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Développement de vaisseaux sanguins issus de l’ingénierie tissulaire et 
obtenus par tissage de fils de matrice extracellulaire ovine 

Des greffons vasculaires sont implantés quotidiennement, en tant que pontages coronariens ou dans 

les membres inférieurs, ou en tant que greffons artérioveineux (GAV) pour les patients hémodialysés. 

Les vaisseaux sanguins autologues sont la référence, mais leur disponibilité est limitée, alors que les 

substituts synthétiques sont sujets à la thrombose, à l'hyperplasie intimale et aux infections. Pour 

surmonter ces limitations, notre équipe a produit un substitut vasculaire biologique issu de l'ingénierie 

tissulaire (TEVG), tissé à partir de fils de matrice extracellulaire assemblée par les cellules (MAC). Cette 

approche textile est très polyvalente car elle permet de contrôler finement les propriétés 

géométriques et mécaniques des TEVG. Le premier prototype de TEVG tissé avait des propriétés 

mécaniques supra-physiologiques, créant un décalage avec les vaisseaux sanguins natifs qui peut 

mener à l'échec du greffon. L'objectif de cette thèse était donc de produire un TEVG avec des 

propriétés mécaniques et structurales plus proches de celles des vaisseaux sanguins natifs, et de 

l'implanter comme greffon allogénique afin d’étudier sa performance à court terme dans un modèle 

de gros animal. Tout d'abord, nous avons étudié l’influence des paramètres de production sur les 

propriétés des TEVG. Les TEVG ont été tissés avec plusieurs combinaisons de paramètres de tissage et 

leurs propriétés géométriques et mécaniques ont été évaluées. Les résultats ont montré que la force 

de la MAC avait un effet sur la pression à l’éclatement, tandis que le nombre de fils de chaîne et 

l'épaisseur du fil de trame avaient un effet sur l'épaisseur de la paroi et l'ondulation de surface de la 

lumière. De plus, la compliance dépend principalement de la tension du fil de trame pendant le tissage. 

Ensuite, nous avons développé un greffon tissé avec des propriétés mécaniques et structurales plus 

proches de celles des vaisseaux sanguins natifs, et nous l'avons adapté à une implantation en tant que 

GAV allogénique chez le mouton. Les TEVG tissés optimisés présentaient une perméabilité transmurale 

inférieure aux 50 mL/min/cm2 souvent suggérés pour une utilisation clinique (25 ± 8 mL/min/cm2), 

d’excellentes rétention à la suture et pression à l’éclatement (5 ± 1 N et 3492 ± 307 mmHg, 

respectivement), et une compliance plus élevée que celle des prothèses synthétiques commerciales 

(4,8 %/100 mmHg contre 1,2 %/100 mmHg). L'implantation des TEVG en tant que GAV a été réussie 

avec une hémostase rapide. Les greffons ont ensuite été prélevés à 4 et 8 semaines post-implantation 

(n = 7 animaux). Les TEVG étaient perméables à 8 semaines tandis que le néotissu formé était composé 

de cellules musculaires lisses, et qu'un endothélium a été observé dans la partie centrale d’un greffon. 

La réaction inflammatoire a diminué entre 4 et 8 semaines. En outre, les greffons ont été ponctionnés 

à 4 semaines avec succès. En conclusion, nous avons produit une boîte à outils qui nous a permis de 

tisser un TEVG biologique et allogénique avec des propriétés structurales et mécaniques plus proches 

de celles des vaisseaux sanguins natifs. Nous avons montré que nous pouvions l’implanter en tant que 

GAV et l’utiliser comme accès vasculaire dans un modèle de gros animal. Les résultats de cette étude 

à court terme nous aideront à améliorer le substitut pour qu’il soit performant à long terme in vivo. 

Mots clés : Ingénierie tissulaire vasculaire, Matrice extracellulaire Assemblée par les Cellules, 

Assemblage textile, Propriétés mécaniques 
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Development of Tissue-Engineered Vascular Grafts woven from threads 
of ovine Cell-Assembled extracellular Matrix 

Vascular grafts are implanted daily, whether it is as leg or coronary bypasses or as arteriovenous shunts 

(AVS) for patients on hemodialysis. Autologous blood vessels are the gold standard but have limited 

availability while synthetic materials are prone to thrombosis, intimal hyperplasia and infections. To 

overcome these limitations, our team produced a biological Tissue-Engineered Vascular Graft (TEVG) 

woven from threads of Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM). This textile-based approach is very 

versatile because it gives fine control over the geometrical and mechanical properties of the TEVG. The 

first prototype woven TEVG had supraphysiological mechanical properties that would create a 

mismatch with native blood vessels and may lead to graft failure. Hence, the goal of this thesis was to 

produce a TEVG with mechanical and structural properties closer to those of native blood vessels, and 

to implant it as an allogeneic graft to study its short-term performance in a large animal model. First, 

we studied how changes in production parameters affect the properties of the TEVG. TEVGs were 

woven with several combinations of weaving parameters and evaluated for geometrical and 

mechanical properties. Results showed that CAM strength had an effect on burst pressure, whereas 

warp count and weft thickness had an effect on wall thickness and lumen waviness. Moreover, the 

compliance relied mainly on weft tension during weaving. Next, we developed a woven TEVG with 

mechanical and structural properties closer to those of native blood vessels, and adapted it for an 

implantation as an allogeneic AVS in a sheep model. Optimized woven TEVGs had lower water 

permeability than the 50 mL/min/cm2 often suggested for clinical use (25 ± 8 mL/min/cm2), excellent 

suture retention strength and burst pressure (5 ± 1 N and 3492 ± 307 mmHg, respectively), and higher 

compliance than ePTFE prostheses (4.8 %/100 mmHg vs 1.2 %/100 mmHg). Implantation of TEVGs as 

AV shunts was successful with quick hemostasis. Then, grafts were harvested after 4 and 8 weeks post-

implantation (n = 7 animals). TEVGs were patent at 8 weeks while the neotissue formed was composed 

of smooth muscle cells, and an endothelium was observed in the mid-graft region of one TEVG. 

Inflammatory response decreased between 4 and 8 weeks. In addition, grafts were successfully 

cannulated at 4 weeks. In conclusion, we produced a toolbox that helped us weaving a biological, 

allogeneic TEVG with structural and mechanical properties closer to those of native blood vessels. We 

showed that we can implant it as AVS and use it as a vascular access conduit in a large animal model. 

Results of this short-term study will help us improve the substitute to achieve long-term in vivo success. 

 
 
 
 

 
Keywords: Vascular tissue engineering, Cell-Assembled extracellular Matrix, Textile assembly, 

Mechanical properties 
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file:///P:/PhD%20Thesis/Thesis/Manuscript/Thèse_V19.docx%23_Toc149593272
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file:///P:/PhD%20Thesis/Thesis/Manuscript/Thèse_V19.docx%23_Toc149593292
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III. LISTE DES ABBREVIATIONS 

α-Gal : Galactose-α-1,3-galactose  

α-SMA : alpha actine des muscles lisses (alpha smooth muscle actin) 

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

CML : Cellules musculaires lisses 

eNOS : Oxyde nitrique synthase endothéliale (endothelial nitric oxyde synthase) 

ePTFE : Polytétrafluoroéthylène expansé 

FAV : Fistule artérioveineuse 

GA : Glutaraldéhyde 

GAG : Glycosaminoglycanes 

GAV : Greffon artérioveineux 

IL : Interleukines 

IFN- γ : Interféron gamma 

IRCT : Insuffisance rénale chronique terminale 

MAC : Matrice extracellulaire assemblée par les cellules 

MEC : Matrice extracellulaire 

MHC : Chaînes lourdes de myosine (myosin heavy chains) 

MRC : Maladies rénales chroniques 

PCL : Polycaprolactone 

PET : Polytéréphtalate d’éthylène 

PEUU : Urée de polyester uréthane (poly(ester-urethane)urea) 

PG : Protéoglycanes 

PGA : Acide polyglycolique (polyglycolic acid) 
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PGG : Pentagalloyl glucose 

PGS : Sébacate de polyglycérol (polyglycerol sebacate) 

PLA : Acide poly-L-lactique (polylactic acid) 

PLCL : Poly(l-lactide-co-ε-caprolactone) 

P4HB : Poly-4-hydroxybutyrate 

SDS : Dodécylsulfate de sodium (sodium dodecyl sulfate) 

SIS : Sous-muqueuse de l’intestin grêle (small intestinal submucosa) 

TEHV : Valves cardiaques issues de l’ingénierie tissulaire 

TLR : Récepteur de type Toll (Toll-like receptor) 

TNF-α : Facteur de nécrose tumorale alpha (tumor necrosis factor alpha) 

VEGF : Facteur de croissance de l’endothélium vasculaire (vascular endothelial growth 

factor) 

vWF : Facteur de von Willebrand  
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IV. INTRODUCTION GENERALE 

Les substituts vasculaires sont utilisés quotidiennement par les chirurgiens, que ce soit 

en tant que substituts de petit diamètre (< 6 mm) pour des pontages coronariens ou des 

membres inférieurs, ou en tant que greffons de plus gros diamètre (> 6 mm), utilisés, entres 

autres, comme accès vasculaires pour les patients sous hémodialyse1–6.  

Les substituts synthétiques sont largement utilisés. Cependant, ils sont sujets à la 

thrombose et à l’hyperplasie intimale, s’obstruant d’autant plus facilement dans le cadre 

d’applications aux diamètres inférieurs à 6 mm7–9. De plus, lors de leur utilisation en tant 

qu’accès vasculaire chez les patients sous hémodialyse, leur nature synthétique les rend 

grandement vulnérables aux infections suite aux ponctions répétées plusieurs fois par 

semaine10–13.  Les vaisseaux natifs autologues sont la référence dans le cadre de substituts de 

faibles diamètres, mais ils sont limités en termes de disponibilité4,14–16. Dans le cadre des 

patients sous hémodialyse, la création d’une fistule artérioveineuse avec les vaisseaux du 

patient est généralement la première intention. Cependant, lorsque cette dernière n’est plus 

utilisable et que l’ensemble des sites de création de fistules chez le patient ont été utilisés, la 

pose d’un greffon artérioveineux est nécessaire. Ainsi, de nouvelles solutions sont nécessaires, 

tant pour des applications de faible diamètre que pour des accès vasculaires. 

Ces dernières années, de nombreux groupes ont proposé des substituts vasculaires 

issus de l’ingénierie tissulaire17–24. Cependant, au-delà même du coût de production de ces 

greffons, un des problèmes soulevés, tant pour les substituts synthétiques que pour ces 

solutions d’ingénierie tissulaire, est le décalage entre les propriétés mécaniques du substitut 

et des vaisseaux natifs.  En effet, les propriétés mécaniques d’un greffon vasculaire sont 

connues pour avoir une influence importante sur la perméabilité et le devenir des prothèses 

à long terme25,26. Plus les propriétés mécaniques d’un substitut vasculaire sont proches de 

celles des vaisseaux natifs, plus ce substitut sera performant à long terme27–29. Ce manque de 

perméabilité à long terme est notamment lié au développement d’hyperplasie intimale, 

accumulation anormale de cellules au niveau de la lumière du vaisseau, et qui est favorisée 

par les différences de diamètre et de rigidité entre le greffon implanté et le vaisseau natif30,31. 

Ainsi, l’objectif de ce travail de thèse était de produire un substitut vasculaire 

entièrement biologique, aux propriétés mécaniques proches de celles des vaisseaux natifs, qui 
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puisse être utilisé tant pour des applications nécessitant un petit diamètre (< 6 mm) que pour 

des applications au plus gros diamètre, comme les accès vasculaires. Dans ce but, notre 

stratégie a reposé sur l’assemblage par tissage de fils de matrice extracellulaire assemblée par 

les cellules in vitro (MAC). En effet, ce matériau est entièrement biologique, peut être produit 

en grande quantité et a déjà été démontré en clinique comme pertinent 

immunologiquement18,32–34. Le tissage, quant à lui, est une méthode d’assemblage rapide, 

automatisable et grandement adaptable, permettant de modifier et contrôler les propriétés 

du produit en faisant varier les paramètres de production. 

Ce manuscrit de thèse est composé de quatre parties : 

Dans la première partie, une revue de la littérature est présentée. Cette revue décrit, 

dans un premier temps, les différentes problématiques rencontrées et les limites des 

substituts vasculaires actuels, ainsi que les différentes stratégies utilisées pour proposer de 

nouvelles solutions plus performantes. Ensuite, sont décrites les réponses immunologiques à 

des échafaudages biologiques. Aussi, une attention particulière est portée sur les différents 

travaux de production de substituts vasculaires par assemblage textile. 

Dans la deuxième partie, les objectifs de ce travail de thèse sont présentés en détails. 

Dans la troisième partie, les différents résultats sont présentés sous forme de 

publications scientifiques, acceptées pour publication ou en préparation. Le premier article 

porte sur l’étude de l’effet des paramètres de tissage sur les propriétés structurales et 

mécaniques des vaisseaux tissés avec des fils de matrice extracellulaire produite en 

laboratoire. Cet article présente ainsi un modèle de tissage optimisé pour produire des 

greffons plus pertinents cliniquement. Le deuxième article présente le développement de 

substituts vasculaires tissés et leur implantation en tant que pontage artérioveineux dans un 

modèle allogénique de gros animal. La première ponction d’un tel substitut in vivo est 

également montrée. 

Enfin, dans la quatrième partie, une conclusion générale sur ces travaux de thèse 

précède une discussion ainsi que différentes perspectives futures. 
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V. REVUE BIBLIOGRAPHIQUE 

1. PHYSIOLOGIE ET PHYSIOPATHOLOGIE DU SYSTÈME VASCULAIRE 

1.1. Vaisseaux sanguins 

1.1.1. Anatomie et fonctions 

Le système vasculaire est composé de nombreux vaisseaux qui permettent le 

mouvement du flux sanguin à travers le système circulatoire du corps humain. Ce réseau est 

composé de trois types de vaisseaux sanguins : les artères, les veines et les capillaires (Figure 

1). Les artères ont pour but de transporter le sang du cœur vers les tissus du corps. Les veines, 

à l’inverse, ramènent le sang des tissus vers le cœur. Enfin, les capillaires, les plus petits des 

vaisseaux sanguins, permettent le passage des nutriments et de l’oxygène du sang aux tissus, 

et recaptent une partie des déchets métaboliques et le dioxyde de carbone35–38. 

 

Figure 1 : Les vaisseaux du système circulatoire [39]. 
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A travers son réseau de vaisseaux, le système vasculaire permet le fonctionnement de 

deux circuits : la grande circulation, aussi appelée circulation systémique, et la petite 

circulation, connue sous le nom de circulation pulmonaire. Les battements concomitants des 

oreillettes et des ventricules de la pompe cardiaque permettent une circulation sanguine 

simultanée à travers ces deux circuits.  

La circulation systémique, ou grande circulation, permet l’envoi du sang oxygéné et 

des nutriments du cœur vers les tissus et les organes, et le retour du sang désoxygéné vers le 

cœur. La grande circulation est composée de quatre réseaux : artériel, artériolaire, capillaire 

et veineux39. Ainsi, le sang quitte le côté droit du cœur en passant par l’aorte puis par des 

artères aux diamètres décroissants. Il traverse ensuite les artérioles, puis les capillaires, qui 

sont les réseaux d’échanges. De ces derniers, le sang passe dans les veinules, puis dans les 

veines, pour finalement rejoindre le côté droit du cœur via les veines caves supérieure et 

inférieure40,41.  

La circulation pulmonaire, en série avec la circulation systémique, permet la 

réoxygénation du sang. Ainsi, le sang venant des veines de la circulation systémique est 

envoyé par le cœur aux lobes pulmonaires via les deux artères pulmonaires, puis rentre en 

contact avec les alvéoles pulmonaires qui permettent sa réoxygénation. Il est ensuite renvoyé 

vers l’oreillette gauche du cœur via les veines pulmonaires, avant de s’écouler de nouveau 

dans la circulation systémique40,41. La petite circulation est notamment caractérisée par une 

pression sanguine peu élevée.  

1.1.2. Structure et composition 

La paroi des vaisseaux sanguins est composée de trois couches distinctes et 

concentriques, de l’intérieur vers l’extérieur : l’intima, la media et l’adventice (Figure 2)40,42,43. 

L’intima consiste en une couche de cellules endothéliales liées à une membrane 

basale, et formant l’endothélium. Au contact direct du flux sanguin, les cellules endothéliales 

ont, entre autres, un rôle antithrombotique. Ces dernières sont orientées dans le sens du flux 

sanguin selon l’axe longitudinal du vaisseau. Les cellules endothéliales synthétisent également 

certains composants de la limitante élastique interne, couche séparant l’intima de la 

media42,44,45. 
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La media, située entre l’intima et l’adventice, est la couche musculaire des 

vaisseaux40,42,45. C’est notamment la couche la plus épaisse. Elle est composée principalement 

de cellules musculaires lisses (CML) et d’une matrice extracellulaire (MEC) riche en collagène, 

élastine et protéoglycanes. Elle a un rôle mécanique important, en particulier dans les artères 

de large diamètre, où elle permet de résister aux fortes pressions et de conserver l’élasticité. 

Les CML, orientées généralement perpendiculairement à l’axe des vaisseaux sanguins, sont 

responsables de la synthèse de la MEC de la media. Enfin, la limitante élastique externe sépare 

la media de l’adventice.  

L’adventice, couche la plus externe de la structure des vaisseaux, a de nombreux rôles 

incluant le support mécanique aux vaisseaux, la réponse immunitaire ou encore le remodelage 

de la MEC46. Sa composition ainsi que sa structure lui permettent de s’adapter à de nombreux 

changements mécaniques47. Elle est composée d’une MEC riche en fibres de collagène qui 

sont produites par les fibroblastes, principal type cellulaire résidant au sein de cette couche46. 

L’adventice contient également des cellules ayant un rôle dans la modulation de la réponse 

immunitaire (p. ex. macrophages, cellules dendritiques)46. Dans le cas des larges vaisseaux 

Figure 2 : Parois des artères, des veines et des capillaires sanguins [39]. 
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sanguins (artères et veines dont le diamètre est supérieur à 5 mm), l’adventice intègre des 

vasa vasorum, petits vaisseaux sanguins servant à la vascularisation de la paroi (Figure 3)48. Il 

a également été décrit que l’adventice est une importante niche pour des cellules souches et 

progénitrices, incluant les cellules progénitrices endothéliales, les cellules souches 

hématopoïétiques ou encore mésenchymateuses46,49. 

Toutefois, bien que la structure de la paroi des vaisseaux soit commune aux artères et 

aux veines, il existe certaines différences en fonction du type de vaisseau et de la fonction de 

ce dernier au sein du système circulatoire (Tableau 1). Ainsi, les artères possèdent une media 

plus large que celle des veines et une lumière plus étroite, alors que la couche la plus épaisse 

de ces dernières est l’adventice39,42. Les artères élastiques, comme l’aorte ou la carotide, 

possèdent une matrice extracellulaire plus riche en élastine, permettant une résistance aux 

variations du flux sanguin (Figure 4)50,51. Les artères musculaires ont, à l’inverse, une matrice 

plus riche en collagène, ce qui leur donne une plus grande résistance mécanique. Les veines 

possèdent des valvules créées par l’endothélium afin d’aider à la redirection du sang vers le 

cœur, empêchant ainsi son reflux à cause de la gravité ou des contractions. Également, 

l’adventice des larges artères est plus largement innervée que les autres vaisseaux.  

Figure 3 : Schéma d’une artère élastique de gros diamètre [49]. 
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Les capillaires, dont la morphogénèse est guidée par la MEC et les besoins des cellules 

présentes, sont quant à eux constitués d’une couche de cellules endothéliales couverte d’une 

couche de péricytes52. Leur paroi fine permet le passage de l’oxygène et des nutriments du 

sang vers les tissus et le passage des déchets métaboliques des tissus vers le sang.  

  

Tableau 1 : Structure et composition de la paroi des vaisseaux sanguins en fonction 
du type de vaisseau [51]. 
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1.1.3. Propriétés mécaniques 

L’écoulement du sang à travers le système circulatoire est permis par la différence de 

pression entre les artères et les veines. Le flux sanguin dépend de la capacité du cœur à 

pomper le sang vers les tissus et de la résistance fournie par les vaisseaux sanguins. Comme 

décrit par la loi de Poiseuille, le débit d’écoulement du sang est proportionnel au rayon du 

vaisseau et inversement proportionnel à la viscosité53. Ainsi, pour un diamètre de vaisseau 

moindre, la résistance à l’écoulement augmente, réduisant le flux sanguin40. Du fait du 

caractère pulsatile du flux sanguin, la pression artérielle varie, de la pression systolique (120 

mmHg) quand le cœur se contracte à la pression diastolique (80 mmHg), lorsque le cœur est 

au repos. Ainsi, les vaisseaux ont une capacité de déformation afin de s’adapter à ces 

changements de pression. Les artères possèdent une paroi plus épaisse que les veines pour 

pouvoir résister à une plus forte pression.  

La paroi des vaisseaux sanguins est soumise à plusieurs contraintes (Figure 5) : une 

contrainte de cisaillement en surface de la paroi qui est induite par l’écoulement, et des 

contraintes circonférentielles 𝜎𝜃 et axiales 𝜎𝑧 intramurales54–56. Ici, il est d’intérêt de noter 

que ces contraintes circonférentielles sont proportionnelles à la pression (𝑃) au sein du 

Figure 4 : Comportement mécanique physiologique des vaisseaux sanguins : 
relation entre la pression et le diamètre d’une artère. Les courbes de charge 

et de décharge représentent le phénomène d’hystérésis [51]. 
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vaisseau sanguin ainsi qu’à son diamètre interne (𝑎), et inversement proportionnelles à 

l’épaisseur de la paroi (ℎ). On retrouve ainsi la relation suivante : 

𝜎𝜃 =
𝑃𝑎

ℎ
 

 Les contraintes de cisaillement sur la surface de la paroi ont un rôle 

méchanotransducteur et provoquent la libération d’agents vasodilatateurs permettant 

l’adaptation du diamètre des vaisseaux en réponse au flux57. Ainsi, en réponse aux contraintes 

de cisaillement, les cellules endothéliales synthétisent l’oxide nitrique via l’oxyde nitrique 

synthase endothéliale (endothelial nitric oxyde synthase (eNOS)) et le libèrent dans la media, 

provoquant la relaxation des CML et régulant la vasodilatation57. Les contraintes de 

cisaillement régulent d’autres évènements comme la libération et l’action de facteurs de 

transcription, de croissance, ou encore d’enzymes58. Des revues de la littérature ont déjà 

montré que la diminution ou l’augmentation de ces contraintes en dehors des valeurs 

physiologiques peut entraîner divers mécanismes pathologiques58–63. 

 

Figure 5 : Schéma des principales contraintes qui agissent sur la paroi d’un segment d’artère 
(adapté de [56]). 

 (σθ et σz : contraintes circonférentielles et axiales, respectivement ; P : pression ; a : rayon 
interne ; h : épaisseur de la paroi ; EC : cellules endothéliales ; SMC : cellules musculaires lisses 

; FB : fibroblastes). 
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1.2. Contextes pathologiques impliquant le besoin d’un substitut 

vasculaire 

1.2.1. Athérosclérose 

1.2.1.1. Définition et santé publique 

Les maladies cardiovasculaires sont la première cause mondiale de décès dans les pays 

industrialisés64,65. En 2015, elles ont été responsables de plus de 17,6 millions de décès dans 

le monde64. A elles seules, les cardiopathies ischémiques (manque d’oxygénation du muscle 

cardiaque) sont responsables de 16 % des décès enregistrés dans le monde, et sont les causes 

ayant entraîné la plus importante augmentation de décès entre 2000 et 2019, passant de 2 

millions à 8,9 millions65. 

En 1958, l’Organisation mondiale de la santé définissait l’athérosclérose comme « […] 

une association variable de remaniements de l’intima des artères (en tant que distinctes et 

artérioles) consistant en une accumulation focale de lipides, de glucides complexes, de sang 

et de produits sanguins, de tissu fibreux et de dépôts de calcium, le tout accompagné de 

modifications de la media »66.  

1.2.1.2. Mécanismes 

L’athérosclérose est caractérisée par une accumulation de cholestérol dans l’intima de 

la paroi artérielle, formant une plaque pouvant amener à une obstruction partielle (sténose) 

ou totale (thrombose) du vaisseau sanguin67. La formation d’une plaque d’athérosclérose 

débute par la pénétration de lipoprotéines de faible densité (« mauvais cholestérol ») dans la 

paroi d’une artère, par endocytose ou transcytose (Figure 6 (1))67,68. En réponse à cette 

accumulation de lipoprotéines, des globules blancs sont libérés sur site et se différencient en 

macrophages (2), qui absorbent ces lipoprotéines et deviennent des cellules spumeuses (3). 

