardial delivery of Ch-2.0-S-St and
Ch-1.5-S-St hydrogels using transthoracic echocardiography to
monitor if chitosan hydrogels have a deleterious effect on
cardiac function (Figure 14ef). Our assessments show no
significant differences between three experimental groups,
thereby demonstrating the biocompatibility and safety of
chitosan hydrogels. After compilation of morphological and
functional results, we speculated that Ch-1.5-S-St is more
appropriate for cardiac tissue engineering.

Conclusions. Physical hydrogels containing only chitosan
and water, that is, exempt of cross-linkers and organic solvents,
were successfully prepared via NaOH and NH; induced-
gelation processes. According to the initial polymer concen-
tration and to the gelation route, the hydrogels displayed
distinct physicochemical and mechanical properties. The steam
sterilization of the chitosan hydrogels induced the decrease of
the polymer average molecular weight; however, it was
observed that increasing the storage time in deionized water
favored a slow self-cross-linking process, indicating that these
hydrogels could be stored for long periods with improved
mechanical properties. The increase of the initial concentration
of the chitosan solution led to hydrogels displaying improved
mechanical properties above a critical initial chitosan
concentration. Indeed, higher solution concentrations
(>2.0%) resulted in hydrogels exhibiting improved mechanical
properties due to the increase of chain entanglements. Such
results clearly show that the physicochemical and mechanical
properties of chitosan hydrogels are strongly affected by the
initial polymer concentration and by the gelation process. Thus,
these properties can be modulated according to processing
conditions, this modulation also impacting the resorption and
biological responses in terms of cellular infiltration and foreign
body reaction. Chitosan hydrogels prepared from 1.5% (w/w)
solutions were perfectly incorporated and presented partial
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Figure 14. Evaluation of cardiac biocompatibility of Chitosan hydrogels. (a—d) Macroscopic visualization of epicardially delivered Chitosan
hydrogels, one month after implantation. Hematoxylin and eosin staining demonstrated the presence of Chitosan hydrogels (in red) on the surface
of the heart. Note the presence of fibrous tissue, multinucleated giant cells (see arrowhead in panel b), and partial incorporation (see asterisk in panel
b) with Ch-2.0-S-St hydrogels (a, b). In contrast, Ch-1.5-S-St hydrogels were perfectly incorporated and present partial degradation accompanied by
mononuclear cell infiltration (c, d). (e, f) Functional evaluation of epicardially delivered Chitosan hydrogels. Note the absence of significant
differences between the groups demonstrating the biocompatibility of Chitosan hydrogels. LVEDV, left ventricular end-diastolic volume; LVEF, left
ventricular ejection fraction. Bars: 200 ym (a, ¢); SO um (b, d).
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degradation accompanied by mononuclear cell infiltration.
Further developments of chitosan hydrogel membranes for
myocardial regeneration after myocardal infarction will focus on
accelerating the resorption kinetics, macrophagic infiltration,
and polarization of macrophage phenotype toward a reparative
pattern (M2) to favor tissue reconstruction. Taken together,
these results demonstrate that Chitosan hydrogels present all
optimal physicochemical, mechanical, and biological properties
for cardiac tissue engineering applications.
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[Elaboration de différents biomatériaux dans une perspective thérapeutique de 'insuffisance cardiaque]

L’insuffisance cardiaque est un probléeme majeur de santé publique. Malgré I'arsenal thérapeutique
existant, pour certains patients, la greffe d’'un nouveau cceurreste la seule option. Parmi les stratégies envisagées,
larégénération du tissucardiaque parimplantation de nouvelles cellules fonctionnelles estune option thérapeutique
intéressante. L’utilisation de support biologique modulable mécaniquement et chimiquement pour apporter les
cellules d’'intérétau cceur est en plein essor. Dans cette étude, trois biomatériauxdifférents ont été évalués dans
un modele animal d’insuffisance cardiaque : des feuilles de cellules souches, des matrices en nanofibres de
collagene, etdes hydrogels de chitosane.

1) L'utilisation de feuilles de cellules souches dérivées du tissu adipeux (ADSC) ou de myoblastes
associées ades progéniteurs cardiagues murins a montré un intérét thérapeutique dans un modeéle animal de
cardiomyopathie dilatée mais a égalementmis en évidence des difficultés d’obtention etde manipulation de ce type
de biomatériau constitué uniquementde cellules.