Ces cellules spumeuses vont alors libérer des cytokines et autres facteurs de croissance afin 

de favoriser le recrutement de cellules immunitaires (monocytes et lymphocytes) et la 

prolifération de CML qui proviennent de la media69. Une plaque fibreuse, formée de CML et 

de protéines de la MEC synthétisées par ces dernières, recouvre ensuite ce noyau formé de 

lipides et autres débris cellulaires, résultats de l’inflammation (4)67,69. Tant que cette plaque 

reste stable et ne réduit pas trop le diamètre de l’artère (sténose) et, par conséquent, le flux 

sanguin, l’athérosclérose ne cause pas de complications. Une des évolutions possibles de la 

plaque athéromateuse est le développement et la progression de calcification70–72. Cette 
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dernière peut notamment être responsable de l'augmentation de la rigidité de la paroi des 

vaisseaux, ainsi que de la progression de la sténose. Lorsque la plaque d’athérosclérose est 

instable et se fissure, des débris cellulaires sont libérés dans le sang et provoquent 

l’intervention des plaquettes afin de déclencher la coagulation et la formation d’un caillot (5 

et 6). Soit ce caillot bloque la circulation du sang à l’endroit où la plaque s’est fissurée, soit il 

se détache et obstrue l’artère en aval, résultant en une thrombose. Cette thrombose peut 

alors être responsable de la survenue d’ischémie cérébrale (accident vasculaire cérébral), 

cardiaque (infarctus du myocarde) ou des membres (p. ex. artériopathie oblitérante des 

membres inférieurs).  

1.2.2. Maladies rénales chroniques 

1.2.2.1. Définition et implications 

Les reins sont des organes vitaux dont une des fonctions est la régulation de la 

composition des liquides corporels, en excrétant notamment les déchets métaboliques, l’eau 

et les sels en excès. Les maladies rénales chroniques (MRC) sont définies par la présence de 

lésions rénales ainsi que par la baisse du débit de filtration glomérulaire depuis au moins trois 

mois73,74. Les MRC sont classées en cinq stades de sévérité croissante basés sur ce débit73.  

Figure 6 : Initiation, progression et complication de la plaque d’athérosclérose coronaire humaine [67]. 

a : globule rouge ; b : LDL ; c : globule blanc ; d : macrophages ; e : cytokines ; f : cellules musculaires ; g : 
cœur lipidique ; h : chape fibreuse ; i : plaquettes. 
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Les MRC, dont l’insuffisance rénale chronique terminale (IRCT) est le dernier stade, 

était la 12ème cause de mortalité dans le monde en 201775. Les décès imputés aux MRC, et les 

décès liés à des maladies cardiovasculaires causées par des MRC, représentaient 4,6 % de la 

mortalité globale la même année75. Les patients atteints d’IRCT dépendent d’un traitement de 

substitution du rein défaillant, que ce soit par une transplantation rénale ou par dialyse76. En 

2010, 2,6 millions de patients dans le monde recevaient un traitement de substitution du rein 

défaillant, dont plus de 500 000 en Europe75,77,78. Il est estimé que le nombre de patients 

nécessitant un traitement de substitution du rein défaillant passera à plus de 5,4 millions d’ici 

203076. Parmi les nouveaux patients, l’hémodialyse est le traitement de substitution du rein 

prédominant en première intention et représente 89 % des patients dialysés dans le monde77–

79. En 2017, 76 % des patients en IRCT à travers le monde ont bénéficié d'une transplantation 

rénale ou étaient dialysés75. Il est intéressant de noter que l’accès aux soins pour les patients 

atteints de MRC est globalement très inégalitaire80. 

1.2.2.2. Accès vasculaires pour hémodialyse 

 L’hémodialyse consiste en la filtration du sang via un appareil extracorporel afin de 

l’épurer, et ce dans le but de suppléer la fonction du rein81. En 1913, Abel, Rowntree et Turner 

ont été les premiers à suggérer l'utilisation d'une membrane artificielle pour l’hémodialyse82. 

En parallèle, George Haas, un médecin allemand, se servit de ses propres recherches ainsi que 

des résultats d’Abel et ses collègues afin de développer un procédé de purification du sang. 

En 1925, Haas effectua la première hémodialyse sur un humain pendant 15 minutes83. 

Quelques années plus tard, en 1943, Kolff fit office de pionnier dans le domaine de la dialyse 

en construisant la première machine à hémodialyse84. Bien qu'aucun des 15 premiers patients 

n'ait survécu à la dialyse, une femme de 67 ans présentant des signes d'IRCT a vu son état 

clinique s'améliorer considérablement après la procédure85.  

Dans les années 1950, l'invention de Kolff est devenue une solution pour les patients 

souffrant d'insuffisance rénale aiguë86–89. Cependant, les patients atteints d’IRCT restaient 

sans solution. L'une des raisons pour lesquelles on pensait que la dialyse était impossible pour 

ces patients était les dommages causés aux veines et aux artères après des traitements 

répétés, ce qui rendait l’accès vasculaire rapidement difficile. En effet, les piqûres répétées 

détruisaient les vaisseaux sanguins et entraînaient un important risque d'infection. 
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En 1960, Belding Scribner et Wayne Quinton ont eu l'idée d'utiliser une technique de 

dérivation90–92. En plaçant des canules en téflon dans la veine et l'artère par voie sous-cutanée, 

elles ressortent de la peau et permettent la connexion à la machine à dialyse (Figure 7).  

Une fois celle-ci terminée, les canules peuvent être connectées directement comme 

un pontage artérioveineux. Elles peuvent donc être utilisées à tout moment sans être retirées, 

évitant les multiples piqûres et diminuant le risque d'infection. Cependant, les canules 

externes avaient une durée de vie limitée car elles pouvaient se boucher (coagulation), se 

déloger, mais également s’infecter, un implant transcutané présentant un risque important. 

Quelques années plus tard, Brescia et Cimino ont créé chirurgicalement une fistule 

artérioveineuse (FAV) entre l'artère radiale et une veine choisie dans l'avant-bras93. 

Un accès vasculaire superficiel, qui peut être ponctionné à répétition, et avec un débit 

élevé, est nécessaire pour pouvoir hémodialyser un patient94. Naturellement, un tel accès 

n’existe pas et doit donc être créé pour permettre l’hémodialyse. En effet, le débit moyen 

d’une artère radiale est inférieur à 40 ml/min, là où un débit sanguin minimal compris entre 

500 et 600 ml/min est requis afin d’effectuer une hémodialyse en quelques heures95–97. 

De nos jours, la FAV, les greffons artérioveineux (GAV) en polytétrafluoroéthylène 

expansé (ePTFE) et le cathéter veineux central sont les trois types d'accès vasculaires utilisés 

pour l'hémodialyse (Figure 8)10,98.  

Figure 7 : Dérivation artérioveineuse de Scribner [92].  

Celle-ci est formée de canules artérielles et veineuses permanentes en PTFE (in situ 
pendant 21 jours) avec des raccords et une connexion en U, en PTFE également. 
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La FAV est considérée comme la meilleure option pour l'accès vasculaire selon les 

directives de la Kidney Disease Outcomes Quality Initiative, car elle entraîne moins de 

complications et donc nécessite moins d'interventions correctives. Cependant, les FAV 

nécessitent un long temps de maturation afin que le diamètre de la veine s’élargisse et que sa 

paroi s’épaississe, dans le but d’augmenter le débit sanguin. Or, certains problèmes 

apparaissent suite à la création d’une FAV et entraînent son échec précoce, comme sa non-

maturation généralement causée par une sténose juxta-anastomotique, ou une thrombose95. 

Ainsi, bien qu'il ait été démontré que les FAV durent plus longtemps et sont associées à un 

coût inférieur à celui des GAV, il est nécessaire de noter le taux d'échec initial plus élevé des 

FAV par rapport aux GAV, à cause des problèmes de maturation99,100. Cependant, une fois 

matures, les FAV sont moins sensibles aux infections et ont des perméabilités primaire et 

secondaire plus élevées10,101–103. La perméabilité primaire définit la perméabilité d’un accès 

vasculaire jusqu’à un geste de correction ou de désobstruction, alors que la perméabilité 

secondaire est la perméabilité d’un accès prolongé par ce geste4. Le choix et le succès de 

l'accès vasculaire à court et à long termes dépendent de plusieurs facteurs comme l’âge du 

patient, ou ses pathologies (p. ex. diabétique ou non). Cependant, la FAV reste le choix 

premier, devant les GAV puis les cathéters95,104,105. 

1.2.3. Autres situations cliniques 

Les substituts vasculaires peuvent être utilisés dans d’autres cas que l’athérosclérose 

ou en tant qu’accès vasculaires pour hémodialyse. Ainsi, d’autres pathologies occlusives 

peuvent nécessiter la pause d’un implant de pontage comme les thromboses non causées par 

l’athérosclérose, des embolies ou encore la sténose des artères4. Des implants de pontage 

Figure 8 : Accès vasculaires actuels pour l'hémodialyse [98]. 
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peuvent aussi être utilisés dans des cas d’anévrismes, dilatations anormales de la paroi 

vasculaire pouvant amener à la rupture d’un vaisseau. Ils peuvent aussi être utilisés dans des 

cas de dissection aortique, phénomène durant lequel l’intima se déchire et provoque 

l’écoulement du sang dans la media106. Enfin, bien que moins fréquentes, les implants de 

pontage sont également utilisés dans des cas de pathologies et maladies vasculaires 

congénitales, comme la coarctation (sténose de l’aorte) ou la tétralogie de Fallot4. 

1.3. Substituts vasculaires utilisés en chirurgie vasculaire 

Les traitements des maladies cardiovasculaires sont multiples et adaptés à la 

pathologie. Lorsqu’il est nécessaire de traiter des vaisseaux de petit diamètre endommagés, 

des traitements endovasculaires comme une angioplastie ou la pose d’un stent peuvent être 

utilisés afin de rouvrir ou de déboucher un vaisseau sténosé ou thrombosé. Cependant, ces 

traitements sont préférentiellement utilisés chez des patients présentant des comorbidités, 

alors que l’utilisation d’implants de pontage peut être un traitement de première intention 

pour une perspective à long terme1–3. Différents types de substituts vasculaires sont 

disponibles, chacun étant utilisé dans des indications spécifiques, basées notamment sur leurs 

avantages et leurs inconvénients.   

1.3.1. Substituts biologiques 

1.3.1.1. Substituts autologues 

Les substituts autologues, vaisseaux prélevés sur le patient lui-même, sont les 

substituts de référence et considérés comme la meilleure option. Premièrement, leur 

caractère autologue permet d’éviter un rejet du greffon par le patient. Ensuite, ces vaisseaux 

ont l’avantage de posséder un endothélium, qui peut être quelque peu endommagé par la 

transplantation mais qui peut repousser. Enfin, ces vaisseaux sont faits de tissus biologiques 

non rigides, ce qui permet d’éviter un décalage de rigidité entre deux vaisseaux, permet 

l’absence de réaction inflammatoire à un corps étranger, et permet la réparation et le 

remodelage du greffon. Cependant, chez les patients plus âgés la disponibilité de ces vaisseaux 

est limitée et leur qualité n’est pas toujours garantie, ces vaisseaux pouvant être détériorés 

par la maladie ou déjà prélevés lors de revascularisations antérieures. Les vaisseaux 

autologues les plus couramment utilisés sont l’artère thoracique interne (souvent appelée 

artère mammaire interne) et la veine saphène107.  
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L’autogreffe artérielle, et en particulier l’utilisation de l’artère mammaire interne, 

reste le substitut idéal grâce à ses propriétés mécaniques ainsi que sa capacité de 

cicatrisation107. Sa supériorité face à la veine saphène dans certaines indications a été 

démontrée par plusieurs études dans les années 80108,109. Ainsi, l’équipe de Denis Tyras a 

mené une étude sur 1522 patients ayant subis un pontage coronarien entre 1972 à 1977, soit 

avec l’artère mammaire interne (765 patients), soit avec la veine saphène (694 patients). Les 

résultats ont montré que la perméabilité des implants artériels était significativement 

supérieur après 5 ans (89 % contre 83 %, respectivement), avec davantage de patients ayant 

un fonctionnement post-opératoire du ventricule gauche estimé comme normal108. Quelques 

années plus tard, l’équipe de Floyd Loop fit une étude sur plusieurs milliers de patients ayant 

reçu un pontage coronarien fait avec une artère mammaire interne seule, ou en association 

avec une veine saphène109. Son équipe a montré la supériorité d’une greffe de l’artère 

mammaire interne par rapport à la veine saphène dans des cas de lésions de l’artère coronaire 

antérieur descendante, avec une perméabilité à 10 ans de 93 % et 88 %, respectivement109. 

Cependant, l’utilisation des autogreffes artérielles reste limitée du fait du faible nombre de 

sites de prélèvements. Ainsi, l’autogreffe veineuse et en particulier la veine saphène est le 

conduit vasculaire le plus utilisé pour effectuer des pontages (hors artère coronaire 

descendante antérieure gauche)107,110. 

Le médecin français Alexis Carrel fut un pionnier dans l’utilisation des veines en tant 

que substituts vasculaires. En 1906, il démontra qu’en interposant un segment de veine entre 

deux extrémités d’artères chez le chien, la circulation artérielle était rétablie rapidement et le 

segment de veine était capable de supporter la pression sanguine111. Avant utilisation, la veine 

prélevée doit être inversée afin de supprimer la fonction des valvules présentes en son sein.  

Du fait de sa disponibilité par rapport aux autres vaisseaux, de son caractère autologue et de 

sa rapide réendothélialisation, la veine saphène autologue est un substitut performant quand 

il s’agit de faire des pontages sur des artères de petit calibre ainsi que dans les membres 

inférieurs112,113. La greffe veineuse subit un remodelage dès l’implantation afin de s’adapter 

aux flux hémodynamiques. Cependant, l’augmentation de la pression dans la veine peut 

contribuer à un remodelage défavorable, pouvant mener à la sténose puis la thrombose du 

greffon. Ainsi, rapidement après son implantation, la greffe veineuse est souvent associée à 

des échecs110,114–116. 
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1.3.1.2. Autres substituts biologiques 

Pour pallier au manque de disponibilité des substituts autologues, des stratégies 

utilisant d’autres substituts biologiques ont été développées. La première stratégie utilise des 

allogreffes, veineuse ou artérielle. Les allogreffes veineuses sont généralement prélevées sur 

un cadavre, conservées dans une solution de chlorure de sodium couplée à des antibiotiques 

et antifongiques, puis conservées entre +2 et +8 °C107. Ces substituts allogéniques ont une 

perméabilité satisfaisante lorsqu’ils sont utilisés en implants de pontage dans les membres 

inférieurs (perméabilité primaire de 27 % à 47 %, selon les études), mais reste bien moins 

performants que l’autogreffe veineuse117,118. L’allogreffe artérielle a également été 

développée et étudiée119. Prélevée sur un donneur en état de mort cérébrale, le greffon est 

ensuite immergé dans une solution de cryopréservation puis congelé et conservé dans de 

l’azote107. Cependant, l’utilisation de ces substituts a rapidement été abandonnée, 

notamment à cause de mauvaises méthodes de conservation et de phénomènes de rejets 

importants de ce types d’implants, notamment chez les enfants120–123.  

Une autre stratégie est l’utilisation d’hétérogreffes bovines, artères carotides de bœuf 

ou de veau. Une fois prélevée, l’artère est traitée au glutaraldéhyde afin de préserver le tissu 

en fixant les protéines. La fixation permet d’améliorer la stabilité structurale en rendant la 

MEC méconnaissable pour les enzymes, ralentissant ainsi la dégradation de l’implant124. Ce 

traitement permet aussi de masquer les antigènes, évitant ainsi le rejet, mais causant une 

réaction à un corps étranger. Les résultats de l’utilisation de cette stratégie s’avèrent 

cependant bien inférieurs à ceux des veines autologues, rendant les hétérogreffes fixées peu 

utilisées de nos jours par les chirurgiens11. Quand elles le sont, c’est surtout dans des cas 

d’infections125. 

La veine ombilicale humaine, quant à elle, provient de la veine du cordon ombilical des 

nouveau-nés. Également traité au glutaraldéhyde, ce substitut a démontré une perméabilité 

primaire satisfaisante lorsqu’il est utilisé dans les membres inférieurs, bien qu’une des 

complications majeures soit sa dilatation pouvant évoluer vers des anévrismes126–128. Ce 

phénomène de dilatation pourrait être dû à la trop faible résistance mécanique des veines 

ombilicales humaines129. 
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1.3.2. Substituts synthétiques non dégradables 

1.3.2.1. Polytétrafluoroéthylène expansé (ePTFE) 

Le polytétrafluoroéthylène expensé (ePTFE ou Gore-Tex®) est utilisé pour produire des 

prothèses vasculaires utilisables cliniquement depuis le début des années 1970 (Figure 9)130. 

Le ePTFE est produit à partir de l’étirement du PTFE, polymère linéaire duquel en résulte alors 

une structure microporeuse avec une forte résistance mécanique. Le ePTFE est caractérisé par 

des nœuds de PTFE interconnectés par des fibrilles de PTFE, flexibles et fines131. Des 

modifications peuvent être apportées à la structure du ePTFE afin de l’améliorer ou de lui 

donner certaines propriétés. Entre autres, la fixation d’héparine sur sa surface luminale 

permet d’augmenter la perméabilité des substituts et la fixation d’anneaux sur la surface 

externe permet d’éviter le phénomène de plicature132. Aussi, dans un contexte d’accès 

vasculaire pour hémodialyse, les conditions hémodynamiques au niveau de l’anastomose 

peuvent être améliorées par la création d’une collerette distale ayant une géométrie 

optimisée107,133,134.   

1.3.2.2. Polytéréphtalate d’éthylène (PET) 

Le polytéréphtalate d’éthylène (PET ou Dacron®) est un polyester thermoplastique 

utilisé sous forme de fibres. L’association de ces fibres en multifilaments permet notamment 

la production de prothèses vasculaires par assemblage textile (p. ex. tissage ou 

tricotage)135,136. Le cosselage (forme « accordéon ») de ces prothèses permet d’améliorer la 

compliance longitudinale et d’éviter le phénomène de plicature (Figure 10).  

Figure 9 : Substitut vasculaire en polytétrafluoroéthylène expensé (ePTFE). 
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La perméabilité transmurale des prothèses tricotées est inhérente à cette méthode 

d’assemblage. Dès lors, afin de réduire cette perméabilité, les substituts vasculaires en PET 

étaient trempés dans du sang avant implantation afin que ce dernier coagule et scelle les 

pores du greffon137. Cependant, cette stratégie demandait des étapes supplémentaires en 

salle de chirurgie et n’était pas suffisante pour une utilisation chez des patients héparinés. De 

nouvelles stratégies d’imperméabilisation transmurale appliquées sur les greffons lors de leur 

fabrication ont ainsi vu le jour, comme l’imprégnation des substituts avec du collagène, de 

l’albumine ou de la gélatine137–139. 

1.3.3. Indications et performances des substituts actuels 

Comme énoncé précédemment, dans le cas d’obstructions partielles ou totales de 

vaisseaux, des techniques endovasculaires comme l’angioplastie ou le recours à un stent vont 

être privilégiées afin de rendre le vaisseau de nouveau perméable. En effet, ces techniques 

sont moins invasives pour le patient que la pose d’un implant de pontage. Cependant, suite à 

l’échec des stratégies précédemment mentionnées ou dans des cas où la zone pathologique 

est trop étendue, le recours à un implant de pontage est préférable1,2,6. 

Le choix du substitut vasculaire utilisé varie en fonction de l’indication et de la taille du 

vaisseau lésé. Dans le cas des vaisseaux de grand diamètre (> 8 mm), comme l’aorte par 

exemple, l’utilisation de substituts synthétiques a démontré de bonnes performances en 

termes de perméabilité (90 % à 5 ans)140. De plus, l’absence de disponibilité de vaisseaux 

autologues de tels diamètres fait de l’utilisation des substituts vasculaires synthétiques un 

choix unique.  

A B 

Figure 10 : Substitut vasculaire en polytéréphtalate d'éthylène (PET).  

(A) Vue macroscopique de la prothèse et (B) vue rapprochée d’une coupe longitudinale 
permettant de voir la lumière du substitut. 
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Dans le cas des vaisseaux aux diamètres moyens (compris en 6 et 8 mm), notamment 

dans le cas de pontages au-dessus des genoux au niveau de l’artère fémorale, plusieurs études 

et revues ont montré la supériorité de l’utilisation d’une veine autologue par rapport aux 

substituts synthétiques4,14–16. Cependant, dans le cas où une veine autologue n’est pas 

disponible, les implants synthétiques sont considérés comme une bonne alternative14. Parmi 

ces derniers, une meilleure perméabilité primaire à 5 ans des greffons en PET par rapport aux 

greffons en ePTFE a été démontrée dans une étude multicentrique randomisée menée sur 

228 patients entre 1992 et 1996 (53 % contre 36 %, respectivement)141. 

Dans le cas des vaisseaux de petit diamètre (< 6 mm), il a été montré que les substituts 

autologues avaient une perméabilité primaire à 3 ans et à 5 ans supérieure à celle des implants 

synthétiques (68 % contre 35 %, et 47 % contre 31 %, respectivement)142–144. La littérature n’a 

pas rapporté de supériorité des prothèses de petit diamètre en PET par rapport à celles en 

ePTFE, contrairement aux prothèses de diamètres moyens9,145. 

Chez les patients atteints de pathologies rénales nécessitant une hémodialyse et donc 

un accès vasculaire, la création d’une FAV est la recommandation première146. Cependant, en 

cas d’échec de maturation de la FAV ou quand sa création est impossible, l’utilisation d’un 

implant pour créer un accès vasculaire est nécessaire4,5. Les implants utilisés sont 

principalement en ePTFE mais aussi en polyuréthane ou en polyester. Les implants 

synthétiques en ePTFE permettent une hospitalisation plus courte des patients ainsi qu’une 

ponction plus rapide post-intervention par rapport aux FAV147. Cependant, les greffons en 

ePTFE entraînent davantage de complications que les FAV (2,7 interventions/patient/année 

contre 1,6 interventions/patient/année, respectivement) selon une étude multicentrique 

randomisée menée sur 105 patients aux Pays-Bas148. D’ailleurs, la perméabilité primaire à 1 

an des implants en ePTFE est inférieure à celle des FAV (22 % et 46 %, respectivement)148. 

Aussi, après quelques mois, l’apparition d’hyperplasie intimale peut provoquer des sténoses 

et des thrombus, et ces implants synthétiques soumis à des ponctions répétées sont sujets 

aux infections4.  

1.3.4. Phénomènes d’échecs et recherche de solutions 

Les phénomènes majeures responsables de l’échec des substituts vasculaires sont la 

thrombose, l’hyperplasie intimale, pouvant notamment être causée par la rigidité des 

substituts, et les infections.  
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Comme discuté précédemment, les cellules endothéliales ont un rôle majeur dans le 

maintien de l’homéostasie vasculaire ainsi que dans les processus physiologiques et 

physiopathologiques149.  Ainsi, la formation d’un endothélium dans la lumière d’un substitut 

vasculaire est considérée comme prépondérante afin d’éviter des phénomènes adverses, 

comme une cascade de coagulation ou le développement d’hyperplasie intimale, cette 

dernière pouvant mener à des épisodes de thrombose. Trois mécanismes ont été identifiés 

comme pouvant expliquer la formation d’un endothélium dans un substitut vasculaire in vivo 

(Figure 11)150.  

Le premier mécanisme d’endothélialisation serait la croissance transanastomotique, 

définie par une migration des cellules endothéliales du vaisseau natif vers l’implant au niveau 

des anastomoses. Il faut noter que le mécanisme a été décrit comme efficace sur une longueur 

d’un centimètre maximum, ce qui le rendrait inefficace pour l’endothélialisation de substituts 

de quelques dizaines de centimètres151,152. Cependant, ce mécanisme a été décrit sur la 

croissance de cellules à la surface de prothèses synthétiques, et les distances de migration 

possibles sur des substrats naturels restent inconnues. Le second mécanisme considéré est la 

croissance transmurale, par lequel des cellules et des vaisseaux s’infiltrent à partir de tissus 

adjacents153. Enfin, le troisième mécanisme d’endothélialisation in vivo proposé repose sur les 

Figure 11 : Mécanismes possibles de l'endothélialisation des greffons vasculaires [150]. 



36 
 

cellules circulantes du sang ayant une capacité de différentiation en cellules progénitrices 

endothéliales151. Ainsi, plusieurs groupes ont développé des stratégies de modifications de 

surface afin d’accroître la rétention, la migration et la différentiation des cellules d’intérêt. De 

manière non exhaustive, nous pouvons citer le travail de Rotmans et al. dans lequel des 

implants en ePTFE ont un revêtement fonctionnalisé avec des anticorps anti-CD34, antigène 

exprimé par les cellules progénitrices endothéliales dérivées de la moelle osseuse154. Suite à 

l’implantation de ces substituts chez le porc en tant que pontages artérioveineux, le groupe a 

démontré une endothélialisation significativement plus importante après trois jours pour les 

greffons fonctionnalisés. Cependant, les résultats montrent aussi une hyperplasie intimale à 

l’anastomose avec la veine significativement plus grande après 28 jours154.  Un autre groupe 

a ensemencé des greffons en polyester avec des cellules de moelle osseuse CD34-positives. Ils 

ont montré qu’après 4 semaines d’implantation dans l’aorte thoracique d’un modèle canin, 

l’endothélialisation était plus importante que dans les greffons non-ensemencés155. Le 

peptide P15 a également été démontré comme une molécule pouvant promouvoir l’adhésion 

et la prolifération des cellules endothéliales sur l’intima de vaisseaux en ePTFE156. Implantés 

chez le mouton en tant que pontages artérioveineux, des greffons traités au peptide P15 ont 

démontré une plus grande endothélialisation, ainsi qu’une hyperplasie intimale 

significativement réduite à l’anastomose avec la veine par rapport aux contrôles non traités 

après 28 jours. Une autre stratégie étudiée a été d’ensemencer des cellules endothéliales 

autologues directement dans la lumière de prothèses en PET ou ePTFE avant implantation 

dans un modèle canin, avec une longue étape de culture afin d’obtenir la confluence des 

cellules157,158. Les résultats ont montré une réduction du nombre d’accidents thrombotiques 

dans les greffons fonctionnalisés par rapport aux contrôles à 6 semaines (perméabilité de 100 

% contre 70 %, respectivement)157. Chez l’humain, une perméabilité primaire à 9 ans de 65 % 

pour des prothèses endothélialisées a été rapportée, contre 16 % pour des prothèses non-

endothélialisées159,160. Cependant, bien que cette stratégie ait été montrée comme 

performante, elle n’est pas plus utilisée pour plusieurs raisons. L’une d’elles est que leur 

performance n'a pas été prouvée comme égalant, au moins, celle de la veine saphène, qui est 

facilement accessible. Une autre raison est le temps nécessaire à l’endothélialisation des 

prothèses. Environ un mois est nécessaire entre l’excision de la veine pour récupérer les 

cellules endothéliales autologues, et l’implantation du greffon synthétique endothélialisé160. 

Enfin, obtenir la confluence des cellules endothéliales autologues est une autre limite, avec 
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environ un tiers des cultures qui échouent à croître159,160. Le recouvrement de surface des 

prothèses synthétiques par le facteur de croissance de l’endothélium vasculaire (vascular 

endothelial growth factor (VEGF)), le facteur 1 dérivé des cellules stromales, l’héparine et le 

CD47, parmi d’autres, sont autant des pistes qui ont été étudiées afin d’améliorer 

l’endothélialisation des substituts en ePTFE et leurs propriétés antithrombotiques et anti-

inflammatoires161–164. Pour l’instant, la fonctionnalisation à l’héparine est la plus avancée, et 

des greffons en ePTFE héparinés ont été étudiés et sont disponibles dans le commerce165,166. 

Les propriétés mécaniques d’un greffon vasculaire sont un autre facteur décrit comme 

influençant grandement la perméabilité des prothèses. En effet, des revues de la littérature 

ont déjà montré le lien étroit entre la perméabilité des greffons vasculaires et leur 

compliance25,26. Ainsi, plus un substitut vasculaire a une compliance élevée – qui se rapproche 

de celle des vaisseaux natifs –, plus ses performances à long terme sont bonnes27,28. Ce 

manque de perméabilité à long terme est notamment lié au développement d’hyperplasie 

intimale, accumulation anormale de cellules au niveau de la tunique interne des vaisseaux 

sanguins. Ce développement se fait généralement au niveau des anastomoses d’un greffon 

avec l’artère, et est lié à une différence de diamètre et/ou de compliance entre le substitut et 

le vaisseau natif30,31. De ce fait, le flux sanguin s’en retrouve affecté et la distribution des 

contraintes de cisaillement sur la paroi est perturbée. Certains groupes ont usé de techniques 

afin d’essayer d’améliorer la compliance de substituts synthétiques. Ainsi, Gupta et Kasyanov 

ont tissé une prothèse à l’aide de fils de polyuréthane, au module d’élasticité faible, et de fils 

de polyester, au module d’élasticité élevé167. Ils ont montré que la compliance de leur 

substitut tissé était comparable à celle de l’artère carotide humaine in vitro. Huit greffons ont 

été implantés chez 8 chiens (4 dans l’artère carotide, 4 dans l’artère fémorale). Après 6 mois, 

les analyses ont montré que le rapport d’étirement circonférentiel des greffons avait diminué 

d’environ un facteur 4 par rapport aux valeurs obtenues in vitro167.  

Une autre cause d’échec rare des substituts vasculaires mais aux conséquences 

sérieuses, particulièrement rencontrée chez les greffons synthétiques, est leur taux 

d’infection10. Ce phénomène prend place le plus souvent dans un contexte d’hémodialyse, où 

les patients ont un accès vasculaire qui est ponctionné plusieurs fois par semaine pendant des 

mois voire des années, afin de filtrer le sang95,168,169. En effet, une étude comparative menée 

sur 212 patients pendant environ 2 ans a montré que les fistules artérioveineuses étaient bien 
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moins sujettes aux infections que les greffons artérioveineux synthétiques utilisés comme 

accès vasculaires (4 % contre 13 %, respectivement)170. Une étude récente menée sur 355 

patients pendant 2 ans a montré que les greffons biologiques étaient moins sujets aux 

infections que les prothèses synthétiques (taux d’infection de 0,9 % contre 4,5 %, 

respectivement)171. Bien que des prothèses imprégnées d’argent puissent être utilisées pour 

réduire les infections, les résultats des études menées à ce jour sont hétérogènes et 

contradictoires, et leur avantage n’a pas été clairement démontré lors d’études 

cliniques172,173. Une des options étudiée est d’imprégner les prothèses d’antibiotiques, comme 

la gentamicine174,175. Cependant, ces options nécessitent davantage de développement. En 

effet, une étude a montré que des substituts de PET imprégnés de gentamicine et implantés 

infectés dans un modèle porcin, l’étaient toujours après une semaine176.  

Dès lors, en dépit des solutions mentionnées précédemment, aucun substitut n’est 

aussi efficace à long terme que les greffons autologues afin d’effectuer des pontages de petit 

diamètre (< 6 mm) ou de créer des abords vasculaires pour les patients hémodialysés. Les 

propriétés biologiques et mécaniques a priori nécessaires au succès à long terme d’un greffon, 

et décrites dans la partie suivante, ne sont aujourd’hui pas réunies au sein d’un même 

substitut proposé. 

1.3.5. Substitut vasculaire idéal 

Le substitut vasculaire idéal, qui pourrait être fonctionnel à long terme une fois 

implanté, doit avoir des propriétés spécifiques, tant biologiques que mécaniques.  

Du point de vue biologique, l’intégration du greffon par l’hôte doit être favorisée par 

un remodelage du substitut, sans créer de réaction à un corps étranger ou de rejet. Pour des 

utilisations pédiatriques, le greffon doit pouvoir croître avec l’hôte. De plus, le substitut doit 

avoir des propriétés qui sont non thrombogènes et qui limitent la formation d’hyperplasie 

intimale. Cela peut signifier avoir un endothélium fonctionnel pré-implantation ou favoriser la 

formation rapide d’un endothélium fonctionnel une fois implanté. Enfin, le caractère 

biologique du greffon doit limiter des infections. 

D’un point de vue mécanique, les propriétés indispensables d’un substitut sont une 

résistance à l’éclatement et une rétention à la suture suffisantes afin de résister aux pressions 

sanguines et de pouvoir être suturé avec succès lors de la chirurgie. Les valeurs minimales 
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prises en référence sont les valeurs de la veine saphène native avec une pression à 

l’éclatement de 2480 mmHg et une rétention à la suture de 1,8 N177,178. Une faible 

perméabilité transmurale est également requise afin d’éviter des fuites de sang lors de 

l’implantation. Certaines propriétés sont souhaitables mais non indispensables à 

l’implantation. Ainsi, comme décrit précédemment, une compliance proche des vaisseaux 

natifs, et en particulier de l’artère thoracique interne (11,5 %/100 mmHg), pourrait augmenter 

les chances d’une perméabilité à long terme25–29,179. 

Également, les substituts vasculaires doivent pouvoir être stérilisables sans que ce 

traitement n’entraîne une perte de force mécanique ou une altération des propriétés 

biologiques. De plus, ils doivent pouvoir être produits en quantité et à moindre coût pour 

permettre une mise sur le marché et un accès au patient facilités. Enfin, leur manipulation 

doit être aisée pour les chirurgiens qui doit avoir la possibilité de l’ajuster (p. ex. le couper à 

une longueur désirée ou anguler les extrémités). Idéalement, le greffon ne doit pas non plus 

être sujet au phénomène de plicature qui pourrait entraver la bonne circulation du sang. Enfin, 

le substitut vasculaire idéal doit être prêt à l’emploi pour le chirurgien.  
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2. INGÉNIERIE TISSULAIRE ET SUBSTITUTS VASCULAIRES 

2.1. Approche de l’ingénierie tissulaire 

L’ingénierie tissulaire combine les principes ainsi que les techniques de plusieurs 

disciplines incluant la biologie, la médecine et l’ingénierie, afin de réparer ou de régénérer des 

tissus ou des organes lésés180,181. Pour ce faire, trois éléments sont généralement associés : 

un échafaudage, naturel ou synthétique, des cellules et des biomolécules (facteurs de 

croissance, cytokines, etc.).  

L’ingénierie tissulaire s’est montrée prometteuse afin de réparer ou de créer des tissus 

ces dernières dizaines d’années, et en particulier pour créer des substituts vasculaires. En 

1986, Weinberg et Bell, avec leurs travaux sur la création du premier substitut vasculaire fait 

à base de collagène, de cellules musculaires lisses et de fibroblastes, ont ouvert la voie de 

l’ingénierie tissulaire vasculaire182. Trois approches différentes peuvent être décrites en 

ingénierie tissulaire vasculaire: les approches in vitro, in vivo et in situ (Figure 12)183. 

L’approche traditionnelle est l’approche in vitro, dans laquelle des substituts vasculaires sont 

construits en dehors du corps, à partir d’échafaudages et de cellules, potentiellement en 

utilisant des bioréacteurs. Dans l’approche in vivo, le corps humain est utilisé en tant que 

Figure 12 : Illustration des différentes stratégies en ingénierie tissulaire vasculaire [183]. 
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bioréacteur afin de créer un greffon autologue directement chez le patient en profitant de la 

réaction à un corps étranger184. Enfin, dans l’approche in situ, la stratégie vise à implanter un 

échafaudage chez l’hôte et à tirer parti de la capacité des cellules de l’hôte à régénérer un 

vaisseau sanguin à partir de ce dernier.   

2.2. Différentes stratégies en ingénierie tissulaire vasculaire 

2.2.1. In vitro 

L’approche traditionnelle en ingénierie tissulaire vasculaire est l’approche in vitro, 

dans laquelle l’idée est de produire un substitut vasculaire fonctionnel en dehors du corps et 

prêt à être implanté. Cette approche regroupe différentes stratégies qui se différencient 

notamment par l’utilisation de différents types de cellules, avec ou sans échafaudages, qui 

peuvent être biologiques ou synthétiques183. En 1986, Weinberg et Bell furent les premiers à 

produire un substitut vasculaire biologique vivant issu de l’ingénierie tissulaire (Figure 13)182. 

Pour ce faire, ils ont utilisé des gels de collagène associés à des CML, des fibroblastes et des 

cellules endothéliales bovines. Cependant, la limite de ce modèle portait sur la faible 

résistance mécanique du substitut produit, même après avoir ajouté un renfort fait d’un 

maillage en PET (pression à l’éclatement de 323 mmHg)182. Dans la lignée du travail de 

Weinberg et Bell, d’autres équipes ont utilisé des gels de collagène afin de produire de 

nouveaux substituts vasculaires, mais chacune a fait face aux limites de la résistance 

mécanique du vaisseau produit185–188. 

Figure 13 : Premier substitut vasculaire biologique issu de l’ingénierie 
tissulaire et développé par Weinberg et Bell en 1986 [182]. 
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2.2.1.1. Sans échafaudage biologique exogène 

Le premier greffon entièrement biologique, produit sans échafaudage biologique 

exogène fut produit par L’Heureux et son équipe il y a 25 ans (Figure 14)189. Pour dépasser les 

limites de la faiblesse mécanique des gels de collagène, L’Heureux a mis au point une 

technique de production de feuillets de Matrice extracellulaire Assemblée par les Cellules 

(MAC), in vitro189,190. L’approche reposait sur la culture de CML vasculaires humaines issues de 

veines de cordons ombilicaux, ainsi que de fibroblastes issus de biopsies de peau adulte 

humaine. Cultivées avec de l’ascorbate afin de stimuler la sécrétion de MEC, les cellules 

produisaient ainsi un feuillet de MAC dans des flasques de culture de 75 cm2 en quelques 

semaines. La production du substitut vasculaire reposait sur plusieurs étapes séquentielles. La 

première est l’enroulement d’un feuillet de MAC issu de fibroblastes autour d’un mandrin en 

PTFE d’un diamètre externe de 3 mm afin de créer un tube. Après maturation pour fusion, 

puis séchage, une membrane interne acellulaire était ainsi créée.  Afin de produire la media 

des vaisseaux sanguins, un feuillet de CML était enroulé autour du précédent et l’ensemble 

était mis dans un bioréacteur. Après une période d’une semaine, un feuillet de fibroblastes 

était enroulé autour de l’ensemble afin de créer l’adventice de substitut. Finalement, après 8 

semaines de maturation en bioréacteur, le mandrin interne fut retiré et les vaisseaux produits 

ont été soit testés mécaniquement, soit des cellules endothéliales ont été ensemencées pour 

tapisser la lumière du vaisseau. Généralement, la production de ces vaisseaux nécessitait 3 

mois de culture entre la formation des feuillets, la maturation en bioréacteur et la croissance 

des cellules endothéliales. Macroscopiquement, le substitut vasculaire ainsi produit avait un 

aspect tubulaire homogène proche d’une artère humaine native. Histologiquement, 

l’adventice était alors composée de collagène dense, de fibroblastes exprimant la vimentine, 

ainsi que d’élastine, synthétisée par les fibroblastes. La media contenait des CML allongées, 

bien qu’en densité bien inférieure à celle de la media vasculaire native. Enfin, l’intima était 

faite de cellules endothéliales confluentes. D’un point de vue mécanique, il a été démontré 

qu’une plus longue période de culture des feuillets augmentait l’épaisseur de la paroi ainsi 

que la pression à l’éclatement des greffons vasculaires produits. Finalement, les vaisseaux 

produits ont démontré une pression à l’éclatement sensiblement similaire à celle de la veine 

saphène humaine (2594 mmHg contre 2480 mmHg, respectivement), considérée 

actuellement comme la référence pour la reconstruction vasculaire dans les membres 

inférieurs, notamment178,189. Des analyses morphométriques et par microscopie électronique 



43 
 

à balayage ont également démontré une inhibition de l’adhésion plaquettaire dans les 

substituts endothélialisés. Enfin, une implantation de ces substituts pendant 7 jours chez le 

chien a mis en évidence une absence de thrombus et de dégradation, bien qu’un faible taux 

de perméabilité fût obtenu (50 %, 3 greffons sur 6), vraisemblablement dû au caractère 

xénogénique de l’implant, à leur non-endothélialisation (pour éviter un rejet aigu), ainsi qu’au 

caractère thrombogène du collagène. Il a également été observé une pénétration du sang à 

travers les couches de feuillets, mettant potentiellement en avant une fusion insuffisante des 

différentes couches. En résumé, cette étude a permis de mettre en évidence la possibilité de 

produire un substitut vasculaire entièrement biologique, issu de l’ingénierie tissulaire et 

produit par des cellules humaines. De plus, ce substitut possédait une résistance mécanique 

suffisante pour être implanté. La MEC synthétisée par les cellules in vitro semble être plus 

résistante à l’activité protéolytique que la MEC extraite biochimiquement et reformée, 

possiblement car la MAC induit une moindre expression de la collagénase189. Enfin, ce travail 

a pour la première fois mis en évidence la présence de fibres élastiques dans un substitut issu 

de l’ingénierie tissulaire. Bien que le substitut créé avait une résistance mécanique requise 

pour une implantation en tant que greffon vasculaire, il nécessitait des temps de production 

longs, limite à une translation vers la clinique.  

Quelques années plus tard, L’Heureux et son équipe ont proposé un modèle simplifié 

de leur substitut vasculaire. Ainsi, partant de l’hypothèse que la présence initiale de CML 

n’apporte pas d’avantages justifiant les complications associées à l’utilisation d’un second 

type cellulaire, L’Heureux a proposé de retirer les feuillets de CML de son modèle, 

correspondant à la media des vaisseaux dans le précédent191. Dès lors, ce nouveau substitut 

était fait à partir de feuillets de MAC produits par des fibroblastes cultivés pendant 8 semaines 

Figure 14 : Substitut vasculaire développé par le groupe de L’Heureux [191]. 
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et enroulés sur trois révolutions autour d’un mandrin couvert de PTFE. Après 10 semaines de 

maturation nécessaires à la fusion des couches qui forment un cylindre homogène, le tissu 

était déshydraté et un nouveau feuillet était enroulé autour de ce dernier pour former 

l’adventice. Le mandrin fut retiré après une seconde phase de maturation, et les cellules 

endothéliales ensemencées dans la lumière du vaisseau formé. Le substitut humain (4,2 mm 

de diamètre interne, 6 cm de long) a d’abord été implanté à court terme dans un modèle canin 

immunosupprimé afin de confirmer que sa pression à l’éclatement ainsi que sa rétention à la 

suture étaient suffisantes pour être implanté191. Les substituts ont ensuite été implantés chez 

le rat nude en tant que greffon aortique abdominal interposé (1,5 mm de diamètre interne, 7 

mm de long). La perméabilité des greffons explantés jusqu’à 225 jours était de 85 % (n = 27) 

alors qu’aucun traitement antiplaquettaire post-chirurgical n’a été utilisé, confirmant 

l’antithrombogénicité des substituts implantés. A 90 jours post-implantation, les analyses 

histologiques ont montré une intégration du tissu ainsi qu’une présence importante de vasa 

vasorum, essentiels à la vascularisation de la paroi vasculaire49. Les auteurs ont mis en 

évidence la présence d’une néomedia riche en CML positives à l’alpha actine des muscles lisses 

(alpha smooth muscle actin (α-SMA)), en fibres de collagène et en fibres élastiques, tout en 

étant couverte par un endothélium confluent191. Le diamètre ainsi que l’épaisseur du greffon 

n’ont pas évolué entre 90 et 180 jours, mettant en évidence la stabilité de ce dernier. De plus, 

la diminution du nombre de protéoglycanes au cours du temps suggère un mécanisme de 

remodelage du tissu vers une forme plus mature et, possiblement, stable. 

Afin d’étudier le substitut dans un environnement biomécanique et pré-clinique 

davantage pertinent, une implantation a ensuite été faite chez le primate immunosupprimé 

en tant que greffon artériel interposé (4,2 mm de diamètre interne, 3 cm de long, n = 3). Lors 

de l’explantation à 6 et 8 semaines, les trois implants étaient perméables. Les analyses 

histologiques ont permis de mettre en évidence ce qui avait été observé chez le rat, à savoir 

la formation de vasa vasorum, la réendothélialisation de la membrane interne ainsi que la 

présence de CML positives à l’α-SMA. Cependant, il est à noter la présence d’une réaction 

immunitaire au tissu xénogénique, attendue dans un tel contexte d’implantation. Ce travail a 

mené à l’étude de ces substituts dans un essai clinique de Phase I/II (Identifiant de l’étude 

clinique : NCT00850252). Des greffons vasculaires autologues ont été produits et implantés 

en tant qu’accès vasculaire artérioveineux chez dix patients atteints d’insuffisance rénale 

https://clinicaltrials.gov/ct2/show/NCT00850252
https://clinicaltrials.gov/ct2/show/NCT00850252
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chronique de stade terminal33,192,193. Les substituts ont été produits à partir de cellules de 

chaque patient, dont l’âge variait de 29 à 89 ans. La caractérisation mécanique de ces 

vaisseaux autologues a confirmé une force à l’éclatement suffisante pour une implantation 

(pression à l’éclatement moyenne de 3512 mmHg), supérieure à celle des veines et proche de 

celles des artères natives179. Les greffons implantés avaient un diamètre interne de 4,8 mm et 

allaient de 14 à 40 cm de longueur. Après une période de trois mois de maturation in vivo, les 

greffons ont été ponctionnés plusieurs fois par semaine afin de permettre l’hémodialyse chez 

les patients, démontrant ainsi leur fonctionnalité en tant qu’accès vasculaire artérioveineux. 

A 1 mois et 6 mois post-implantation, la perméabilité primaire des greffons était de 78 % et 

60 %, respectivement. Plus récemment, de nouveaux résultats encourageants ont été publiés 

et démontrent une perméabilité secondaire de 86 % à 12 mois18. Cependant, une des limites 

de cette approche reste le temps de production, de 7 à 8 mois en moyenne, nécessaire suite 

au prélèvement des cellules du patient. En effectuant une biopsie du patient pour obtenir des 

cellules autologues seulement dès que le besoin se manifeste, le substitut ne peut alors pas 

être disponible immédiatement, dans des cas de besoin de revascularisation d’urgence.  

Afin de dépasser cette limite de disponibilité, L’Heureux et son équipe ont alors décidé 

de mettre au point des substituts vasculaires dévitalisés. Ainsi, les vaisseaux ont été séchés, 

stockés à -80 °C puis réhydratés juste avant endothélialisation puis implantation. Cet 

enchaînement d’étapes a permis de mettre au point un conduit vasculaire non vivant, qui peut 

être produit à partir des cellules d’un patient en amont d’un éventuel besoin. Les analyses 

mécaniques ont permis de mettre en évidence l’absence d’influence du procédé de 

congélation sur les propriétés mécaniques du substitut. Ce dernier présentait alors une 

pression à l’éclatement de 6407 mmHg, une rétention à la suture de 2,6 N ainsi qu’une 

compliance de 3,1 %/100 mmHg. Les résultats de la première implantation d’un tel greffon 

ont été publiés en 201134. Utilisé comme pontage artérioveineux chez un patient dépendant 

de l’hémodialyse, le greffon de 25 cm était perméable et fonctionnel 8 semaines après 

l’implantation. Plus généralement, L’Heureux et son équipe ont démontré que les propriétés 

mécaniques et l’organisation biologique de leurs feuillets de MAC n’étaient pas affectées par 

le processus de dévitalisation194. 

L’utilisation d’une stratégie autologue peut être un frein à la translation clinique et 

commerciale de la recherche. En effet, la commercialisation d’un tel substitut nécessiterait le 
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prélèvement de cellules chez des patients, afin de leur donner accès à un vaisseau autologue 

environ 8 mois plus tard195. De plus, le contexte réglementaire autour des thérapies basées 

sur l’utilisation de cellules autologues est contraignant et rend la translation complexe et 

couteuse196. Pour essayer de s’affranchir de cette limite de disponibilité immédiate, L’Heureux 

et son équipe ont produit des greffons allogéniques et dévitalisés32,197. Le caractère 

allogénique permet l’utilisation de cellules de toute personne afin de produire un greffon pour 

l’espèce humaine. Ici, des fibroblastes sont utilisés pour produire les feuillets de MAC, ensuite 

utilisés pour la production des vaisseaux. Les fibroblastes n’expriment pas d’antigènes du 

complexe majeur d’histocompatibilité de classe II, ce qui devrait en théorie éviter une 

activation des lymphocytes T198,199. Ainsi, l’hypothèse du groupe est que, grâce au faible 

caractère antigénique des fibroblastes, un implant allogénique ne provoquerait pas de rejet 

immunitaire sévère de l’hôte. Le groupe a publié les résultats de la première utilisation 

clinique d’un substitut vasculaire allogénique humain, issu de l’ingénierie tissulaire, 

entièrement biologique et non vivant32. Les substituts ont été conservés à -80 °C pendant 9 

mois sans perte de force mécanique. Environ 6 mois après avoir été implantés en tant que 

pontage artérioveineux chez trois patients, les greffons n’ont montré aucun signe de 

dégradation. De plus, il n’y a pas eu de réponse immunitaire mise en évidence, confirmant 

l’absence de rejet de ces greffons allogéniques par l’hôte.  

Bien que les résultats des travaux de L’Heureux et son équipe soient prometteurs, il 

n’en reste pas moins que la maturation des vaisseaux roulés est longue et coûteuse. De plus, 

la complexe fusion des feuillets ainsi que la structure laminée peuvent être source de 

délamination. Aussi, la méthode de production de ces vaisseaux n’est pas facilement 

automatisable. Pour toutes ces raisons, le groupe s’est tourné durant la dernière décennie 

vers l’utilisation d’une technique d’assemblage textile200,201. En effet, ils ont montré qu’il est 

possible de découper les feuillets de MAC en rubans de quelques millimètres de largeur, et de 

les utiliser comme tels ou sous forme de fils. De cette manière, des vaisseaux sanguins de 

différents diamètres peuvent être tissés, avec une pression à l’éclatement et une rétention à 

la suture nettement supérieures à celles des vaisseaux natifs (5968 mmHg et 5,6 N, 

respectivement)201. A partir de feuillets de MAC, il est alors possible de produire un substitut 

vasculaire biologique tissé en seulement quelques jours. Une preuve de concept a été 

effectuée en implantant pendant 24 heures un substitut fait à partir de feuillets de MAC 



47 
 

humaine, dans l’artère carotide d’un mouton, démontrant ainsi l’implantabilité du substitut. 