2) L’étude principale du travail de thése a consisté au développement d’'une matrice formée de
nanofibres de collagéne constituant un support pour des cardiomyocytes dérivés de cellules souches
pluripotentes induites humaines (hiPS-CM) pour le traitementdes cardiomyopathies dilatées. La mise en place des
conditions d’obtention ainsiqu’'une analyse de la biocompatibilité des matrices ontété réalisé es. L’'implantation des
patchs de collagene a montré une amélioration significative de la fonction cardiaque mais également I'induction
d’'un remodelage bénéfique. L’association des matrices de collagene avec une couche de fibrine a pemis
I'amélioration de la rétention des cellules sur les biomatériaux. L’alignement des nanofibres est actuellement en
cours d’étude afin de potentialiser la maturation etl’organisation des cellules hiPS-CM.

3) Une derniére étude concerne I’évaluation biologique d’un hydrogel naturel de chitosane non
cellularisé dans un modéle d’infarctus du myocarde. Le chitosane estune molécule naturelle dontle potentiel
angiogénique a été démontré. L’analyse de ces hydrogels a montré une biocompatibilité avec I'absence d’effet
délétére sur la fonction cardiaque. L’innocuité des hydrogels de chitosane étant établie, il pourrait étre envisageé,
par lasuite, d’utiliser ces supports pour apporter au coeur des moléculesissues du sécrétome de cellules souches
mésenchymateuse pour améliorer différents parametres cardiaques.

L’ensemble de ces résultats suggérent que, dans un contexte d’insuffisance cardiaque, la greffe
épicardique de biomatériaux, cellularisés ou non, représente une stratégie thérapeutique prometteuse avec une
capacité de modulation physico-chimique importante.

Mots clés e Biomatériaux e Feuille de cellule e Collagene e Chitosane e Insuffisance cardiaque

[Development of different types of biomaterials focused on heartfailure therapy]

Heart failure is a major public health concern. Despite the existing therapeutic arsenal, for some patients,
a heart transplantation remains the onlyoption. Among the planned strategies, the regeneration of hearttissue by
implantation of new functional cells is an interesting therapeutic option. The use of biological support mechanically
and chemicallymodulated to bring interested cells to the heartis booming. In this study, three differentbiomaterials
have been evaluated in animal model of heart failure: stem cell sheets, scaffolds of collagen nanofibers, and
chitosan hydrogels.

(1) The use of cell sheets of adipose derived stem cells (ADSC) or myoblasts associated with murine
cardiac progenitors has shown therapeutic interestin an animal model of dilated cardiomyopathy but has also
highlighted many difficulties of obtaining and handling this type of biomaterial entirelycomposed of cells.

(2) The main study of the doctoral work consisted in the development of a collagen nanofibers scaffold
able to supportcardiomyocytes derived from human induced pluripotentstem cells (hiPS-CM) for the treatmentof
dilated cardiomyopathy. The establishment of conditions to obtain and evaluate the biocompatibility of collagen
scaffolds have been carried out. The implantation of collagen scaffold showed a significantimprovement of cardiac
function butalso the induction of a beneficial remodelling. The association of the patch with a layer of fibrin hydrogel
has allowed the improvement of cell retention on biomaterial. Aignmentofnanofibers is currently being studied to
potentiate the hiPS-CM cell maturation and organisation.

(3) The laststudy concerns the biological evaluation of a natural chitosan hydrogel withoutcell in a model
of myocardial infarction. Chitosan is a natural molecule that has been shown to display angiogenic potential. The
analysis ofthese hydrogels has showed biocompatibilitywith the absence of deleterious effecton cardiac function.
The safety of chitosan hydrogels being established, it might be considered, subsequently, to use these patch to
bring in the heartmolecules from the secrétome of MSC to improve various cardiac parameters.

To summarize, these results suggest that, in the context of heart failure, epicardially delivery of
biomaterials, with or without cells, represents a promising therapeutic strategywith an important capacity of physico-
chemical modulation.

Keywords e Biomaterials e Cell sheet e Collagen e Chitosan e heart failure
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