La suite logique des choses est d’implanter un substitut vasculaire dans un modèle allogénique 

afin de pouvoir étudier la réponse immunitaire et son remodelage dans un contexte clinique 

pertinent. Dans ce but, l’équipe a réussi à produire des feuillets de MAC à partir de fibroblastes 

ovins, feuillets dont les propriétés sont proches des feuillets de MAC humaine produits jusqu’à 

aujourd’hui202. En effet, en plus d’avoir une force de perforation qui n’est pas 

significativement différente, les feuillets de MAC des deux espèces ont en commun de 

nombreux composants de la MEC et sont tous deux riches en collagène de type I. Cet effort 

translationnel vers le gros animal a permis l’implantation de substituts vasculaires chez la 

brebis dans un contexte allogénique, en interposition dans la carotide et en tant que pontage 

artérioveineux (carotide-jugulaire). Les résultats des implantations artérioveineuses sont 

présentés dans la partie résultats de ce manuscrit de thèse. 

2.2.1.2. Avec échafaudage biologique exogène 

Dans la stratégie in vitro, une autre approche consiste en l’utilisation de polymères 

biologiques extraits de tissus animaux et/ou humains pour composer le substitut et servir 

d’échafaudage aux cellules. Comme discuté précédemment, Weinberg et Bell furent les 

premiers à produire un substitut vasculaire à partir de collagène, protéine la plus abondante 

de la MEC182. Cependant, leur greffon, produit à partir de gels formés de collagènes et de 

cellules d’intérêt, avait une résistance mécanique trop faible pour une implantation sous 

pression artérielle, tout comme les substituts d’autres équipes produits à partir de gels de 

collagènes185–187. 

La fibrine a été utilisée par plusieurs groupes afin d’essayer de produire des greffons 

fonctionnels in vitro. Ainsi, Swartz et al. ont produit un greffon à partir de CML et de cellules 

endothéliales ovines intégrées à un gel de fibrine203. La fibrine permet un ensemencement des 

cellules important et homogène, et sa vitesse de dégradation peut être contrôlée par l’ajout 

d’inhibiteurs fibrinolytiques204. Pour produire leurs greffons, Swartz et son équipe ont 

mélangé des CML avec de la thrombine et du fibrinogène ovin, la thrombine permettant la 

transformation du fibrinogène en fibrine. La solution fut injectée dans un moule entourant un 

mandrin en silicone de 4 mm de diamètre externe, donnant ainsi la forme tubulaire au 

substitut créé après retrait du moule. Après 2 semaines de culture en présence d’acide 

ascorbique, l’extérieur des tubes furent ensemencés avec des cellules endothéliales, et remis 
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en culture pendant 3 ou 10 jours. Avant implantation, la surface externe des substituts fut 

internalisée afin de placer les cellules endothéliales dans la lumière du vaisseau. Après 2 

semaines, un tissu contractile a pu se former, et un dépôt de nouveau collagène formé par les 

CML était visible à travers le tissu203. Les analyses ont démontré que les greffons explantés 

avaient une force de contraction maximale comparable à celle de la veine jugulaire en réponse 

à du chlorure de potassium (6,7 g/g et 5,9 g/g, respectivement). Ainsi, les auteurs ont implanté 

quatre greffons, d’une longueur de 6 cm et d’un diamètre externe de 9 mm, au niveau de la 

veine jugulaire externe d’agneaux âgés de trois mois, pendant 5 et 15 semaines.  Après 15 

semaines, la moitié des substituts étaient perméables. Parmi ces derniers, tous avaient été 

cultivés 10 jours avec des cellules endothéliales203. Les analyses histologiques ont montré une 

intégration du greffon avec les vaisseaux natifs, ainsi qu’une abondance de collagène 

comparable à la veine native. Cependant, le dépôt de fibres d’élastine après 15 semaines était 

inférieur à la quantité de fibres visibles dans la veine native. Une implantation plus longue 

permettrait d’observer le remodelage à long terme, et d’étudier la réponse inflammatoire à 

ce greffon allogénique. Une des limites repose également sur les propriétés mécaniques de 

ces greffons. En effet, bien qu’ils semblent avoir une force suffisante pour être implantés dans 

le système veineux (basse pression), il serait nécessaire d’étudier ce modèle dans un 

environnement à haute pression, là où les besoins en substituts vasculaires de petits 

diamètres sont essentiellement situés. 

D’autres équipes ont essayé de produire des greffons à base de matrices de fibrine 

mélangées à des CML, des cellules souches du tissu adipeux et des cellules endothéliales. Ici, 

les substituts ont été mis en culture en conditions pulsées durant 72 heures. Les résultats ont 

notamment montré que la résistance mécanique obtenue n’était pas suffisante pour une 

utilisation en tant que pontage artériel (pression à l’éclatement des substituts : 192 mmHg)205.  

Le groupe le plus avancé dans l’utilisation de la fibrine est le groupe de recherche de 

Tranquillo. Leur approche repose sur l’utilisation d’une suspension de fibroblastes du derme 

humain dans du fibrinogène, suspension dans laquelle de la thrombine et du chlorure de 

calcium sont ajoutés afin de former un gel de fibrine contenant des fibroblastes206. Après 

injection de la suspension dans des moules tubulaires contenant un mandrin en verre, la 

maturation de greffons de 4 mm de diamètre a nécessité 2 semaines de culture statiques. 

Ensuite, les greffons ont été cultivés jusqu’à 9 semaines en culture dynamique en bioréacteur. 
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Les substituts ainsi formés ont démontré des propriétés suffisantes pour l’implantation chez 

l’animal, avec une pression à l’éclatement de 1542 mmHg et une rétention à la suture de 1,3 

N (Figure 15). De plus, la compliance atteinte était d’environ 2,5 %/100 mmHg, valeur 

légèrement supérieure à celle de la veine saphène humaine.  

Dans la suite de ce travail, ce même groupe a produit et implanté des greffons 

vasculaires ovins dans un contexte allogénique207. Faits à partir de fibroblastes du derme ovin 

et de fibrinogène bovin, les substituts de 3-4 cm de long et d’un diamètre interne de 4 mm 

n’ont nécessité que 5 semaines de culture (2 premières semaines statiques, 3 semaines 

suivantes dynamiques) afin de démontrer une pression à l’éclatement de 5160 mmHg et une 

rétention à la suture de 0.58 N. La compliance du greffon a atteint 6,6 %/100 mmHg, valeur 

dans l’ordre de grandeur de la compliance de l’artère fémorale ovine. Le groupe a décellularisé 

les substituts vasculaires créés afin de réduire la quantité de matériel antigénique présent, 

dans le but d’éviter une réaction immunitaire adverse de l’hôte. Cette décellularisation a été 

effectuée en incubant les substituts dans une solution de dodécylsulfate de sodium (sodium 

dodecyl sulfate (SDS)), suivi d’une incubation dans du Triton X-100 puis avec de la DNase. Les 

résultats ont montré que la décellularisation n’a eu que peu d’effets sur les propriétés 

mécaniques et biologiques de leurs greffons. En effet, ni la compliance, ni la rétention à la 

suture n’ont été modifiées, et la pression à l’éclatement des substituts après décellularisation 

était réduite de moins de 20 % (4200 mmHg), mais restait supérieure à celle de l’artère 

fémorale ovine native (environ 2000 mmHg)207. Ils ont également montré qu’avec une 

Figure 15 : Substitut vasculaire développé par le groupe de Tranquillo [17]. 
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quantité d’ADN réduite de plus de 90 % après décellularisation, il n’y a pas eu d'activation des 

lymphocytes en présence de cellules mononucléaires sanguines allogéniques en culture. La 

concentration en collagène des substituts pré-implantation est comparable à celle de l’artère 

native, et les fibres sont orientées circonférentiellement. Après 8 et 24 semaines 

d’implantation, tous les greffons étaient perméables, sans signes de dilatation. Les analyses 

immunohistochimiques ont montré la présence de cellules positives à l’α-SMA, indiquant la 

présence de myofibroblastes et/ou de CML. Aussi, des cellules endothéliales sont présentes 

près des anastomoses à 8 semaines, et les auteurs parlent d’une endothélialisation complète 

à 24 semaines. Ces résultats mettent en évidence le phénomène d’endothélialisation via les 

anastomoses, qui est suffisant ici en raison de la courte taille des greffons implantés (2 à 3 

cm)152,153,207. Bien que la taille des substituts est une des limites de cette étude, la faible 

réponse immunitaire de l’hôte à ces derniers ainsi que leur endothélialisation et leur 

remodelage après 24 semaines sont prometteurs208. 

Un des avantages de ces substituts biologiques est qu’ils ont une capacité de croître 

avec l’hôte. Syedian et al. ont implanté des substituts allogéniques à la place de l’artère 

pulmonaire chez trois agneaux de 8 semaines209. Les greffons faisaient 16 mm de diamètre 

interne pour une longueur de 16 à 19 mm avant implantation. Après 50 semaines, les greffons 

ont été explantés et les analyses ont montré une croissance somatique du poids de l’animal 

de 366 % et du diamètre et du volume du greffon de 56 % et 216 %, respectivement. Aucun 

signe de sténose, d’anévrisme ou de calcification n’a été rapporté, et les analyses 

histologiques ont démontré la présence de CML ainsi qu’une endothélialisation complète. Ces 

résultats supportent le potentiel de cette stratégie pour des applications cardiovasculaires 

pédiatriques. Enfin, le groupe de Tranquillo a également étudié l’utilisation de leurs greffons 

produits in vitro en tant qu’accès vasculaire chez le primate17. Des greffons décellularisés de 6 

mm de diamètre et d’une longueur de 15 cm, faits à partir de fibroblastes humains, ont été 

implantés en tant que greffon artérioveineux dans le bras de 8 animaux. La perméabilité 

primaire à 3 mois et 6 mois a été de 83 % et 60 %, respectivement, la cause majeure d’échec 

étant la thrombose. Les greffons perméables après 3 semaines ont été ponctionnés à 1, 2 et 

3 mois. Une recellularisation importante a été observée dans les explants, et une absence de 

calcification, de sténose et de perte de force mécanique fut notée. Enfin, les greffons 

implantés n’ont pas provoqué de réaction immunitaire adverse, comme démontré par les 
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concentrations en lymphocytes T et en immunoglobulines E, G et M non supérieures aux 

contrôles17. Ces résultats ont été suivis d’un essai clinique de Phase I chez 5 patients atteints 

d’insuffisance rénale chronique terminale et ne pouvant bénéficier de la création d’une fistule 

autologue (TRUE HD I Study, Identifiant de l’étude clinique : NCT04905511)210. Les greffons 

allogéniques d’environ 18 cm de long et d’un diamètre interne de 6 mm ont été implantés 

entre l’artère brachiale et la veine axillaire des patients. Les substituts vasculaires possédaient 

une pression à l’éclatement pas significativement différente de celle de la veine saphène (2600 

mmHg contre 1700 mmHg, respectivement). A 6 mois, la perméabilité primaire était de 80 % 

alors que la secondaire était de 100 %. Nulle dilatation n’a été observée, et les taux d’anticorps 

réactifs au panel ainsi que la quantification d’immunoglobuline G n’ont pas mis en avant de 

réponse immunitaire adverse. Bien qu’avancés dans le développement de leur greffon 

biologique, la principale limite de la stratégie employée par Tranquillo et son groupe repose 

sur des temps de culture longs mais surtout dans un bioréacteur complexe pour obtenir une 

force mécanique satisfaisante, temps et équipement qui engendrent des coûts conséquents. 

Certaines équipes ont décidé d’associer des polymères naturels et synthétiques afin 

de bénéficier d’un environnement biologique tout en renforçant la résistance mécanique des 

substituts. Ainsi, Jockenhoevel et al. ont utilisé un gel de fibrine composé de CML et de 

fibroblastes autologues, associé à un maillage textile synthétique211–214. Dans une de leur 

étude, six greffons de 8 cm de long et 5 mm de diamètre interne, et faits d’un maillage en PLA 

et de gels composés de fibrine, de CML et de fibroblastes ont été implantés dans l’artère 

carotide de moutons jusqu’à 6 mois, dans un contexte autologue211. Après explantation, tous 

étaient perméables, avec des fibres de collagène abondantes et matures et une couche 

endothéliale confluente. Bien que l’approche soit prometteuse, ces travaux n’ont pas été 

poursuivis, et l’utilisation de cellules autologues reste une limite de ce modèle. 

2.2.1.3. Avec échafaudage synthétique résorbable 

Certains groupes utilisent des polymères synthétiques résorbables afin de servir 

d’échafaudage aux cellules pour la production de MEC in vitro. En 2006, Hoerstrup et al. ont 

ainsi un produit un substitut vasculaire à partir d’un échafaudage d’acide polyglycolique 

(polyglycolic acid (PGA)) recouvert de poly-4-hydroxybutyrate (P4HB), ensemencé de 

myofibroblastes et de cellules endothéliales215. L’ensemble a alors été mis en bioréacteur en 

conditions statiques pendant 7 jours puis en conditions pulsées pendant 14 jours. L’étude ne 

https://clinicaltrials.gov/ct2/show/study/NCT04905511
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présente pas de caractérisation mécanique des substituts pré-implantation. Les greffons 

autologues formés, d’environ 2 cm, ont été implantés dans l’artère pulmonaire (faible 

pression) de 14 agneaux, jusqu’à 100 semaines. Après deux ans, une croissance somatique du 

poids de l’animal de plus de 100 % et du diamètre et du volume du greffon de 30 % et 145 %, 

respectivement, a été montrée. Des contrôlés échographiques ont montré une fonctionnalité 

des greffons à chaque temps (20, 50, 80 et 100 semaines), et une absence de thrombus, de 

sténoses et d’anévrismes. Après 100 semaines d’implantation, les analyses mécaniques ont 

mis en évidence, des substituts avec une force de traction environ 4 fois supérieure, et une 

déformation à la rupture environ 4 fois inférieure à celles des artères pulmonaires internes215. 

L’équipe a montré une augmentation de la teneur en collagène dans les greffons implantés 

jusqu’à 100 semaines. De plus, ils ont mis en évidence que la teneur en collagène des greffons 

de 20 à 100 semaines était significativement supérieure à celle de l’artère pulmonaire native. 

Parallèlement, une augmentation de l’expression d’un certain type de métalloprotéinases 

matricielles a été démontrée dans une étude complémentaire216. La surexpression de ces 

protéases suggère un remodelage matricielle important. La production de substituts 

vasculaires in vitro repose sur des cellules dont les capacités de prolifération et de 

différenciation peuvent être limitées, en plus de pouvoir être difficilement accessibles. Une 

alternative étudiée est l’utilisation de cellules souches pluripotentes induites dont la 

récupération est facile (elles peuvent être dérivées de n’importe quelle cellule) et qui 

possèdent des capacités de différentiation et de prolifération illimitées. Récemment, le même 

groupe a utilisé des cellules souches pluripotentes induites humaines différenciées en CML et 

cellules endothéliales, pour ensemencer des échafaudages de PGA-P4HB217. Ici, après 

ensemencement des CML, l’échafaudage a été mis en conditions de culture statiques pendant 

7 jours. Ensuite, après 3, 6 ou 9 semaines de culture en conditions pulsées, les substituts 

vasculaires ont été ensemencés avec des cellules endothéliales. Après cela, les greffons ont 

été cultivés pendant 3 jours supplémentaires en conditions statiques. Dans cette étude, les 

auteurs montrent la production d’un substitut vasculaire de très petit diamètre (0,7 mm) et 

de petite longueur (1 cm) avec des cellules positives au facteur de von Willebrand (vWF) et 

d’autres à l’α-SMA, et une architecture mimant celle des vaisseaux natifs. Cependant, bien 

que l’approche puisse être prometteuse, l’utilisation de ces cellules souches dépendra de la 

capacité de reprogrammation des cellules somatiques utilisées, ainsi que de la mise en place 

d’un système de production à grande échelle218. 
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Un groupe de recherche du McGowan Institute for Regenerative Medicine, conduit par 

David Vorp, a utilisé des échafaudages tubulaires bicouches faits à partir d’urée de polyester 

uréthane (poly(ester-urethane)urea (PEUU))219,220. La couche tubulaire interne en PEUU a été 

obtenue par une méthode de séparation de phase induite thermiquement. Dans cette 

approche, la couche externe est faite de nanofibres de PEUU déposée par électrofilage. De 

cette manière, une structure tubulaire avec une couche interne poreuse et une couche 

externe fibreuse a été obtenue. Dans deux études de 2010, le groupe a ensemencé des cellules 

souches dérivées de muscles ou des péricytes de rats sur l’échafaudage et les ont mises en 

culture pendant 48 heures221,222. Les greffons possédaient une pression à l’éclatement 

d’environ 2300 mmHg, ainsi qu’une rétention à la suture très élevée d’environ 3,4 N219. La 

compliance, quant à elle, était d’environ 4,6 %/100 mmHg. Ces substituts (1,5 mm de 

diamètre, 15 mm de longueur) ont été implantés dans l’aorte de rats pendant 8 semaines. Peu 

importe le type cellulaire utilisé, les greffons ensemencés ont montré une perméabilité à 8 

semaines supérieure à celle des greffons non-ensemencés, avec une mise en évidence de 

couches de cellules positives à l’α-SMA et à la calponine, ce qui suggère notamment un 

phénotype contractile des CML, couche non présente dans les greffons non ensemencés. Une 

couche contenant des cellules positives au vWF a également été mise en évidence221,222. Plus 

récemment, en 2018, le groupe a proposé une approche afin d’éliminer les 48 heures de 

culture après ensemencement des cellules et de préparer un substitut le jour-même de 

l’implantation (Figure 16)223.  

Figure 16 : Substitut vasculaire remodelé après 8 semaines 
d’implantation chez le rat et développé par le groupe de Vorp [223]. 
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Pour ce faire, la fraction vasculaire stromale dérivée de tissu adipeux humain a été 

prélevée puis ensemencée sur l’échafaudage en PEUU. Le greffon produit a ensuite été 

implanté dans l’aorte de rats immunocompétents. Après 8 semaines, 5 des 7 greffons 

implantés étaient perméables, avec la mise en évidence de cellules positives à l’α-SMA et au 

vWF. Sur les 7 greffons implantés, 3 ont été entièrement remodelés, 2  partiellement, et 2 

étaient obstrués223. Bien que dans cette étude, le groupe a démontré la possibilité de produire 

un substitut vasculaire issu de l’ingénierie tissulaire en un jour, la taille des greffons, le modèle 

de petit animal utilisé (rat) et les cours temps d’implantations sont des limites à l’étude, et des 

travaux sur un modèle de gros animal à long terme seraient utiles afin d’évaluer le potentiel 

de ces substituts. 

Le groupe le plus avancé faisant usage d’un échafaudage en polymère synthétique 

résorbable est le groupe de Niklason. Sa méthode repose sur l’ensemencement de CML sur 

un échafaudage en PGA, suivi de 8 semaines de culture en bioréacteur (Figure 17)224.  

Figure 17 : Substitut vasculaire développé par le groupe de Niklason [232]. 
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Les premiers vaisseaux animaux produits par le groupe il y a plus de 20 ans avaient une 

pression à l’éclatement supérieure à 2000 mmHg après 8 semaines de culture, bien que la 

rétention à la suture était de 0,9 N, et donc inférieure à celle de l’artère native. Des vaisseaux 

faits à partir de CML autologues et ensemencés avec des cellules endothéliales autologues ont 

été implantés chez des mini porcs. Lors de l’explantation après seulement 4 semaines, tous 

les greffons étaient perméables. Les analyses histologiques ont révélé une paroi à la structure 

organisée et une réponse inflammatoire faible, comparées à un greffon xénogénique (fait à 

partir de CML bovines) implanté224. Après avoir essayé sans succès d’améliorer les capacités 

réplicatives des CML humaines pour augmenter la production de MEC, le groupe s’est 

confronté à la difficulté de transférer ses recherches vers la clinique et la 

commercialisation225,226. De plus, l’utilisation de CML autologues limite la disponibilité 

immédiate d’un tel greffon, notamment en raison des semaines de maturation en bioréacteur 

nécessaires227. Dès lors, Niklason et son groupe se sont tournés vers une stratégie de 

production de substituts vasculaires allogéniques. Ainsi, des CML provenant de plusieurs 

donneurs peuvent être combinées afin d’avoir une abondance de cellules suffisante pour la 

production de greffons228,229. De plus, les substituts vasculaires peuvent ainsi être disponibles 

immédiatement pour un patient dans le besoin. Des substituts allogéniques ont été produits 

et décellularisés en utilisant du 3-[(3-cholamidopropyl)diméthylammonio]-1-

propanesulfonate (CHAPS) et du SDS228. Ces substituts ont été implantés dans différents 

modèles animaux, notamment dans des modèles de pontages coronarien et carotidien jusqu’à 

un an chez le chien (4 mm de diamètre interne), ainsi que dans un modèle d’accès 

artérioveineux jusqu’à 6 mois chez le babouin (6 mm de diamètre)228,229. Les substituts 

implantés chez le chien ont été ensemencés de cellules autologues pré-implantation. La 

perméabilité des greffons après 6 mois en tant qu’accès vasculaire et après un an chez le chien 

était satisfaisante (88 % et 83 %, respectivement), avec une absence de signes d’hyperplasie 

intimale, de dilatation et de calcification229,230. Les greffons explantés chez le babouin ont 

démontré un marquage positif pour vWF, marqueur de cellules endothéliales. De plus, afin de 

réduire les propriétés éventuellement thrombogènes des vaisseaux faits de MEC, des études 

ont mis en avant plusieurs techniques. En particulier, le groupe a étudié l’effet d’un 

revêtement des greffons par un hydrogel d’acide hyaluronique231. Douze greffons, de 10 à 20 

mm de longueur, et d’un diamètre interne de 1 à 1,5 mm ont été implantés en interposition 

dans l’aorte abdominale de rats durant 4 semaines. La moitié des substituts ont été produits 
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avec l’hydrogel d’acide hyaluronique en tant que revêtement, alors que l’autre moitié sans. 

Les résultats ont montré que les greffons avec le revêtement avaient un pourcentage d’aire 

perméable (84 %) ainsi qu’un diamètre interne (1 mm) significativement supérieurs à ceux de 

l’autre groupe après 4 semaines (31 % et 0,4 mm, respectivement)231. 

L’ensemble des résultats des études pré-cliniques a permis la mise en place de deux 

essais cliniques chez des patients humains nécessitant un accès vasculaire pour l’hémodialyse 

(Identifiants des études cliniques : NCT01744418 et NCT01840956)232–234. Soixante patients 

ont été inclus dans cette étude afin d’évaluer la fonctionnalité et la sureté des greffons en tant 

qu’accès vasculaire. Les substituts implantés étaient des greffons allogéniques décellularisés 

de 6 mm de diamètre interne et de 35 à 42 cm, faits à partir de CML dérivées d’aortes de 

donneurs décédés. Ces substituts n’ont pas été ensemencés de cellules endothéliales pré-

implantation. La perméabilité primaire des greffons était de 63 % après 6 mois, et de 28 % 

après un an232.  De 16 à 200 semaines post-implantation, des analyses histologiques ont pu 

être effectuées sur certains segments de greffons233. Les résultats ont montré une infiltration 

et une maturation importantes de cellules positives à l’α-SMA et à la calponine, marqueur de 

la capacité contractile des CML matures233. Les cellules luminales exprimaient le CD31, de la 

VE-cadhérine et eNOS, tous trois marqueurs de cellules endothéliales. Aucune infection liée 

au greffon suite aux ponctions pour l’hémodialyse n’a été rapportée. Après 60 mois et sur les 

onze patients toujours compris dans l’étude, la perméabilité primaire a été maintenue dans 

un greffon, et la perméabilité secondaire dans les dix autres234. Des substituts produits 

identiquement ont également été étudiés en tant que pontage artériel dans un autre essai de 

Phase II, chez des patients atteints d’artériopathie oblitérante des membres inférieurs 

(Identifiant de l’étude clinique : NCT01872208)19,235. Les résultats de ces multiples essais 

cliniques ont mis en avant le potentiel de ces substituts humains acellulaires, ce qui a mené à 

un essai clinique de Phase III chez 240 patients atteints d’insuffisance rénale chronique 

terminale (Identifiant de l’étude clinique : CLN-PRO-V007). 

Bien que prometteuse, l’approche acellulaire nécessite des capacités de remodelage 

des cellules de l’hôte, capacités qui peuvent être très variable selon la génétique et l’état de 

santé. Dès lors, l’utilisation de cellules souches pluripotentes induites humaines peut être une 

stratégie prometteuse, dans le but d’ensemencer les échafaudages de PGA avec des cellules 

aux capacités de différentiation et de prolifération fortes236,237. Cependant, l’utilisation d’une 
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approche in vitro reste limitée par les temps de production et de maturation en bioréacteur 

de plusieurs semaines, rendant l’approche longue et coûteuse238. 

2.2.2. In vivo 

Une des stratégies les plus originales pour développer un substitut vasculaire adéquat 

est l’utilisation de la réaction à un corps étranger dans le but de produire un greffon 

autologue184,239. 

Charles Sparks fut le premier à investiguer cette approche in vivo. L’idée fut 

d’implanter dans le corps de l’hôte une “matrice à tissu” (tissue die, TD) afin d’induire la 

formation d’un tissu cicatriciel (Figure 18)240.  

Cette TD consistait en un mandrin poli entouré d’un tube externe contenant des trous 

afin de permettre la croissance du tissu en son sein (Figure 18A, B). Un tube tricoté en Dacron®, 

dont le but est de fournir une pression à l’éclatement suffisante pour résister à la pression 

sanguine, fut placé entre le mandrin et le treillis (Figure 18C). L’ensemble fut fixé avec une tige 

centrale qui fut retirée une fois le greffon produit suite à l’implantation de la matrice à tissu 

(Figure 18D). L’association de plusieurs de ces TD d’environ 15 cm a permis, en suturant les 

substituts créés, la production d’un greffon d’une longueur d’environ 63 cm241. La paroi du 

substitut « final » est donc constituée du tissu cicatriciel formé par la réaction à un corps 

étranger, et d’un tube tricoté en Dacron®. Les analyses histologiques sur ces substituts ont mis 

en évidence des fibroblastes et autres cellules typiques d’une réaction à un corps étranger242. 

Cependant, il fut également noté l’absence de cellules musculaires lisses et de tissu élastique, 

Figure 18 : Matrice à tissu (« Tissue Die ») de Sparks [241]. 

(A) Mandrin, (B) treillis externe, (C) tube tricoté en Dacron® et (D) tige centrale. 
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pouvant mener à un décalage de propriétés mécaniques entre le greffon et les vaisseaux natifs 

de l’hôte242. Les greffons vasculaires autologues produits avec le système de mandrins de 

Sparks furent étudiés en clinique dans les années 1970 dans plusieurs configurations, et des 

limites ont vite été rapportées. En effet, des complications comme une maturation 

insuffisante du greffon dans la matrice à tissu, des thromboses précoces, et la formation 

d’anévrismes furent rapportées243.   

Dans le but de surmonter les limitations et les complications susmentionnées, l’équipe 

de Campbell a proposé une évolution de la méthode de Sparks, notamment en n’utilisant pas 

de tube en Dacron®. Un tube en silicone fut implanté dans la cavité péritonéale de rats et de 

lapins244. Deux semaines après l’implantation du tube en silicone, les résultats ont montré la 

formation d’une capsule de tissu de granulation, résultat de la réponse inflammatoire. Le tube 

en silicone fut ensuite retiré et les capsules tissulaires inversées afin que la couche 

mésothéliale, initialement sur la surface extérieure, tapisse la surface interne afin de former 

une pseudo-intima. Les analyses ont révélé la présence de myofilaments et d’une couche 

externe composée de fibres de collagène. Les greffons ainsi formés furent implantés durant 4 

mois dans des aortes de rats et des carotides de lapins. Les résultats ont montré une 

perméabilité de 67 % et 70 % pour chacun des modèles, respectivement. Les auteurs ont aussi 

démontré une capacité de contraction du substitut en réponse à des agents vasoactifs, 

mettant en évidence la présence de cellules au phénotype contractile244. La même équipe a 

effectué quelques années plus tard une étude chez le gros animal, dans laquelle différents 

types de tubes en polymères furent implantés pendant 3 semaines dans la cavité péritonéale 

de chiens245. Différents degrés d’encapsulation furent observés selon le polymère utilisé. Ils 

ont démontré que, indépendamment du polymère utilisé pour le mandrin, un maillage de 

Prolene® non-biodégradable et de Dexon® biodégradable permettait la formation d’un tissu 

épais et homogène. Les capsules tissulaires ainsi produites ont présenté une pression à 

l’éclatement supérieure à 2500 mmHg, et une rétention à la suture de 11,5 N. Les analyses 

histologiques des greffons autologues révélèrent que la capsule tissulaire était composée de 

cellules organisées transversalement autour de la lumière. De plus, ces dernières étaient 

positives à l’α-SMA et à la vimentine, et elles étaient entourées d’une importante matrice 

composée principalement de collagène. Les capsules ont ensuite été transplantées dans 

l’artère fémorale des chiens précédemment implantés avec les mandrins (implantation 
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autologue). Les analyses histologiques ont démontré l’évolution de la paroi du substitut en 

deux régions : une région interne, à la population cellulaire dense, et une région externe, à la 

population cellulaire plus éparse245. Des marquages positifs à la smoothelin après 3 mois 

d’implantation ont mis en évidence la présence de cellules musculaire lisses au phénotype 

contractile. De plus, est à noter la présence de vasa vasorum dans la couche extérieure, ainsi 

que la présence de cellules positives à un marqueur indiquant leur nature endothéliale (lectine 

d’Ulex europaeus). 

Plus récemment, Nakayama et son équipe ont publié l’utilisation de ce qu’ils ont 

appelé des “Biotubes” (Figure 19), des greffons vasculaires autologues basés sur 

“l’architecture tissulaire à l’intérieur du corps” (in-body architecture), et dont les 

performances ont été étudiées chez les animaux et l’humain246–249.  

Durant l’étude chez l’humain, des moules faits d’un tube de silicone entouré d’un 

conduit en acier inoxydable perforé, technique inspirée des mandrins de Sparks, furent 

implantés pendant 2 mois dans le tissu sous-cutané abdominal de deux patients, résultant en 

la formation d’un tissu collagénique tubulaire d’un diamètre interne de 6 mm. Les Biotubes 

formés avaient une pression à l’éclatement de 2000 mmHg et furent implantés comme 

pontages artérioveineux pour permettre l’hémodialyse. Bien qu’aucune formation de 

thrombus ne fut observée dans les greffons, les deux patients développèrent des sténoses 

veineuses à répétitions, dans la région distale à l’anastomose entre celle-ci et le substitut, à 

partir de deux mois après l’implantation250.  

 Geelhoed et al. réussirent aussi à utiliser la réaction à un corps étranger afin de 

produire des substituts vasculaires in vivo20,251. Le groupe a d’abord étudié in vitro l’influence 

des propriétés de surface du mandrin sur la production de MEC afin de créer une tige optimale 

pour la production de substituts vasculaires in vivo252. Chez l’animal, ils ont implanté en sous-

Figure 19 : Substitut vasculaire développé par le groupe de Nakayama [246]. 



60 
 

cutané chez le mouton des tiges composées du copolymère poly(ethylene oxide 

terephthalate)–poly(butylene terephthalate) afin de produire des substituts vasculaires 

autologues (Figure 20). La capsule fibreuse formée est composée d’une MEC riche en 

collagène, ainsi que de fibroblastes et myofibroblastes.  

Après 2 mois d’implantation en tant que pontage artérioveineux dans le cou de brebis, 

les auteurs démontrent la présence de cellules positives pour les chaînes lourdes de myosine 

(myosin heavy chains (MHC)), marqueur de CML contractiles. Les CML étaient alignées 

circonférentiellement, rappelant l’organisation de la paroi des vaisseaux natifs. De plus, 

également après 2 mois, les capsules contenaient de l’élastine. La pression à l’éclatement 

obtenue était de 2382 ± 129 mmHg, valeur similaire aux résultats obtenus par l’équipe de 

Nakayama, démontrant ainsi une résistance mécanique suffisante pour un greffon 

vasculaire246,247. Finalement, le groupe a mis en évidence un remodelage du greffon quelques 

semaines après l’implantation, en mettant en avant un phénotype contractile, la présence de 

structures proches des vaisseaux natifs humains, ainsi que la présence de cellules 

endothéliales tapissant la surface interne des substituts. Ils ont comparé les performances des 

substituts implantés aux greffons en ePTFE, et ont montré une meilleure perméabilité à 2 mois 

(66 % contre 33 %, respectivement).  

En bref, les résultats de ces dernières dizaines d’années démontrent plusieurs 

avantages à utiliser la réaction à un corps étranger pour produire des greffons vasculaires, et 

Figure 20 : Substitut vasculaire développé par le groupe de Rotmans [20]. 
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de nombreuses équipent explorent l’utilisation de cette technique en ce sens20,21,24,247,253. En 

effet, le greffon produit est vivant et autologue, ce qui signifie qu’il peut être utilisé sans 

provoquer de rejet immunitaire du corps de l’hôte. De plus, il n’y a pas besoin de culture in 

vitro ni de bioréacteur, ce qui est un avantage économique important. Un autre avantage 

important de cette stratégie est la possibilité de produire des greffons vasculaires autologues. 

Cependant, la préparation des tissus prend des mois, et cette longue période est une limite 

lorsque qu’un greffon vasculaire est nécessaire en urgence. Aussi, cette approche implique 

une morbidité non négligeable pour le patient puisqu’une intervention chirurgicale et 

l’implantation d’un dispositif sont nécessaires pour produire le greffon. Enfin, il faut garder en 

tête que les capacités régénératrices des cellules des patients malades peuvent être altérées 

et seront, de toutes façons, variables d’un individu à l’autre. Ainsi, le contrôle de la qualité du 

greffon, que ce soit du point de vue mécanique ou biologique, sera difficile à assurer dans un 

tel contexte de médecine personnalisée.  

2.2.3. In situ 

2.2.3.1. Polymères biologiques 

Bien que non présent dans la MEC humaine, le chitosane est un polymère naturel qui 

a été proposé pour le développement de substituts vasculaires. Ainsi, après avoir démontré 

la biocompatibilité et l’hémocompatibilité d’hydrogels de chitosane in vitro, des greffons à 

base de chitosane ont été implantés en place de la carotide chez deux brebis (3,5 cm de 

longueur, 6 mm de diamètre)254–256. Ces substituts avaient une pression à l’éclatement de 

1313 mmHg, une rétention à la suture de 1,1 N et une compliance évaluée à 3,0 %/100 

mmHg254. Après trois jours, les greffons étaient perméables. Cependant, l’étude de substituts 

faits à partir de ce matériau nécessite des implantations à long terme afin d’évaluer leurs 

performances ainsi que le remodelage de la structure tubulaire par l’hôte. La soie est aussi un 

matériau de choix pour des applications en ingénierie tissulaire, étant biocompatible, 

biodégradable et peu immunogène257. Récemment, un groupe de chercheurs japonais a créé 

un substitut vasculaire tricoté à partir de fils de fibroïnes de soie258. Les greffons d’une 

longueur de 1 cm pour un diamètre interne de 3 mm ont été implantés chez le rat en place de 

la veine cave inférieure, et des prothèses en ePTFE ont été utilisées comme contrôle. La 

perméabilité des deux groupes n’était pas significativement différente après 4 semaines (94,7 

% pour les substituts biologiques contre 80 % pour les synthétiques). Les analyses ont mis en 
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avant une lumière des substituts en fibroïnes de soie entièrement recouverte de cellules 

endothéliales CD31-positives après 4 semaines alors que ce n’était pas le cas pour les greffons 

de ePTFE258. Cependant, il est nécessaire de tenir compte de la petite taille des vaisseaux 

implantés qui permet une endothélialisation transanastomotique alors que les longueurs 

utilisées en clinique rendent ce mode de réendothélialisation improbable. De plus, la réponse 

inflammatoire aux greffons n’a pas été étudiée et un temps d’implantation aussi court donne 

peu d’information sur le potentiel clinique de ces greffons.  Enfin, le contexte d’une 

implantation veineuse ne représente pas les besoins cliniques qui visent des implantations 

dans des sites à pression sanguine plus élevée où le processus de remodelage sera très 

différent. 

Dans l’idée d’utiliser directement les protéines naturellement présentes dans la MEC, 

une équipe de recherche des Pays-Bas a produit un substitut en 3 couches pour mimer 

l’anatomie des vaisseaux sanguins259. Ainsi, des fibres élastiques intactes et du collagène de 

type I ont été récupérés à partir de ligaments équins et de tendons bovins, respectivement260. 

Un conduit vasculaire fait de trois couches (élastine-collagène-collagène) fut obtenu par un 

procédé séquentiel de moulage, congélation et lyophilisation. Les greffons produits, d’une 

longueur de 3,5 cm (4 mm de diamètre interne) ont ensuite été implantés dans l’artère iliaque 

de cochons (n = 4) pendant 4 semaines, avec des substituts en ePTFE comme contrôle. Bien 

que perméables après une semaine, l’ensemble des substituts produits étaient obstrués après 

4 semaines, contre un seul greffon synthétique. De plus, la résistance mécanique des 

substituts après des périodes d’implantation plus longues peut être questionnée, le collagène 

purifié provenant d’animaux ou de cadavres étant connu pour être rapidement dégradé par 

l’hôte dans le cas d’implantation de constructions issues de l’ingénierie tissulaire186,187,261,262. 

2.2.3.2. Polymères synthétiques biorésorbables 

Plusieurs groupes ont utilisé des polymères synthétiques biorésorbables afin 

d’implanter des échafaudages qui vont se dégrader in situ pour laisser place à la formation 

d’une MEC autologue. Plusieurs revues de la littérature ont été faites sur les polymères utilisés 

pour des applications cardiovasculaires, et les plus rencontrés sont l’acide poly-L-lactique 

(polylactic acid (PLA)), le polycaprolactone (PCL), le PGA et le P4HB, deux polymères déjà 

décrits plus tôt263–266. Le temps de dégradation du matériau in vivo est une donnée essentielle 

à prendre en compte dans cette stratégie, puisque l’échafaudage doit conserver une 
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résistance mécanique minimum au cours de son remodelage par l’hôte. Par exemple, là où le 

PGA se dégrade rapidement, le PCL nécessite plus de 24 mois pour être dégradé263. 

Shinoka et al. furent les premiers à produire un substitut vasculaire fait à partir d’un 

échafaudage synthétique biodégradable hybride (polyglactine/PGA) ensemencé de cellules 

autologues et implanté dans l’artère pulmonaire ovine267. Shinoka et son équipe furent 

également les premiers à rapporter, en 2001, l’implantation d’un tel substitut chez l’humain, 

dans un contexte pédiatrique268. D’une longueur de 20 mm pour un diamètre de 10 mm, le 

substitut a été ensemencé de cellules du patient et, après 20 jours de culture, implanté chez 

un enfant de 4 ans afin de remplacer la partie de son artère pulmonaire bouchée. Après 7 

mois, le patient allait bien et aucun signe d’occlusion du greffon n’était visible268. De 2000 à 

2004, 42 patients de 1 à 24 ans ont reçu des greffons pulmonaire faits par Shinoka et son 

équipe (Figure 21)269.  

La stratégie de production des greffons reposait sur un échafaudage fait d’un 

copolymère de poly(l-lactide-co-ε-caprolactone) (PLCL) renforcé d’une couche de PGA ou de 

PLA269. Afin de dépasser les limites que sont le temps de culture, ainsi que l’utilisation de 

sérum xénogénique nécessaire à la culture, des cellules de la moelle osseuse des patients ont 

été utilisées au cours de la chirurgie. Après un suivi moyen de 490 jours, aucune complication 

due aux greffons n’a été observée. Les fibres de PGA furent dégradées en 2 mois, contre 

environ 2 ans pour le PLA269. Un autre groupe de chercheurs a créé et implanté des substituts 

faits à partir d’échafaudages de PGA et PLA dans l’artère carotide de chiens (4 mm de diamètre 

et 3 cm de long) jusqu’à un an270. Bien que non cellularisés avant l’implantation, l’ensemble 

Figure 21 : Substitut vasculaire développé par le groupe de Shinoka [269]. 
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des substituts implantés étaient perméables, et une endothélialisation complète de la lumière 

était visible. L’ensemble des résultats de l’équipe de Shinoka et Breuer a mené en 2009 au 

lancement d’une étude clinique de Phase I (Identifiant de l’étude clinique : NCHIRB12-00357). 

Après un suivi moyen de 5,8 ans, aucune rupture de greffon, ni d’infection, de calcification, 

d’anévrisme ou de décès liés aux greffons n’ont été mis en évidence271. 

De nombreuses études sur l’utilisation d’échafaudages faits de copolymères de PLCL 

associés à une couche de PGA pour la production de substituts vasculaires ont été faites ces 

quinze dernières années272–282. En 2010, Roh et al. ont étudié plus précisément le processus 

de remodelage par lequel un échafaudage biodégradable ensemencé de cellules de moelle 

osseuse humaine se transforme en vaisseau sanguin vivant in vivo272. Implantés en 

interposition veineuse chez des souris immunodéficientes, les greffons se sont remodelés en 

vaisseaux sanguins en environ 6 mois. Surprenamment, les cellules de moelle osseuse 

ensemencées n’étaient plus détectables après quelques jours. Ces résultats mettent en avant 

un remodelage et une repopulation cellulaire des greffons par les cellules hôtes272. 

Récemment, Drews et al. ont utilisé une approche numérique afin de comprendre le 

développement et le devenir des substituts implantés280. Ces modèles proposent un 

mécanisme qui expliquerait comment des échafaudages de PLCL et PGA implantés entre la 

veine cave inférieure et l’artère pulmonaire de moutons présentent une sténose dans les 

premiers mois mais se résorbent spontanément par la suite. Ces outils pourraient permettre 

l’optimisation de la conception des substituts afin de contrôler le processus de remodelage 

des greffons. Suite à ces travaux, la même équipe a implanté un substitut dans la veine cave 

inférieure d’agneaux pendant 1 an282. Ils ont montré que dans les premières semaines, le 

processus de remodelage de l’échafaudage synthétique dépendait grandement de la réaction 

de l’hôte à un corps étranger. Cette période se caractérise par un rétrécissement du substitut 

vasculaire, avec une augmentation du nombre de cellules inflammatoires positives au CD45, 

CD68, à iNOS et au CD163282. Suite à la dégradation complète des composants synthétiques, 

après 26 semaines, le greffon croît et subit un remodelage lui donnant des propriétés 

biologiques, structurales et mécaniques proches de celles de la veine cave inférieure ovine282. 

Bien que prometteur dans un système à basse pression, le PLCL ne permet pas un couplage 

optimal entre résistance mécanique, dégradation du copolymère et remodelage du vaisseau 

afin de pouvoir être performant dans le système artériel. En effet, le greffon se dilate et se 
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rompt après quelques semaines seulement dans un système à haute pression, limitant son 

utilisation à certaines applications276,283. 

Le PCL est un polymère qui se biodégrade lentement, avec une résistance mécanique 

ayant permis une implantation de greffon vasculaires dans le système artériel de moutons 

pendant quelques semaines284,285. Alors que le PCL limite l’infiltration cellulaire et la formation 

de néotissu de par sa dégradation lente et son caractère hydrophobe, une association au 

chitosane, qui se dégrade rapidement et est hydrophile, a permis un remodelage du substitut. 

Après 6 mois d’implantation chez le mouton, les résultats ont montré une quantité de 

collagène déposé équivalente à celle de l’artère carotide native, ainsi que la présence de CML 

matures et de cellules endothéliales286. Ainsi, afin de bénéficier des propriétés mécaniques du 

PCL tout en apportant davantage de capacités de remodelage au substitut, plusieurs équipes 

ont couplé le PCL à un autre composé, ou ont réussi à montrer l’apport de la fonctionnalisation 

de surface des échafaudages, que ce soit en utilisant de l’héparine, de la tropoélastine ou du 

sébacate de polyglycérol  (polyglycerol sebacate (PGS))287–291. 

Le PGS est un polymère biodégradable, biocompatible, non thrombogène et possédant 

des propriétés élastiques292. Zbinden et al. ont implanté chez des souris des échafaudages de 

PGA possédant ou non un revêtement de PGS293. Ils ont démontré que la présence de PGS 

était corrélée à une augmentation du dépôt de collagène ainsi qu’à une présence moindre de 

macrophages CD68-positifs, confirmant un effet du PGS sur l’inflammation294. Enfin, 

dernièrement, une équipe a produit des conduits tubulaires faits de fibres de tropoélastine 

comprises dans une matrice de PGS22. Les échafaudages développés avaient une pression à 

l’éclatement de 2150 mmHg et une rétention à la suture de 0,25 N. Ces derniers, d’un 

diamètre interne de 0,7 mm et d’une longueur de 1 cm, ont été implantés dans l’aorte 

abdominale de souris pendant 8 mois. A l’explantation, l’adventice développée présentait des 

fibrilles de collagène matures, et la formation d’une limitante élastique interne était visible, 

bien que moins dense et moins organisée que celle de l’aorte native de l’animal22. 

L’échafaudage de PGS, quant à lui, s’est dégradé rapidement, provoquant une dilatation du 

substitut jusqu’à 18 semaines, avant qu’il ne se stabilise (de 0,7 mm à 1,4 mm).  

En conclusion, l’utilisation de polymères biodégradables, d’origines biologiques et 

synthétiques, a de multiples avantages dans la production d’échafaudages pour créer des 

substituts vasculaires fonctionnels in vivo. En effet, selon la méthode de fabrication et les 
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polymères utilisés, il est possible de faire varier différents paramètres afin de modifier les 

propriétés mécaniques du substitut implanté, tout en contrôlant sa vitesse de dégradation, 

qui influe sur la formation du néotissu. De plus, la facilité de leur fonctionnalisation de surface 

permet de leur conférer des propriétés additionnelles. Cependant, des développements sont 

encore nécessaires afin de pouvoir utiliser ces échafaudages biodégradables dans le système 

artériel afin d’obtenir une vitesse de dégradation adaptée et le remodelage souhaité. Une des 

limites de cette approche repose sur les variabilités inter-individuelles, qu’elles soient liées à 

leur patrimoine génétique ou à leur état de santé. En effet, l’équilibre entre la dégradation du 

polymère et la formation de néotissu est essentiel afin d’éviter une dilatation du greffon ou 

des éventuels anévrismes276,285,295. Or, les variabilités inter-individuelles entraînent des temps 

de dégradation du polymère et de formation du néotissu qui diffèrent pour un même 

matériau. 

2.2.3.3. Echafaudages dérivés de tissus natifs 

Une des stratégies populaire pour pallier aux limitations des substituts synthétiques et 

aux temps de culture longs des stratégies in vitro est l’utilisation de tissus animaux ou 

cadavérique traités de façon à éviter le rejet immunologique 296–298. L’utilisation d’une MEC 

native permet de bénéficier d’un matériau à la composition, à la structure, et aux propriétés 

mécaniques physiologiques299,300. Ces matériaux étant généralement d’origine allogénique ou 

xénogénique, un traitement de décellularisation est nécessaire afin d’éviter une réaction de 

rejet de l’hôte. Ces traitements sont discutés plus tard dans ce manuscrit (3.1.2). 

Il y a plus de 30 ans, Badylak et al. ont étudié l’utilisation de la sous-muqueuse de 

l’intestin grêle (small intestinal submucosa (SIS)) pour des applications en médecine 

régénératrice. Un des avantages de ce matériau biologique par rapport aux vaisseaux 

synthétiques est sa résistance aux infections qui est significativement supérieure301,302. 

Badylak et al. ont étudié l’utilisation de la SIS pour plusieurs applications chez le chien. Ainsi, 

ils ont implanté la SIS autologue en tant que substitut vasculaire de large diamètre (10 mm) 

et d’une longueur de 5 cm dans l’aorte abdominale, mais également dans un système à basse 

pression, en tant que substitut de la veine cave supérieure (13,7 mm de diamètre, 2 à 4 cm de 

long)303,304. Dans les deux applications, il n’y avait pas de signes d’infection, de thrombose ou 

de sténose après 52 et 72 semaines d’implantation, respectivement. Les résultats n’ont pas 

mis en évidence la présence de cellules endothéliales à la surface des substituts. La même 
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équipe a implanté le même matériau en tant que substituts de petit diamètre (4,3 mm), de 3 

à 6 cm de longueur, dans les artères carotides et fémorales de 18 chiens (Figure 22)305.  

Les animaux ont été sacrifiés à différents temps d’étude, allant de 2 jours à 82 

semaines. La perméabilité de l’ensemble des greffons était de 75 %, et des anévrismes se sont 

formés dans 4 des 36 greffons305. Les analyses histologiques ont mis en évidence la présence 

d’un tissu conjonctif dense. Cependant, aucune endothélialisation n’a été observée dans les 

greffons, limitant potentiellement la perméabilité des substituts de petit diamètre de SIS 

autologue sur le long terme. Cependant, dans une autre étude, le même groupe a implanté 

des substituts de même dimensions, faits de SIS de porc ainsi que des veines saphènes 

autologues dans l’artère carotide de chiens306. Les résultats ont montré une perméabilité 

égale après 6 mois entre les substituts de SIS et les veines autologues (75 %). Les résultats ont 

montré une endothélialisation presque complète des substituts de SIS après 28 jours 

d’implantation. Les cellules présentes dans la media ainsi que dans la néointima des substituts 

ont été marquées positivement à l’α-SMA. Cependant, il est à noter que les substituts de SIS 

non perméables se sont obstrués durant les deux premières semaines, avant 

l’endothélialisation visible des greffons.  

Afin de pallier à ce problème, Andreadis et son groupe ont produit des substituts 

vasculaires endothélialisés307,308. Leur technique repose sur l’utilisation de feuillets de SIS 

réhydratée roulés autour d’un mandrin afin d’obtenir une forme tubulaire de diamètre voulu. 

Ensuite, de la fibrine est associée aux feuillets de SIS afin de coller les couches entre elles dans 

Figure 22 : Greffon de 5 mm de diamètre fait à partir de sous-muqueuse 
d'intestin de chien [305]. 
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le but d’avoir une résistance mécanique suffisante (pression à l’éclatement : 1200 mmHg). Les 

substituts ont ensuite été endothélialisés avec des cellules allogéniques ; certains ont 

également été ensemencés de CML allogéniques. Les greffons endothélialisés, d’environ 5 cm 

de long pour un diamètre interne de 5 mm, ont été implantés dans l’artère carotide gauche 

d’ovins immunosupprimés pendant une semaine, un mois et 3 mois (n = 3 par temps), et les 

résultats ont montré une perméabilité de 100 %. Une infiltration cellulaire sur toute la 

longueur du greffon a pu être observée, et pas seulement aux sites anastomotiques. Les 

analyses immunohistologiques ont mis en évidence la présence de cellules positives pour la 

calponine, marqueur des cellules musculaires lisses. D’une manière intéressante, le nombre 

et la prolifération des cellules ensemencées pré-implantation diminuent avec le temps in vivo. 

Ces résultats suggèrent un remodelage actif de la part des cellules de l’hôte, et non des cellules 

implantées307. De plus, un accroissement de la synthèse de collagène au sein des greffons a 

été démontré. Bien que fait chez un animal immunosupprimé, ce qui empêche une étude de 

la réponse immunitaire dans un contexte clinique pertinent, cette étude a mis en avant le rôle 

prépondérant des cellules de l’hôte dans le remodelage du greffon.  

Sur la base de ces résultats, le groupe s’est ensuite tourné vers la production de 

substituts acellulaires, toujours faits à partir de SIS décellularisée (Figure 23). Cette nouvelle 

stratégie repose notamment sur la fonctionnalisation de la surface de la lumière des greffons 

avec de l’héparine pour diminuer la thrombogénicité, et le VEGF pour favoriser 

l’endothélialisation23,309,310. L’équipe a mis en avant la transdifférentiation des monocytes 

circulants dans le sang, qui, une fois recrutés par le VEGF, adhèrent à la paroi et se 

différencient en cellules exprimant des protéines spécifiques des cellules endothéliales310.  

Figure 23 : Substitut vasculaire fait à partir de sous-muqueuse d’intestin grêle de 
porc et développé par le groupe d’Andreadis [23]. 
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Ces substituts ont été implantés chez des agneaux jusqu’à 6 mois, et les résultats ont 

montré une croissance des substituts avec l’hôte, en termes de taille et de diamètre23. Ceci 

met en avant un des avantages essentiels des substituts vasculaires biologiques, qui est la 

possibilité de croître avec l’hôte et, ainsi, d’être utilisé dans des applications pédiatriques. 

Dans cette étude, une infiltration de CML dans la couche médiane est observée, avec le 

développement d’un endothélium fonctionnel. A 6 mois, la présence d’un dépôt d’élastine a 

aussi été observée, dépôt absent à 3 mois post-implantation. Pris ensemble, ces résultats 

démontrent que la fonctionnalisation de surface de substituts vasculaires biologiques peut 

améliorer le remodelage et la fonctionnalité des greffons à court et moyen termes. 

La membrane amniotique humaine est un matériau biologique prometteur grâce à sa 

grande disponibilité et des propriétés mécaniques fortes. La membrane amniotique humaine 

décellularisée a un potentiel démontré pour des applications vasculaires. Qu’elle soit roulée 

pour former un tube ou découpée en rubans pour permettre la production de substituts grâce 

à une méthode d’assemblage textile, la membrane amniotique permet la production de 

substituts vasculaires de faibles diamètres200,311,312. Amensag et al. ont produit des substituts 

de 3,2 mm de diamètre à partir de membrane amniotique décellularisée à l’aide de DNAse 

I312. Les substituts ont ensuite été ensemencés de CML humaines et implantés dans l’artère 

carotide de lapins immunocompétents pendant 4 semaines. Les greffons étaient perméables 

à 4 semaines, avec une mise en évidence du remodelage de la MEC de la membrane 

amniotique. Cependant, la production de ces greffons nécessite la fusion de feuillets, qui 

pourrait créer des problèmes de délamination. Aussi, cette fusion nécessite 4 semaines de 

maturation dans un bioréacteur complexe et coûteux. Enfin, des études plus longues sont 

nécessaires afin d’évaluer ses performances à long terme.  

Lors de l’utilisation d’échafaudages de MEC dérivée de tissus natifs xénogéniques ou 

allogéniques, les techniques de décellularisation ont une importance toute particulière afin 

de réduire l’immunogénicité des substituts vasculaires créés. Cependant, ces dernières sont 

susceptibles de créer des dommages à la structure de la MEC, altérant potentiellement ses 

propriétés biologiques, chimiques et mécaniques (conséquences discutées dans la partie 

3.1.2)299. Afin de préserver mécaniquement une veine xénogénique tout en diminuant son 

immunogénicité, Lopera Higuita et Griffiths ont mis au point une méthode ne se concentrant 

pas sur la décellularisation seulement, mais sur l’élimination des antigènes hydrophiles et 
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lipophiles de la MEC313. Pour ce faire, les échantillons, des veines saphènes bovines, sont 

incubées dans une solution de perméabilisation pendant une heure. Ensuite, les protéines 

lipophiles sont éliminées pendant 48 heures, suivies de 48 heures de désassemblage des 

sarcomères, elles-mêmes suivies de 24 heures d’élimination de protéines hydrophiles313. 

Enfin, les échantillons subissent 24 heures de digestion par une nucléase (DNAse I), suivies de 

48 heures de rinçage. Cette méthode a été utilisée en parallèle d’une décellularisation au SDS, 

et les auteurs ont montré que les MEC ayant subi la nouvelle méthode d’élimination 

d’antigènes ont conservé une structure et une fonction natives. A l’inverse, les MEC 

décellularisées au SDS ont une structure altérée, des quantifications ayant montré une 

diminution significative de la quantité de collagène, menant à une modification des propriétés 

mécaniques. De plus, la décellularisation des veines a mené à une dysfonction des valvules 

des veines saphènes bovines313. Dans une étude complémentaire, Lopera Higuita et al. ont 

implanté des veines saphènes bovines produites par élimination d’antigènes chez le lapin314. 

Dans un modèle d’interposition jugulaire, les substituts traités avec la technique d’élimination 

d’antigènes ont montré un taux de perméabilité de 100 % après 35 jours. De plus, le caractère 

essentiel de l’intégrité des protéines de la membrane basale dans la fonctionnalité des 

substituts vasculaires a été mis en avant. Des veines saphènes ont été « inversées », afin que 

la membrane basale ne soit plus située dans la lumière. Ces veines, ainsi que des veines non 

inversées ont été implantées chez le lapin comme décrit précédemment.  Le taux de 

perméabilité était de 100 % pour les veines non inversées, contre seulement 20 % pour les 

veines inversées314. Ceci pourrait être expliqué par le fait que les protéines de la membrane 

basale dans les substituts vasculaires dont les antigènes ont été éliminés pourraient favoriser 

la ré-endothélialisation315.  

Dans leur ensemble, les résultats présentés dans cette partie montrent que l’utilisation 

de MEC natives non-autologues, traitées pour réduire leur immunogénicité, est une approche 

prometteuse pour produire des substituts vasculaires de petit diamètre, comme démontré 

par le travail du groupe d’Andreadis23. Cependant, une des faiblesses réside dans la courte 

durée des études effectuées. De plus, les traitements de décellularisation utilisés peuvent 

altérer les propriétés biologiques, structurales, et mécaniques de la MEC, et ainsi être limitants 

dans la performance des substituts313,314,316. Ainsi, la dégradation de la MEC par la 

décellularisation peut faire craindre une dégradation trop rapide du substitut vasculaire une 
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fois implanté. De plus, les MEC dérivées de tissus natifs proviennent d’individus différents. Dès 

lors, chaque MEC utilisée aura des propriétés biologiques et mécaniques différentes, rendant 

le contrôle qualité difficile pour une utilisation à grande échelle. 

2.3. Modèles animaux pour l’évaluation d’accès vasculaires issus de 

l’ingénierie tissulaire 

Afin de pouvoir développer un substitut vasculaire disponible en clinique pour l’espèce 

humaine, il est nécessaire de passer par différentes phases d’essais précliniques chez les 

animaux. Les modèles animaux, leur pertinence et leurs avantages dans l’étude et le 

développement de substituts vasculaires ont fait l’objet de plusieurs revues317–320.  

Dans le cadre de ce travail de thèse de doctorat, notre objectif est de développer un 

substitut vasculaire à des fins de pontage artérioveineux pour créer un accès vasculaire pour 

les patients hémodialysés. Bien que les modèles de petits animaux comme les rongeurs 

puissent être intéressants afin d’étudier certains mécanismes moléculaires pathologiques 

initiaux (dans les 4 premières semaines), les modèles de gros animaux sont nécessaires 

lorsqu’on en vient à étudier la fonctionnalité des substituts à long terme et tels qu’ils seront 

utilisés chez l’humain, avec des tailles de vaisseaux sanguins, des conditions hémodynamiques 

et des applications se rapprochant de celles rencontrées en clinique321,322. Quatre modèles de 

gros animaux sont majoritairement utilisés dans le développement de nouveaux substituts 

vasculaires : le porc, le mouton, le chien et le primate non-humain.  

Chronologiquement, en 1999, Kohler et al. font partie des premiers à avoir développé un 

modèle de sténose rapide chez le mouton, afin d’étudier les mécanismes d’échec des greffons 

dans ce contexte323. Des greffons vasculaires commercialisés en ePTFE (6 mm de diamètre 

interne) ont été implantés entre la veine jugulaire et l’artère carotide, en forme de « S » afin 

d’éviter une plicature. Des phénomènes thrombotiques et d’hyperplasie intimale sont 

apparus en 8 semaines, démontrant ainsi l’apparition de phénomènes physiopathologiques 

sans ponction du greffon ni hémodialyse. Quelques années plus tard, en 2003, Rotmans et al. 

ont développé un modèle bilatéral porcin en implantant des greffons en ePTFE de 5 mm de 

diamètre interne, entre la veine jugulaire et l’artère carotide de porcs324. De l’hyperplasie 

intimale fut rapidement observée, surtout à l’anastomose veineuse, ainsi qu’une diminution 

du flux sanguin dans les greffons. Les auteurs ont rapporté un taux de perméabilité primaire 

inférieur à 50 % à 8 semaines. Quelques années plus tard, en 2005, Rotmans et al. ont étudié 
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l’amélioration de l’endothélialisation des greffons en ePTFE afin de réduire la formation 

d’hyperplasie intimale154. La technique utilisée consistait en la fonctionnalisation de la surface 

du greffon avec des anticorps anti-CD34 dans le but de recruter des cellules progénitrices 

endothéliales in vivo154. Des greffons en ePTFE fonctionnalisés et non-fonctionnalisés avec ces 

anticorps ont été implantés dans un modèle bilatéral comme décrit plus haut. Après 3 jours 

d’implantation, les auteurs ont montré la présence de cellules positives à la lectine (de 

Griffonia simplicifolia) identifiant ainsi les cellules adhérentes à la surface comme étant des 

cellules endothéliales. Après 28 jours d’implantation, les greffons fonctionnalisés à l’anticorps 

CD-34 étaient significativement plus recouverts de cellules positives à la lectine que les 

greffons non fonctionnalisés (88 ± 5 % contre 32 ± 8 %, respectivement)154. Cependant, 

l’hyperplasie intimale à l’anastomose veineuse supérieure chez les greffons fonctionnalisés 

était fortement augmentée (6 mm2 contre 1,7 mm2, respectivement). La même année, un 

autre groupe a étudié l’efficacité de greffons en ePTFE revêtus de peptides P15 afin de recruter 

des cellules endothéliales156. Les greffons ont été implantés dans un modèle ovin, entre 

l’artère fémorale ou carotide et la veine. Les analyses des explants en microscopie 

électronique à balayage ont montré une endothélialisation supérieure dans les greffons avec 

le revêtement de peptides P15 après 28 jours. Contrairement à l’étude de Rotmans et al., 

l’hyperplasie intimale qui s’est développée à l’anastomose veineuse après 28 jours dans les 

greffons fonctionnalisés était inférieure à celle s’étant développée dans les greffons non 

fonctionnalisés (2,2 mm2 contre 6,2 mm2, respectivement). 

De leur côté, en 2010, Koenneker et al. se sont inspirés du modèle ovin de Kohler et al. 

afin d’évaluer l’utilisation d’artères internes thoraciques bovines décellularisées en tant que 

pontage artérioveineux. Les substituts ont été implantés entre l’artère carotide et la veine 

jugulaire pendant 3 et 6 mois325. Une fois décellularisés, la moitié des greffons ont été 

ensemencés avec des cellules endothéliales dérivées de cellules précurseurs mononucléées 

du sang autologues. Les résultats ont montré que 22 greffons sur 26 étaient perméables après 

3 et 6 mois. Aucune explication pour l’occlusion des 4 greffons n’a été rapportée. Aucune 

sténose considérée comme pertinente (>30 %) n’a été observée. Cependant, les greffons non 

endothélialisés ont montré des zones de calcification prononcées, comparées aux greffons 

endothélialisés325. Le suivi à 3 mois d’implantation a montré la présence de vasa vasorum dans 

la paroi des greffons de chaque groupe. Deux ans plus tard, Tillman et al. ont produit un 
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substitut vasculaire fait d’une artère carotide porcine décellularisée et ensemencée avec des 

cellules endothéliales ovine326. Le substitut (autologue pour l’endothélium) a été implanté en 

tant que pontage entre l’artère carotide et la veine jugulaire externe en s’inspirant du modèle 

ovin de Kohler et al. (Figure 24).  

Un groupe d’animaux (n = 7) a été sacrifié après 2 mois et un autre groupe à la suite de 2 

à 6 mois (4 ± 1 mois de moyenne, n = 8). Un mois après implantation, 4 greffons sur 15 étaient 

thrombosés, avec deux de ces échecs attribués à une plicature du substitut. Après ce mois, 

chaque greffon perméable a été ponctionné trois fois par semaine avec une aiguille 16 Gauges, 

et ce jusqu’au sacrifice. Pendant la phase de ponction, aucune occlusion de greffon ne s’est 

produite, et les analyses histologiques ont montré un remodelage des sites de ponctions avec 

un dépôt de collagène326. De l’hyperplasie intimale s’est formée au niveau des anastomoses 

veineuses de chaque greffon, causant une sténose représentative des modèles d’échec des 

GAV. 

Plus récemment, en 2020, Riboldi et al. ont également utilisé un modèle ovin afin d’évaluer 

les performances d’un substitut pas entièrement biologique, fait de fibroïnes de soie et de 

Figure 24 : Implantation d’un substitut vasculaire en tant que pontage artérioveineux entre 
l’artère carotide et la veine jugulaire externe de brebis [326]. 

CA : artère carotide, JV : veine jugulaire, SCM : muscle sternocléidomastoïdien 
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polyuréthane327. Un taux de perméabilité de 89 % à 3 mois des substituts implantés en tant 

que pontage artérioveineux entre la carotide et la jugulaire externe de brebis a été observé. 

Les analyses histologiques et de microscopie électronique à balayage ont mis en évidence la 

présence d’hyperplasie intimale dans les greffons aux trois temps, et plus particulièrement à 

l’anastomose veineuse. Cette hyperplasie intimale s’est épaissi entre 1 et 3 mois, créant une 

sténose. La sténose est restée inférieure à 50 % de la surface de la lumière du greffon, valeur 

qui peut être considérée comme un seuil au-delà duquel les déficiences fonctionnelles 

commencent à apparaître328. 

La même année, afin d’essayer de produire un greffon artérioveineux autologue, 

Geelhoed et al. ont utilisé la réaction à un corps étranger pour produire un substitut 

directement chez l’hôte, comme décrit précédemment dans la partie sur les stratégies in vivo 

(2.2.2)20. Implantés entre l’artère carotide et la veine jugulaire externe d’un modèle ovin, la 

perméabilité à 2 mois était de 67 % pour les greffons autologues, contre 33 % pour les greffons 

en ePTFE implantés en tant que contrôles. Après 4 semaines, un endothélium était formé à la 

surface luminale des greffons et aucun composé du sang n’y a adhéré lors d’un test ex vivo, 

démontrant la non-thrombogénicité de ce dernier. Dans la néomedia, la présence de cellules 

au phénotype contractile a été mise en évidence. Des sténoses était observables au niveau 

des sites d’anastomoses veineuses, avec la présence de macrophages et de fibroblastes20. 

Dans les substituts autologues, la sténose était de 52 ± 14 % à 1 mois contre 13 ± 12 % à 2 

mois. A l’inverse, la sténose a augmenté entre 1 et 2 mois dans les greffons en ePTFE, passant 

de 4 ± 1 % à 86 %, respectivement. Zhi et al. ont utilisé le même principe afin de produire des 

« biotubes », substituts vasculaires dont nous avons parlés précédemment dans ce 

manuscrit24. Produits chez trois mouton, les greffons autologues de 5 mm de diamètre et 

d’une longueur de 14 à 16 cm ont été implantés entre l’artère carotide et la veine jugulaire 

des animaux jusqu’à 3 mois. La perméabilité des greffons à 3 mois était de 100 %. A 0, 1, 2 et 

3 mois, les greffons ont été ponctionnés avec une aiguille de 16 Gauges. Les résultats ont 

montré une résistance à la ponction ainsi qu’une hémostase rapide. Ces résultats sont très 

prometteurs mais le nombre d’animaux devra être augmenté afin de confirmer la 

reproductibilité de ces observations. Les biotubes autologues produits par Furukoshi et al. ont 

également été testés en tant que pontage artérioveineux mais dans un modèle canin (n = 1)247. 

Dans l’ensemble de ces études, une des limites est l’absence d’un greffon en ePTFE en tant 
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que contrôle direct, chez l’animal, afin de s’affranchir des variabilités inter-individuelles lors 

de l’analyse des résultats.  

En 2017, dans le but de comparer les performances des substituts vasculaires issus de 

l’ingénierie tissulaire avec des substituts synthétiques utilisés en clinique, Ong et al. se sont 

inspirés du modèle porcin bilatéral développé en 2003 par Rotmans et al., afin de le mettre 

au point chez l’ovin276. L’idée de ce modèle est de s’affranchir de la variabilité inter-animaux 

pour pouvoir comparer les substituts directement entre eux. Un greffon fait de nanofibres de 

PGA-PLCL fut implanté d’un côté du cou de chaque animal, entre l’artère carotide et la veine 

jugulaire externe, et le substitut synthétique fut implanté de l’autre côté276. La propension des 

greffons à plicaturer une fois implantés a été rapportée. Après 4 semaines, et juste avant 

sacrifice et explantation, chaque greffon a été ponctionné. Les substituts en PGA-PLCL ont 

présenté une dilatation avec une augmentation du diamètre de la lumière sur les 4 semaines 

d’implantation, contrairement aux greffons en ePTFE qui n’ont pas subi de dilation. Afin de 

résoudre les problèmes de dilatation et de plicature observés, le même groupe a produit des 

substituts en PCL-PLCL corrugués285. Bien que la corrugation de ces substituts ait permis 

d’éviter le phénomène de plicature, les greffons ont montré une dilatation du diamètre après 

10 semaines d’implantation.  

Le primate non-humain est le modèle animal le plus proche de l’espèce humaine, et est, 

par conséquent, considéré comme le modèle animal précédent les études cliniques chez 

l’humain. Ce dernier a été utilisé dans certaines études évaluant de nouveaux substituts 

biologiques. Des groupes ont ainsi implanté en tant que pontage artérioveineux des substituts 

biologiques produits à partir d’une MEC assemblée in vitro, comme discuté précédemment. 

Ainsi, Dahl et al. ont implanté leur substitut vasculaire, fait d’une MEC produite par des CML 

humaines, entre l’artère axillaire et la veine brachiale de babouins229. Ils ont rapporté un taux 

de perméabilité primaire à 6 mois de 88 %.  L’absence de prolifération des lymphocytes T au 

contact des greffons in vitro a permis de démontrer la non-immunogénicité de ces derniers. 

De plus, les greffons n’ont révélé aucun signe de calcification ni d’anévrisme après 6 mois. Les 

auteurs ont également montré que l’hyperplasie intimale au niveau de la sortie du flux sanguin 

dans la veine s’est moins développée que dans les greffons en ePTFE230. En comparaison, 

quelques années plus tard, Syedain et al. ont implanté leur substitut vasculaire, fait d’une MEC 

également produite par des cellules humaines in vitro (fibroblastes), dans un modèle similaire 
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de babouins17. Un taux de perméabilité primaire de 60 % a été rapporté à 6 mois. Au même 

temps, les résultats ont montré une recellularisation des greffons par les cellules de l’hôte, 

ainsi qu’une absence de réponse immunitaire manifeste.  

Des différents modèles de gros animal utilisés pour évaluer les performances de greffons 

artérioveineux, le modèle ovin est un des plus utilisés (Tableau 2).  

Les raisons portent sur les similarités de son système vasculaire avec celui de l’humain, en 

termes de diamètres de vaisseaux et de flux sanguin, mais également en termes de 

coagulation317. De plus, le mouton a des vaisseaux du cou qui sont longs et accessibles, ce qui 

facilite les études dans cette région par rapport au cochon322. Enfin, il ne s’agit pas d’un animal 

de compagnie. Dans le cas de ce travail de thèse, le modèle ovin se présente comme idéal en 

plusieurs points. Premièrement, il permet d’implanter le substitut dans un contexte 

allogénique, notre équipe ayant démontré la possibilité de produire de la MAC ovine qui 

ressemble à la MAC humaine202. Ainsi, nous pouvons produire des substituts vasculaires 

allogéniques pour cette espèce. Deuxièmement, l’anatomie et la physiologie vasculaires 

ovines permettent l’étude de notre substitut vasculaire dans un contexte hémodynamique 

proche de l’humain. Enfin, la faisabilité du modèle bilatéral est bien établie ce qui limite l’effet 

des variabilités inter-individuelles permettant une analyse plus pertinente et une diminution 

Tableau 2 : Evaluation pré-clinique chez le mouton d’accès vasculaires issus de l’ingénierie tissulaire. 
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du nombre d’animaux utilisés. Tous ces arguments nous ont amenés à étudier le potentiel de 

notre greffon en tant que pontage artérioveineux, dans un modèle d’implantation bilatéral à 

court terme chez l’ovin. 
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3. RÉPONSE DE L’HÔTE À DES ÉCHAFAUDAGES DE MATRICE 

EXTRACELLULAIRE SYNTHÉTISÉE PAR LES CELLULES 

3.1. MEC synthétisée par les cellules en ingénierie tissulaire 

3.1.1. Matrice extracellulaire 

3.1.1.1. Structure et fonctions 

La matrice extracellulaire est un réseau macromoléculaire complexe présent dans tous 

les tissus et organes du corps, et dans lequel résident les cellules329. En plus de servir de 

support physique aux tissus et aux cellules, la MEC a un rôle biologique qui influence de 

nombreux phénomènes cellulaires, incluant la croissance, la migration, l’homéostasie ou 

encore la différentiation330–334. La MEC est synthétisée par les cellules qu’elle entoure, et varie 

en quantité, en structure et en composition selon le tissu332. Cependant, indépendamment de 

ces variations, la MEC est composée principalement de deux types de macromolécules : les 

protéoglycanes (PG), qui forment une sorte de gel hydraté comblant l’espace entre les cellules 

dans le tissu, et les protéines fibreuses et glycoprotéines, dont les plus abondantes sont le 

collagène, l’élastine, la fibronectine et la laminine335–337.  

Les PG sont composés de glycosaminoglycanes (GAG), polysaccharides liés de manière 

covalente à une protéine, à l’exception de l’acide hyaluronique332,336. Les GAG peuvent être 

divisés en deux catégories : les sulfatés (chondroïtine sulfate, héparane sulfate, kératane 

sulfate) et non sulfatés (acide hyaluronique). Ces polysaccharides sont chargés négativement 

et sont donc très hydrophiles, ce qui permet une captation et une rétention de l’eau 

importantes au sein de la MEC. Cette capacité confère ainsi aux matrices une grande 

résistance à la compression, essentielle dans certains tissus comme le cartilage ou les 

vaisseaux sanguins337. Plus généralement, les proportions de fibres de collagène et de PG 

constituant une MEC confèrent différentes propriétés à cette dernière. Ainsi, une MEC 

composée d’une importante quantité de fibres de collagène combinée à une faible quantité 

de PG peut résister à de fortes tensions, alors qu’une plus grande quantité de PG permet une 

forte résistance à la compression338. 

Le versicane est un des plus volumineux PG et un des plus abondants dans la paroi des 

vaisseaux sanguins. Cette macromolécule est impliquée dans de multiples processus 

cellulaires, et il a été montré qu’elle a aussi un rôle dans certaines pathologies du système 

vasculaire339. Notamment, une augmentation de sa synthèse ainsi que de son dépôt a été mise 
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en évidence dans la formation de néointima après des lésions artérielles340. De plus, des 

indices ont montré une corrélation entre son expression et l’élastogenèse dans des 

constructions vasculaires issues de l’ingénierie tissulaire. Ces résultats soulignent l’importance 

de ce PG dans les vaisseaux sanguins et pour la production de substituts vasculaires 

fonctionnels341. 

3.1.1.2. Collagène 

Le collagène est la protéine la plus abondante de la MEC, et l’élément de structure 

majeur des tissus342–344. A ce jour, 29 types de collagène sont connus, formant une famille 

hétérogène343,345. Sont appelées collagène toutes glycoprotéines répondant à trois 

caractéristiques spécifiques345. La première de ces caractéristiques est la répétition de la 

séquence d’acide aminés [Gly-X-Y]n. La deuxième caractéristique est la présence de proline et 

d’hydroxyproline en position X et Y, respectivement. Enfin, la troisième caractéristique est une 

structure quaternaire spécifique au collagène, avec une triple hélice de pas droit et formée de 

trois chaînes de polyproline α de même taille. 

La biosynthèse du collagène commence par la synthèse de chaînes pro-alpha dans la 

cytoplasme, et l’enroulement de trois d’entre-elles en triple hélice pour former le 

procollagène (Figure 25)338,342. A l’extérieur de la cellule, les extrémités C et N-terminales du 

procollagène vont être clivées par des enzymes et former le tropocollagène. Ensuite, des 

centaines de molécules de tropocollagène vont s’associer pour former des fibrilles, qui vont 

elles-mêmes former les fibres de collagène une fois associées. 

Les fonctions des collagènes ne se limitent pas à un rôle structural dans la MEC, et de 

nombreux phénomènes physiologiques et pathologiques sont liés à ces protéines. Ainsi, 

certaines maladies sont causée sur des anomalies génétiques de certains types de collagène, 

comme les chondrodysplasies ou l’ostéogénèse imparfaite344. Aussi, la synthèse et la 

dégradation du collagène participent à une homéostasie des tissus, et un dérèglement de cet 

équilibre peut rapidement mener à des processus pathologiques346–348. Les protéines de 

collagène peuvent être réparties en plusieurs types selon leur structure qui leur confère leurs 

fonctions et la connaissance des propriétés de ces différents types est essentielle pour établir 

de nouvelles solutions thérapeutiques344,349. 
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Les différents types de collagène sont rassemblés en groupes345,349. Le premier groupe 

comprend les collagènes fibrillaires, que sont les collagènes de type I, II, III, V, XI, XXIV et XXVII. 

Ces collagènes sont abondant dans certains tissus qui ont des rôles mécanique importants 

comme le derme et les tendons345. Dans un deuxième groupe sont présents les collagènes de 

la membrane basale, que sont les collagènes de type IV, VII et XXVIII. Dans un troisième groupe 

se retrouvent les collagènes ayant une triple hélice plus courte que les autres (100 nm contre 

300 nm, respectivement) de type VI, VIII, X et XXIX. Dans le quatrième groupe, sont concentrés 

les collagènes qui remplissent des rôles spécifiques et ajoutent des fonctionnalités en 

s’associant aux collagènes fibrillaires. Parmi celles-ci, on retrouve les collagènes associés à des 

fibrilles avec des triples hélices interrompues (groupe nommé FACIT pour Fibril Associated 

Collagen with Interrupted Triple helixes) qui regroupent les collagènes de type IX, XII, XIV, XVI, 

XIX et XXII. On y trouve également les collagènes transmembranaires, qui possèdent des 

domaines permettant leur insertion dans la membrane plasmique cellulaire (collagènes de 

type XIII, XVII, XXIII et XXV)344,345,349. 

Figure 25 : Représentation de la synthèse, de la sécrétion et de l'assemblage du collagène [338]. 
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Dans la paroi des vaisseaux sanguins, les collagènes les plus présents sont les 

collagènes de type I, III, VI, IV, XV et XVIII (Figure 26)347. Les collagènes de type I et III sont les 

deux constituants majeurs des parois des vaisseaux et représentent 90 % du collagène. Les 

collagènes de type IV, XV et XVIII sont présents au niveau de la membrane basale, alors que le 

collagène de type VI fait le lien entre la membrane basale et la matrice intersticielle347. 

3.1.1.3. Elastine 

La présence de fibres élastiques dans la MEC de certains types de tissus comme la 

peau, les poumons, le cœur ou encore les vaisseaux sanguins permet une déformation 

considérable de ces derniers avec un retour à un état basal, sans dommages. Cette propriété 

leur permet ainsi d’assurer pleinement leur rôle physiologique335,338,350. Les fibres élastiques 

sont composées d’élastine entourée de microfibrilles, généralement de fibrilline348. L’élastine 

est un polymère synthétisé à partir de son précurseur monomérique et soluble, la 

tropoélastine (Figure 27). Cette dernière, protéine de 60 à 70 kDa, contient de manière 

alternée des domaines hydrophobes et des domaines contenant une lysine329,348. La 

modification des résidus de lysine par la lysyl oxydase permet la réticulation des monomères 

de tropoélastine en élastine, protéine insoluble. Les domaines hydrophobes sont connus pour 

être responsables du repliement de la structure protéique pour lui donner les propriétés 

élastiques des fibrilles résultantes351.   

Figure 26 : Représentation schématique de la localisation de la membrane 
basale et de la matrice interstitielle dans la paroi vasculaire [347]. 
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L’élastogenèse, processus d’assemblage des fibres élastiques, est fortement régulé 

pendant les stades fœtal et néonatal352. Cependant, il est connu que les fibres élastiques 

endommagées chez les adultes ne sont pas réparées correctement et ne fonctionnent alors 

pas normalement353. De plus, bien que quelques types cellulaires soient capables d’assembler 

des fibres élastiques in vivo dans la période fœtale et en tout début de vie (p. ex. CML, 

fibroblastes, cellules endothéliales), ces cellules ne sont pas capables de le faire spontanément 

in vitro352. Dès lors, dans le but de produire des échafaudages pour l’ingénierie tissulaire 

contenant de l’élastine, plusieurs stratégies ont émergé. Celles-ci comprennent notamment 

la purification d’élastine animale, la production de polypeptides avec des motifs élastine, ou 

encore l’utilisation de tropoélastine recombinante188,260,354–357. Grâce aux efforts faits en ce 

sens, de multiples constructions issues de l’ingénierie tissulaire et contenant de l’élastine ont 

été produites et ont démontré des résultats prometteurs dans différentes applications358–363. 

Cependant, plusieurs limites sont à souligner, à commencer par le caractère insoluble de 

l’élastine qui rend son extraction et sa manipulation difficiles354,356. La structure non-native 

des polypeptides aux motifs d’élastine peut quant à elle entraîner une dégradation trop rapide 

des produits d’ingénierie tissulaire implantés356,364,365. Enfin, le coût important de la 

tropoélastine recombinante humaine est une limite à son utilisation à grande échelle. 

Figure 27 : Illustration de la synthèse de la tropoélastine et de la formation 
de fibres élastiques [348]. 
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3.1.2.  Echafaudages de MEC synthétisée par des cellules en ingénierie tissulaire 

Comme mentionné précédemment, la MEC est un composé essentiel des tissus et peut 

réguler de nombreuses fonctions cellulaires et physiologiques. Cependant, afin de pouvoir 

assurer ses nombreux rôles, une organisation complexe et spécifique de ses protéines est 

nécessaire. Dès lors, une des stratégies en ingénierie tissulaire vise à recréer in vitro cette 

structure native afin d’apporter aux cellules les bons signaux et le bon environnement296,366. 

En raison de la complexité de la MEC, sa fabrication avec des propriétés biochimiques et 

structurales proches des tissus natifs à partir de matériaux synthétiques ou de protéines 

isolées chimiquement n’a pas encore été démontrée367. Cette stratégie nécessite l’utilisation 

d’une MEC directement produite par les cellules, meilleures architectes possibles pour recréer 

cette structure. Des échafaudages de MEC synthétisée par des cellules sont largement utilisés 

en ingénierie tissulaire et beaucoup sont commercialisés et ce dans de nombreuses 

applications, que ce soit dans les domaines orthopédique, cardiovasculaire ou autres 

(Tableau 3)300,367–370. Les MEC produites par les cellules peuvent être regroupées en deux 

catégories : les MEC issues de tissus natifs et les MEC synthétisées par des cellules in vitro.  

Exceptés les cas de prélèvements autologues, les MEC issues de tissus natifs ont une 

origine xénogénique ou allogénique366,371. De ce fait, il peut être nécessaire de recourir à des 

techniques de décellularisation afin de limiter la réaction immunitaire et d’éviter le rejet par 

l’hôte une fois la MEC étrangère implantée372–374. Cette réaction immunitaire suite à 

l’implantation d’un biomatériau sera détaillée dans une des parties suivantes (3.2.2). Ces 

méthodes de décellularisation peuvent avoir des effets délétères sur la composition ainsi que 

la structure des MEC316,375–379.  

Il existe de nombreuses méthodes de décellularisation, qui ont été plusieurs fois 

passées en revue, et qui peuvent être chimiques, biologiques ou physiques, chacune ayant ses 

avantages et ses inconvénients (Figure 28)372,380,381. Les méthodes de décellularisation 

chimiques utilisent des acides et des bases, des solutions hypotoniques ou hypertoniques, des 

solvants ou des détergents381. Les détergents peuvent être ioniques (p. ex. SDS, désoxycholate 

de sodium), non ioniques (p. ex. Triton X-100) ou zwitterioniques (p. ex. CHAPS). L’ensemble 

de ces techniques retirent en général les cellules du tissu efficacement, à l’exception des 

solutions hypotoniques et hypertoniques, bien que cette efficacité dépende grandement du 

tissu et de son épaisseur378. Cependant, ces techniques endommagent plus ou moins la 
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structure de la MEC en fonction du type de tissu traité. Ainsi, il y a généralement une perte 

conséquente de GAG ainsi que de facteurs de croissance381–383. Dans les méthodes chimiques 

se trouve aussi l’utilisation des agents chélateurs (p. ex. acide éthylènediaminetétraacétique 

(EDTA))381. Cependant, ces derniers sont généralement inefficaces seuls et sont utilisés avec 

des enzymes (p. ex. nucléases, protéases (ex. trypsine)) qui font partie des méthodes 

biologiques. Ces enzymes, au-delà de leur efficacité, peuvent être difficiles à éliminer du tissu, 

et peuvent manquer de spécificité provoquant une modification de l’ultrastructure de la MEC, 

Tableau 3 : Source des tissus, domaine d'application et étapes de traitement post-décellularisation 
des échafaudages de MEC les plus courants disponibles dans le commerce [414]. 

(*VentriGel est en cours d'essais cliniques, Glu : glutaraldéhyde, HMDI : hexaméthylène 
diisocyanate, Gamma : irradiation gamma, E-beam : irradiation par faisceau d'électrons) 
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avec une perte de constituants comme le collagène, la fibronectine ou les GAG381. De ce fait, 

la modification de l’ultrastructure de la MEC entraîne une modification des propriétés 

biologiques et mécaniques de cette dernière316. Enfin, des techniques dites physiques sont 

aussi utilisées, incluant la congélation-décongélation, l’application directe d’une force ou 

l’utilisation d’une pression381. L’objectif de ces méthodes est de provoquer la lyse des cellules 

par formation de cristaux pour la méthode de congélation-décongélation, ou de faire éclater 

les cellules et de les enlever mécaniquement via l’application d’une force ou d’une pression. 

Un des inconvénients de ces techniques physiques est l’endommagement de la structure de 

la MEC381.  

Ainsi, bien qu’un des avantages des MEC dérivées des tissus soit ses similarités 

structurales et mécaniques avec les MEC natives, la dégradation de ses propriétés par les 

méthodes de décellularisation courantes est une des limites à leur performance. De plus, bien 

que ces tissus, prélevés chez les animaux ou sur des donneurs, soient grandement disponibles, 

les variabilités inter-individuelles rendent la reproductibilité de leur qualité difficile à gérer 384.  

Plusieurs groupes utilisent des MEC synthétisées par des cellules in vitro, et ces MEC 

ont été largement passées en revue385–388. Les MEC produites in vitro peuvent provenir de 

deux types cellulaires, les fibroblastes et les CML386. Grâce à une telle approche, il est possible 

de produire des MEC autologues à partir de cellules du patient lui-même, éliminant ainsi les 

Figure 28 : Stratégies de décellularisation des échafaudages de MEC [367]. 
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risques de réponse immunitaire indésirable. L’utilisation de cette stratégie permet aussi de 

produire des MEC allogéniques avec une structure ajustable et désirée, et en grande quantité, 

tout en limitant les différences inter-lots387. 

3.2. Réponse immunologique aux échafaudages de MEC 

Suite à l’implantation d’un substitut vasculaire, et plus généralement d’un 

biomatériau, le corps de l’hôte va réagir via plusieurs mécanismes. En ce sens, le système 

immunitaire, connu pour son rôle de défense de l’hôte, va permettre le rejet, l’acceptation ou 

l’intégration du substitut, via différentes réponses cellulaires coordonnées. 

3.2.1. Système immunitaire inné et adaptatif 

Le système immunitaire inné permet une réponse immédiate suite à un 

endommagement des tissus, notamment à la suite de l’implantation d’un biomatériau, et bon 

nombre de revues de qualité ont été faites sur le sujet389–395. Les cellules faisant partie de cette 

réponse sont les macrophages, les neutrophiles et les cellules tueuses naturelles, entre autres. 

Ces cellules dérivent de cellules souches hématopoïétiques de la moelle osseuse. Les cellules 

du système immunitaire inné vont pouvoir répondre à un agent étranger et déclencher une 

réponse immunitaire via des récepteurs de reconnaissance de motifs moléculaires (pattern 

recognition receptor).  

Les macrophages font partie des cellules les plus étudiées dans une situation de 

réponse de l’hôte à un biomatériau. Ces derniers sont impliqués, à court et à long termes, 

dans l’ensemble de la réponse aux biomatériaux et permettent sa modulation via différentes 

fonctions. Les macrophages sont souvent catégorisés selon leur polarisation dite « M1/M2 » : 

ils peuvent être considérés naïfs (M0), pro-inflammatoires (M1) ou anti-inflammatoires (M2), 

et cette polarisation joue un rôle essentiel dans la réponse à un endommagement des 

tissus396–401. Les macrophages M1 sont stimulés par les agonistes des récepteurs de type Toll 

(Toll-like receptor (TLR)), par l’interféron gamma (IFN-γ) et le facteur de nécrose tumorale 

alpha (tumor necrosis factor alpha (TNF-α)). Ils ont un rôle pro-inflammatoire et permettent 

la phagocytose des débris cellulaires et de cellules mortes, ainsi que la présentation 

d’antigènes399. Ils agissent à travers la sécrétion des interleukines (IL) 1, 6, 12 et 23, et 

sécrètent le TNF-α, accentuant ainsi la réponse immunitaire. Les macrophages M2 ont un rôle 

anti-inflammatoire et participent aux processus d’angiogenèse, ainsi qu’à l’assemblage et au 

remodelage de la MEC399. Les M2 sont classés en différents sous-types. Ainsi, les macrophages 
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M2a sont stimulés par les IL-4 et 13, et participent au dépôt de MEC ainsi qu’à l’angiogenèse, 

avec un rôle davantage d’homéostase qu’anti-inflammatoire389,395. Les macrophages M2b 

peuvent quant à eux être stimulés via les complexes immuns ou par des agonistes des TLR399. 

Les macrophages M2c, notamment stimulés par l’IL-10 sécrétée par les macrophages M2a et 

M2b, ont principalement un rôle de sécrétion des métalloprotéinases matricielles, protéases 

qui peuvent dégrader les composants de la MEC et ainsi réguler son remodelage395,399. Plus 

récemment, les M2d et M2eff ont été décrits ; les M2d étant activés par les agonistes des TLR, 

et les M2eff par l’efférocytose, qui n’est autre que la phagocytose des cellules 

apoptotiques399. Tous deux ont un rôle pro-angiogénique ainsi qu’anti-inflammatoire. 

L’immunité dite acquise, qui permet au système immunitaire de l’hôte de s’adapter à 

divers agents étrangers, comprend les lymphocytes B, responsables de la réponse humorale, 

et les lymphocytes T, responsables de la réponse cellulaire389,402. Les lymphocytes B, qui se 

développent dans la moëlle osseuse et circulent via le système lymphatique et le sang, 

expriment généralement CD20, CD45 ou encore CD19. Leur rôle est de produire des anticorps 

402. Les lymphocytes T, quant à eux, se développent dans la thymus et circulent ensuite dans 

la sang ou vers les tissus lymphoïdes périphériques403. Les lymphocytes T régulent la réponse 

immunitaire, notamment en éliminant des cellules infectées et en activant d’autres cellules 

immunitaires. Il existe deux grandes catégories de lymphocytes T : les lymphocytes T 

cytotoxiques (cytotoxic T cells) et les lymphocytes T auxiliaires (helper T cells)403. Les 

lymphocytes T cytotoxiques expriment CD8 et ont pour fonction l’élimination de cellules 

infectées. Les lymphocytes T auxiliaires, quant à eux, peuvent être catégorisés en deux types : 

les types 1 (Th1) et les types 2 (Th2). Les Th1 sont généralement associés à une fonction pro-

inflammatoire, avec notamment la libération de TNF et d’IFN- γ, qui stimulent les 

macrophages M1. Ce phénotype est généralement associé à un rejet des implants 

allogéniques et xénogéniques392. Les Th2 produisent des cytokines IL-4 et IL-5, ayant alors un 

rôle prépondérant dans la polarisation des macrophages vers un phénotype anti-

inflammatoire389,403. Ce phénotype de lymphocytes T est ainsi davantage associé à une 

acceptation d’implants non autologues392. 

3.2.2. Réponse de l’hôte aux biomatériaux 

L’implantation d’un biomatériau déclenche une réponse de l’hôte à un corps étranger, 

qui est essentielle et va déterminer l’acceptation ou non de ce dernier à long terme, ainsi que 
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sa fonctionnalité dans un contexte clinique402,404,405. En effet, avant toute chose, un matériau 

implanté doit être biocompatible et ne pas provoquer de réponse immunitaire adverse de 

l’hôte. Plus que cela, le matériau doit avoir la capacité de provoquer une réponse immunitaire 

adaptée dans un contexte clinique particulier405. Plusieurs évènements vont suivre 

l’implantation d’un biomatériau, avec, dans un premier temps, l’initiation de la réponse 

inflammatoire suite aux dommages causés aux tissus et liés à la chirurgie. Ensuite, les 

interactions sang-surface du matériau vont entraîner l’adsorption de protéines à la surface de 

ce dernier et la création d’une matrice provisoire (Figure 29)394,405.  

Durant les premiers jours de la réponse à l’implantation d’un biomatériau, la phase 

d’inflammation aigüe prend place, les leucocytes (majoritairement les neutrophiles) étant 

alors prédominants dans la réponse de l’hôte. Ces deniers sont ensuite remplacés par des 

monocytes qui vont se différencier en macrophages, puis, après 1 à 2 semaines, 

éventuellement s’associer et former des cellules géantes394. Ces cellules géantes, en 

recouvrant l’ensemble de la surface de biomatériaux poreux, peuvent altérer les échanges et 

la diffusion de molécules entre l’échafaudage implanté et le microenvironnement, 

compromettant ainsi une réponse favorable de l’hôte. La persistance de signaux 

inflammatoires suite à la phase d’inflammation aigüe mène à une phase d’inflammation 

chronique394. Cette réaction reste localisée au niveau du site d’implantation, et est 

caractérisée par la présence de lymphocytes et de cellules plasmatiques, ainsi que de 

Figure 29 : Vue d'ensemble de la réaction à un corps étranger [184]. 
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macrophages qui vont sécréter un ensemble de facteurs agissant sur cette phase 

inflammatoire394,402.  

Dans les premiers jours suivant l’implantation d’un biomatériau débute la mise en 

place d’un tissu de granulation, caractérisé notamment par la prolifération de fibroblastes et 

de cellules endothéliales394. Grâce à ces dernières, de nouveaux vaisseaux sanguins se 

forment. Les fibroblastes, quant à eux, prolifèrent et synthétisent du collagène (en particulier 

de type I) ainsi que des protéoglycanes. Durant cette phase de granulation, des 

myofibroblastes peuvent aussi être présents et sont alors responsables de la contraction de la 

lésion. Enfin, le dernier stade de réponse à l’implantation d’un biomatériau en ingénierie 

tissulaire mène soit au remplacement du tissu lésé par des cellules et un néotissu, soit par la 

mise en place d’une capsule fibreuse394. 

La durée et l’intensité de la réponse de l’hôte à l’implantation d’un biomatériau 

dépendent de plusieurs facteurs incluant la taille, la forme ainsi que les propriétés 

physicochimiques du matériau394. Si l’inflammation en réponse au matériau est chronique, le 

remodelage de ce dernier ne sera pas adapté406. Ainsi, une des stratégies actuelles est de 

développer des biomatériaux immunomodulateurs, qui, de par leurs propriétés, vont favoriser 

une réponse immunitaire qui va promouvoir un remodelage fonctionnel du tissu407–410.  

3.2.3. Echafaudages de MEC en études pré-cliniques et cliniques 

3.2.3.1. MEC dérivée de tissus natifs  

Afin de pallier au manque de disponibilité évident des tissus autologues, les 

échafaudages de MEC dérivée de tissus xénogéniques et allogéniques sont grandement 

étudiés et utilisés. Cependant, ces matériaux, étrangers à l’hôte, ont un caractère 

immunogène qu’il est nécessaire de réduire afin d’envisager une implantation chez 

l’humain392. En effet, bien que les protéines de la MEC soient relativement conservées entre 

les mammifères, la présence de matériel génétique non-autologue ainsi que de certains 

antigènes entraîne le rejet des xéno- ou allogreffes392,411. Dans le cas des 

xénotransplantations, notamment, la présence de l’épitope galactose-α-1,3-galactose (α-Gal) 

à la surface des cellules des mammifères représente une barrière immunologique majeure124. 

En effet, le gène de l’enzyme responsable de la synthèse de l’α-Gal est inactivé chez les 

Catarhiniens (« singes de l’Ancien Monde ») et les humains. Dès lors, la reconnaissance de cet 

antigène par l’hôte entraîne la production d’anticorps anti-Gal par le système immunitaire, et 
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est une des causes principales du rejet hyperaigu des xénogreffes124,392,412. Afin de réduire 

cette réponse immunologique aux matériaux xéno- et allogéniques, différentes stratégies 

existent afin de conserver la MEC native et ses molécules de signalisation, tout en supprimant 

le matériel cellulaire. Notamment, plusieurs méthodes de préparation du matériau, de 

décellularisation et post-décellularisation peuvent être utilisées. Cependant, ces dernières ont 

une influence sur le matériau et la réponse immunitaire de l’hôte à son 

implantation375,376,413,414. 

L’une d’elles consiste en la réticulation du matériau au glutaraldéhyde (GA) afin de 

masquer les antigènes, évitant leur reconnaissance par le système immunitaire, tout en 

augmentant la force mécanique du matériau124,412,415. Cette technique, utilisée depuis 

plusieurs dizaines d’années, augmente la biocompatibilité du matériau tout en augmentant sa 

force mécanique et réduisant sa vitesse de dégradation. De plus, ce procédé assure sa 

stérilisation ainsi que sa bonne conservation. Cependant, cette stratégie est régulièrement 

associée à un masquage incomplet de l’α-Gal, stimulant alors le système immunitaire de 

l’hôte416. De plus, ce manque d’efficacité du GA à masquer les antigènes mène à une 

calcification du matériau, délétère à long terme pour la fonctionnalité de ce dernier416,417.  

L’utilisation de polyphénols, comme le pentagalloyl glucose (PGG), a également été 

étudiée afin de traiter des tissus xénogéniques, notamment pour des applications 

cardovasculaires418–423. Dans un des travaux du groupe de Simionescu, les performances de 

péricardes porcins décellularisés et traités au GA ou au PGG sont comparées419. Les résultats 

montrent une stabilisation du collagène par le GA, mais une calcification et une absence de 

remodelage du tissu une fois implanté en sous-cutané chez le rat après 3 semaines. Les tissus 

traités au PGG ont démontré des propriétés mécaniques fortes, une absence de calcification 

une fois implantés, ainsi qu’un remodelage de la MEC avec la présence de fibroblastes de 

l’hôte. Cependant, il a été montré in vitro qu’après 7 jours en présence de collagénase, le 

collagène des matrices traitées au PGG se dégrade davantage que celles traitées au GA (perte 

de masse de 16 % contre 5 %, respectivement). Bien que ce phénomène favorise le 

remodelage du tissu in vivo, cela pourrait être responsable à moyen terme de la perte de force 

mécanique du greffon et, ainsi, de l’échec de l’implantation comme c’est le cas avec tous les 

matériaux dégradables. Des études à plus long terme sont donc nécessaires afin d’évaluer 

l’influence de la vitesse de dégradation des fibres de collagène. Dans une autre étude, des 
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artères rénales porcines ont été décellularisées et traitées avec du PGG afin de stabiliser 

l’élastine, ainsi qu’avec du carbodiimide, un agent réticulant utilisé pour stabiliser les fibres 

de collagène422. Les artères ont été implantées dans l’aorte de rats pendant 8 semaines, et les 

résultats ont montré une réduction de la dégradation de l’élastine ainsi qu’une absence de 

dilatation des vaisseaux. Cependant, il est à noter que de la calcification a été mise en évidence 

dans la néointima mais pas dans le greffon initial422. 

Les agents utilisés afin de fixer les tissus xénogéniques et de masquer leurs antigènes 

rendent les implants incompatibles avec une repopulation cellulaire ainsi qu’un remodelage. 

En effet, l’hôte ne peut pas reconnaître la MEC du tissu fixé comme étant un échafaudage 

biologique natif, et ne peut ainsi pas procéder à permettre une intégration et au remodelage 

de celui-ci.  Afin de dépasser cette limitation et de préserver le microenvironnement natif de 

la MEC, des méthodes de décellularisation sont utilisées dans le but de retirer l’ensemble des 

composants cellulaires et des débris antigéniques pouvant causer une réaction immunitaire 

sévère. 

Des matériaux biologiques décellularisés, comme la SIS ou la MEC issue de vessie de 

porc, ont été investigués par divers groupes et ce pour de multiples applications. A ce jour, 

des produits à base de ces MEC porcines décellularisées sont commercialisés, notamment 

pour des applications visant des tissus mous381. Des échafaudages de SIS décellularisée ont 

été implantés chez le rat et la réponse immunitaire a été comparée à celle dirigée contre des 

échafaudages de SIS décellularisées et réticulées398. Les résultats de cette étude ont mis en 

avant l’absence de dégradation par les macrophages de la SIS réticulée. Dans une étude 

semblable mais à plus long terme, des analyses immunohistochimiques ont mis en avant des 

cellules positives principalement au CD163 (phénotype M2 anti-inflammatoire) après 16 

semaines pour l’échafaudage de SIS décellularisée, avec présence d’un remodelage396. Au 

contraire, des cellules principalement positives au CD80 et à CCR7 (phénotype M1 pro-

inflammatoire) ont été mises en avant dans la réponse à la SIS réticulée après 16 semaines 

d’implantation, avec présence d’une inflammation chronique. Ces résultats mettent en 

évidence l’absence d’interactions entre la matrice de SIS réticulée et l’hôte, empêchant un 

remodelage fonctionnel du matériau. Des MEC décellularisées issues de vessies porcines ont 

également été montrées comme provoquant une réponse inflammatoire pro-régénérative 

dans plusieurs modèles, à l’inverse de MEC traitées au GA, notamment397,424. Cependant, la 
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méthode de décellularisation utilisée et l’efficacité de cette dernière a aussi été montrée 

comme ayant un effet prépondérant sur la réponse des macrophages et leur phénotype, pro-

inflammatoires (M1) ou anti-inflammatoires (M2). Ainsi, une association étroite existe entre 

l’efficacité de la méthode de décellularisation et le remodelage in vivo376. Récemment, une 

étude a mis en avant des phénomènes d’inflammation, d’absence de recellularisation dans un 

produit commercialisé fait à base de SIS décellularisée et utilisée en tant que valve cardiaque 

chez le mouton425. Malgré le fait qu’elle n’ait pas été réticulée, seul un remodelage limité a 

été montré. Ces résultats appuient le fait que l’efficacité et le devenir de matériaux 

biologiques implantés dépendent, en plus de leurs traitements, de l’application qui sera la 

leur, du tissu dans lequel ils seront implantés et de la fonction physiologique qu’ils devront 

suppléer. 

Ainsi, même après utilisation de méthodes de décellularisation usuelles, l’antigénicité 

de tissus biologiques acellulaires peut persister et stimuler la réponse immunitaire adaptative 

de l’hôte. Des méthodes de « retrait d’antigène » (Antigene removal), au-delà de la volonté 

de retirer les cellules, ont été développées412. Parmi celles-ci, une méthode de retrait 

séquentielle d’antigènes hydrophiles et lipophiles a été démontrée comme prometteuse. 

Brièvement, la méthode consiste en l’incubation du tissu pendant 48 heures dans une solution 

de solubilisation des antigènes hydrophiles, suivie d’une incubation pendant 48 heures dans 

une solution d’amidosesulfobetaine-14, ayant pour but de solubiliser les antigènes 

lipophiles412,426,427. Ces antigènes résiduels ont été démontrés comme déterminant dans la 

réponse immunitaire à une matrice xénogénique implantée428,429. En plus de réduire le taux 

d’antigènes lipophiles, à la différence des méthodes de solubilisation unique des antigènes 

hydrophiles, et contrairement à la fixation au GA ou à la décellularisation au SDS, il a été 

montré que cette méthode permet la conservation de l’architecture native de la MEC, évitant 

ainsi l’encapsulation fibreuse et favorisant une réponse immunitaire favorable313,430. 

Notamment, l’utilisation de cette méthode de retrait d’antigènes a été utilisée et démontrée 

dans le cas d’applications cardiovasculaires299,313–315. Ainsi, des veines saphènes bovines 

traitées via cette méthode ont été implantées chez le lapin314. Dans un premier modèle, 

quatre groupes ont été implantés dans un modèle sous-panniculaire jusqu’à 8 semaines : des 

veines allogéniques, des veines bovines non traitées, des veines décellularisées au SDS et des 

veines traitées avec la méthode de retrait d’antigènes décrite314. Les résultats ont montré que 
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ce dernier groupe est celui ayant subi la plus faible infiltration de lymphocytes, tandis que 

l’encapsulation fibreuse n’a pas été démontrée comme différente de celle des greffons 

allogéniques. Dans un second modèle, des veines saphènes traitées de la même manière, d’un 

diamètre interne inférieur à 3 mm, et divisées en deux groupes ont été implantées en 

interposition dans la veine jugulaire de lapins jusqu’à 35 jours : un groupe avec la membrane 

basale faisant face au flux sanguin, un groupe avec la membrane basale absente de la lumière 

(les veines saphènes ont été retournées sur elles-mêmes). Deux autres groupes ont été 

implantés dans le même modèle : des veines autologues et des veines bovines non traitées. 

Les résultats ont montré une perméabilité des veines traitées et avec la membrane basale 

faisant face au flux sanguin similaire aux vaisseaux autologues (100 %), et largement 

supérieure aux veines traitées et sans membrane basale (20 %) ainsi qu’aux veines non-

traitées (50 %)314. Les veines traitées ont provoqué une infiltration lymphocytaire inférieure à 

celle des substituts bovins non-traités, bien que supérieure à celle des greffons autologues. 

Enfin, la quantification de cellules endothéliales après 35 jours d’implantation a mis en 

évidence l’importance de l’intégrité de la membrane basale des vaisseaux dans la perméabilité 

des substituts vasculaires. En effet, les cellules positives au CD31 ont été montrées comme 

plus nombreuses dans le groupe de veines traitées et avec la membrane basale interne au 

vaisseau, comparées au groupe sans membrane basale interne, et au groupe de veines 

bovines314,315. Ces résultats, bien que prometteurs, nécessitent d’être démontrés à plus long 

terme et dans un modèle artériel de gros animal afin de se rapprocher de conditions physiques 

et hémodynamiques rencontrées en clinique. 

La modification génétique est une stratégie qui a également été étudiée pour réduire 

l’antigénicité de matrices biologiques. En effet, certains groupes ont génétiquement supprimé 

l’antigène α-Gal dans des tissus cardiovasculaires implantés en produisant un modèle porcin 

α-Gal KO431,432. Implantés chez le mouton et le babouin, les tissus ont démontré des propriétés 

hydrodynamiques in vitro ainsi qu’une fonctionnalité des valves in vivo comparables à celles 

des tissus prélevés chez un modèle porcin non modifié431,432. Bien qu’une preuve de concept 

de l’implantation d’un cœur porcin chez le babouin pendant 6 mois ait été faite, tous les 

greffons ont développé des microangiopathies thrombotiques, sans élucidation précise de la 

cause de ces dernières432. Dès lors, on peut penser qu’il y a d’autres antigènes qui ont un rôle 

important dans l’antigénicité des tissus xénogéniques. De plus amples et plus longues études 
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sont nécessaires afin de trouver ces éventuels autres antigènes et d’évaluer la sureté et la 

possibilité d’utiliser de tels modèles. 

Bien que de nos jours de nombreux produits à base de MEC native, animale ou 

humaine, sont commercialisés et utilisés en clinique, l’utilisation de MEC dérivées de tissus 

natifs présente quelques limites390,414. L’une d’elle porte sur la disponibilité limitée des tissus 

cadavériques humains, les tissus allogéniques ayant un potentiel immunogène moins 

important que les tissus xénogéniques. Ainsi, cette limitation mène à l’utilisation de MEC 

dérivées de tissus animaux. Or, les tissus xénogéniques, en plus du risque de rejet accru, 

entraînent un risque de transmission de maladies. De plus, les MEC dérivées de tissus ont une 

composition spécifique liée à leur fonction, et peuvent être grandement variables d’un 

individu à l’autre, entraînant le contrôle qualité difficile390. Le développement de MEC 

synthétisées par des cellules in vitro répond à certaines de ces limitations. En effet, ces MEC 

sont produites à souhait et à partir de cellules disponibles et faciles à obtenir, les rendant 

disponibles au besoin. De plus, elles peuvent être produites à partir de différentes sources 

cellulaires, permettant la synthèse de MEC allogéniques et spécifiques à certains types de 

tissus ou à certaines fonctions. Enfin, ces MEC peuvent être décellularisées, faisant d’elles des 

matériaux polyvalents et au potentiel immunogène réduit par rapport aux tissus 

xénogéniques385.  

3.2.3.2. MEC synthétisée par des cellules in vitro 

Comme discuté dans la partie 2.2.1.2, le groupe de recherche de Tranquillo a produit 

in vitro des MEC synthétisées par des cellules en ensemençant des fibroblastes du derme dans 

du fibrinogène. De la thrombine est ensuite ajoutée afin de former un échafaudage en gel de 

fibrine contenant les fibroblastes206. Des substituts vasculaires à base de cette MEC ont été 

implantés dans un contexte allogénique chez l’ovin207. Après décellularisation de leur MEC au 

SDS, au Triton X-100 puis à la DNase, les résultats in vitro ont montré que ce traitement n’a 

que peu changé les propriétés générales des greffons. Cette décellularisation a conduit à une 

réduction de la quantité d’ADN de plus de 90 %, avec une absence d’activation des 

lymphocytes au contact de cellules mononucléaires sanguines allogéniques in vitro. Après 8 

semaines d’implantation en interposition dans l’artère fémorale de moutons, des 

macrophages ainsi que des lymphocytes T ont été mis en évidence dans les régions acellulaires 

des substituts, avec la présence de cellules positives à l’α-SMA207. Après 24 semaines, une 
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recellularisation complète aux cellules positives à l’α-SMA a été démontrée, avec une faible 

présence de cellules positives au CD45, marqueur de leucocytes. Également discutée 

précédemment, leur étude chez le primate non-humain a démontré une perméabilité 

primaire de 83 % et 60 % à 3 et 6 mois, respectivement17. La mise en évidence d’une 

recellularisation conséquente des substituts, accompagnée d’une absence de sténose, de 

perte de résistance mécanique et de calcification dénote l’absence de réaction immunitaire 

adverse. De plus, cette observation indirecte a été confirmée par des concentrations en 

lymphocytes T et en immunoglobulines E, G et M non élevées par rapport aux valeurs seuils. 

Ainsi, ces études mettent en avant le faible caractère immunogène ainsi que la capacité de 

remodelage de MEC allogéniques produites in vitro et décellularisées au SDS. 

 Comme décrit également dans la partie 2.2.1.3, Niklason et son groupe ont produit 

des MEC synthétisées par des cellules in vitro, en ensemençant des CML sur un échafaudage 

en PGA, suivi de semaines de maturation en bioréacteur224. Après avoir montré la faisabilité 

de l’approche dans un contexte autologue, l’idée fut de transférer la méthode vers une 

approche allogénique, afin de dépasser l’ensemble des limitations des approches 

autologues225–227. Le groupe a alors démontré sa capacité à produire des MEC synthétisées 

par des cellules allogéniques, décellularisées au CHAPS ainsi qu’au SDS228,229. Les résultats ont 

montré que ce type de décellularisation induit une perte de force mécanique dans les MEC, 

qui reste cependant non significative297,298,433. De plus, elle induit une modification de la 

structure de la MEC, avec notamment une perte de GAG433. Le groupe a étudié l’implantation 

d’une MEC synthétisée par des cellules allogéniques. Ainsi, ils ont implanté chez le cochon des 

substituts vasculaires faits par des cellules de la même espèce, et ensemencés de cellules 

endothéliales autologues, c’est-à-dire de l’animal implanté lui-même228. Les résultats ont 

montré une perméabilité supérieure pour les substituts produits in vitro par rapport aux 

veines jugulaires autologues implantées (100 % vs 38 %, respectivement), bien que la réponse 

immunitaire n’ait pas été étudiée plus en détails. En effet, dans le cas de l’implantation de ces 

MEC synthétisées par des cellules in vitro en tant que substituts vasculaires, plus que 

l’immunogénicité du matériau elle-même, ce sont les effets fonctionnels de l’implantation qui 

sont étudiés, comme l’hyperplasie intimale, la dilatation et la survenue d’anévrysmes, ainsi 

que la calcification. Ainsi, dans des modèles allogéniques canin et babouin, aucune de ces 

conséquences n’a été observée, supportant l’idée de la non-immunogénicité de la MEC229,230. 
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Ces résultats sont d’autant plus prometteurs dans le modèle de babouin qui, contrairement 

au modèle canin, n’incluait pas un ensemencement de cellules endothéliales autologues. Le 

groupe a ensuite pu implanter ses MEC en tant que substituts vasculaires chez des patients232–

234. Bien qu’il soit évident que les analyses histologiques sur ces substituts implantés chez des 

patients soient difficiles voire impossibles à différents temps, certaines ont pu être effectuées 

sur certains segments de greffons233. Ainsi, des cellules positives à l’α-SMA et au CNN1, 

mettant en évidence le caractère contractile des CML matures, ont été observées, tout 

comme la mise en place d’un endothélium avec des cellules positives au CD31, à la VE-

cadhérine et à eNOS à partir de 16 semaines233. Les différentes études cliniques menées par 

le groupe participent à démontrer que l’utilisation de MEC allogéniques acellulaires produites 

in vitro ont un potentiel non-immunogène, fonctionnel et de remodelage lorsqu’elles sont 

utilisées et implantées en tant que substitut vasculaire19,232–235. Sur la base de l’ensemble de 

ces résultats, une structure commerciale (Humacyte®) a été créée pour la production de ces 

greffons. En 2021, plus de 500 patients ont reçu le greffon produit par Humacyte®, à travers 7 

essais cliniques434. L’entreprise a récemment terminé le recrutement de patients pour étudier 

l’utilisation du greffon en tant qu’accès vasculaire pour hémodialyse dans un essai clinique de 

phase 3. Le greffon développé par Niklason et son entreprise Humacyte® est actuellement le 

substitut le plus avancé en ingénierie tissulaire vasculaire.   

Hoerstrup et son groupe ont produit des MEC synthétisées en 4 semaines par des 

cellules in vitro en ensemençant, à l’aide de fibrine, des fibroblastes sur des échafaudages de 

PGA 435. Les applications visées par ce groupe sont cardiovasculaires, notamment avec la 

création de valves cardiaques issues de l’ingénierie tissulaire (TEHV). Une fois produites, ces 

valves sont décellularisées à l’aide de Triton X-100 et de désoxycholate de sodium. Dans une 

étude préliminaire, ces TEHV faites à partir de cellules humaines puis décellularisées ont été 

implantées pendant 8 semaines dans un modèle de primate. Les résultats ont montré une 

repopulation cellulaire rapide en comparaison aux valves cardiaques humaines 

décellularisées435. Le groupe a ensuite implanté pendant 24 semaines dans un contexte 

allogénique des TEHV faites à partir de cellules ovines436. Les résultats après 24 semaines ont 

montré des quantités de collagène et de glycosaminoglycanes non différentes de celles des 

valves natives. Dans une étude postérieure, ces TEHV ont été implantées pendant un an chez 

l’ovin437. Les résultats de cette étude ont montré une augmentation significative de la quantité 
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d’ADN dans les valves après un an, comparée à celle dans le contrôle non-implanté. De même, 

la quantité de collagène était significativement supérieur après un an, alors que la quantité de 

GAG n’était pas différente. Il est à noter que des microcalcifications associées aux résidus de 

polymères ont été observées437. Le groupe a récemment comparé la réaction de l’hôte à deux 

générations différentes de leurs TEHV aux géométries différentes. En effet, la première 

possède une géométrie « simple », la seconde une géométrie optimisée438. Dans ce travail, 

deux types de TEHV faites à partir de cellules ovines ont été implantées chez l’ovin jusqu’à 52 

semaines. Dans la première génération, une réaction inflammatoire chronique a été observée 

avec la présence de macrophages de type M1 et M2, notamment, menant à une insuffisance 

valvulaire. Dans la seconde génération, une réponse immunitaire moindre, avec moins de 

macrophages notamment, a été démontrée438. Ces résultats démontrent que, au-delà de la 

MEC elle-même et des méthodes par lesquelles elle est traitée, la géométrie de l’implant fait 

à base de ladite MEC peut avoir une influence sur la réponse immunitaire de l’hôte et, ainsi, 

sur le succès du greffon à long terme. 

Plusieurs équipes utilisent la décellularisation dans le but de diminuer l’antigénicité 

des tissus xénogéniques ou allogéniques. Cependant, cette dernière altère la structure de la 

MEC, altération qui peut mettre à mal le remodelage et le devenir du greffon. Afin d’éviter 

l’altération de la structure de la MEC par les méthodes de décellularisation, L’Heureux et son 

groupe ont fait le choix d’utiliser la dévitalisation. Ce processus, comprenant des étapes de 

congélation/décongélation, séchage, puis réhydratation, tue les cellules présentes et rend le 

tissu « non-vivant », sans altérer significativement son ultrastructure194. Les résultats des 

implantations de la MEC Assemblée par les Cellules in vitro de L’Heureux, la MAC, ont déjà été 

discutés dans la partie 2.2.1.1. Ainsi, en 2006, l’équipe a implanté des substituts vasculaires, 

faits à partir de MAC humaine roulée, dans des modèles canin, de rat et de babouin 

immunosupprimés191. Les résultats ont montré une perméabilité des vaisseaux implantés, 

ainsi qu’une intégration du tissu chez l’hôte. En effet, des cellules positives à l’α-SMA ont été 

mises en avant, ainsi qu’un dépôt important de fibres de collagène, de fibres élastiques, et la 

présence d’un endothélium. A la suite de ces indices démontrant un remodelage positif et lent 

du greffon, L’Heureux et son équipe ont implanté leur matériau sous forme d’implants 

vasculaires chez des patients humains. Dans une première approche, des greffons faits de 

MAC autologue vivante et endothélialisée ont été implantés en tant que pontage 
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artérioveineux chez 10 patients. Des résultats prometteurs ont été obtenus dans une 

population de patients très difficile18,193. Comme prévu, il n’y pas eu de réponse immunitaire 

adverse à ce matériau fait à partir de cellules du patient. Par la suite, un vaisseau fait de MAC 

autologue dévitalisée a été implanté en urgence chez un patient nécessitant un accès 

vasculaire, sans réaction immunitaire indésirable après plusieurs semaines34. En effet, la 

dévitalisation a permis le stockage du greffon pendant plusieurs mois, pour permettre au 

patient de récupérer d’une maladie grave qui avait empêché l’implantation à la date prévue. 

Ce cas a permis de montrer la possibilité de produire des greffons en amont du besoin. 

Cependant, dans l’idée de pouvoir transférer plus facilement ces travaux vers la clinique, des 

greffons faits de MAC dévitalisée et allogénique ont été implantés chez 3 patients32. Dans ces 

travaux, aucune dégradation des greffons, ni de dilatation, n’ont été observées jusqu’à 11 

mois. La fonctionnalité de ces derniers est ainsi un signe indirect de non rejet des implants 

allogéniques dévitalisés. De plus, aucune preuve de réponse immunitaire indésirable n’a été 

détectée basé sur les taux d’anticorps réactifs au panel ainsi que sur les résultats de la réaction 

lymphocytaire mixte, dans laquelle des lymphocytes du receveur sont mis au contact des 

lymphocytes du donneur32. Ces résultats démontrent le potentiel non-immunogène de ces 

MAC dévitalisées, faisant de la décellularisation une étape qui n’est plus nécessairement 

requise avant l’implantation de MEC synthétisées par des cellules. 

Pris ensemble, les résultats des travaux de ces différentes équipes montrent qu’une 

réponse inflammatoire légère et permettant le remodelage des greffons peut être obtenue 

avec différentes méthodes de décellularisation. Par contre, les travaux de L’Heureux 

suggèrent que celle-ci n’est pas nécessairement requise selon la source de la MEC et le 

contexte d’implantation. Ainsi, la dévitalisation s’avère être une méthode prometteuse 

permettant d’implanter une matrice biologique sans la dénaturer. Cependant, l’ensemble de 

ces études sur les matrices produites in vitro s’attardent beaucoup sur la fonctionnalité de 

l’implant, et non sur la réponse immunitaire de l’hôte de manière précise. Ainsi, de plus 

amples études sur cet aspect immunitaire sont nécessaires afin de comprendre la réaction de 

l’hôte à l’implantation d’une MEC synthétisée par des cellules in vitro.  
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4. APPROCHE TEXTILE : VERS DES SUBSTITUTS VASCULAIRES MODULABLES 

4.1. Approche d’assemblage textile pour les dispositifs médicaux 

Les technologies textiles sont grandement utilisées dans l’industrie afin de produire 

des textiles médicaux utilisés quotidiennement par les cliniciens, comme des filets pour traiter 

les hernies, les prolapsus d’organes pelviens ou encore les prothèses vasculaires, tel que 

résumé dans des revues d’autres groupes136,439–441. Les technologies textiles permettent, via 

certains paramètres liés au matériau et à la technique d’assemblage, d’influencer les 

propriétés du produit final. Trois principales méthodes textiles sont connues, permettant de 

réaliser des surfaces à partir de fils : le tricotage, le tressage et le tissage442,443. Le tricotage 

repose sur l’entrelacement de boucles de fils. Les structures tricotées sont compliantes et 

flexibles, cependant, elles ont une porosité élevée. Le tressage permet l’entrecroisement de 

fils, disposés diagonalement par rapport au bord de la fabrication443. Les structures tressées 

ont des propriétés mécaniques fortes et une bonne flexibilité. Cependant, un désavantage de 

cette technique est la faible porosité des structures, pouvant limiter l’infiltration cellulaire440.  

Le tissage, quant à lui, consiste en le croisement orthogonal de deux ensembles de fils : 

les fils de chaînes (dont le nom technique anglais est warp) et les fils de trame (weft) 

(Figure 30)444–446. Les fils de chaîne s’étendent dans le sens longitudinal du tissu, alors que les 

fils de trame sont perpendiculaires à ces derniers. Ces deux ensembles de fils sont entrelacés 

à l’aide d’un métier à tisser, qui peut avoir différentes formes et être adapté à la structure 

tissée souhaitée. Le tissage est une méthode qui requiert plusieurs étapes, et les 

performances du tissu produit dépendent de plusieurs paramètres, notamment : les 

Figure 30 : Schéma d’un tissu toile [442]. 
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caractéristiques des fils utilisés (p. ex. épaisseur, propriétés mécaniques), la densité des fils de 

chaînes et de trame, la tension mise dans les fils lors du tissage, et le motif d’armure444,447,448. 

Le motif d’armure correspond à la manière dont sont entrelacés les deux ensembles de fils. Il 

existe trois armures couramment utilisées (Figure 31) : la toile (plain weave), le sergé (twill 

weave) et le satin (satin weave). Ces armures se distinguent par la fréquence d’entrelacement 

des fils. L’armure toile présente la fréquence d’entrelacement la plus élevée, alors que 

l’armure satin présente la fréquence la plus faible. L’armure toile présente une géométrie qui 

lui confère une intégrité structurale forte ainsi qu’une ductilité élevée. En revanche, l’armure 

satin, de par ses entrelacements moins nombreux, entraîne une distorsion plus importante 

des fibres et présente une structure plus fragile442,444. Le sergé se situe entre les deux armures 

précédentes. Le tissage est adaptable et permet la production de fabriques faiblement 

poreuses et perméables, tout en étant automatisable449. Cependant, un désavantage 

important du tissage est que les structures produites sont peu compliantes, propriété 

mécanique importante pour le succès d’un greffon vasculaire à long terme, comme discuté 

précédemment (partie 1.3.5). 

4.2. Les biotextiles 

Au début des années 1980, le terme de « biomatériau » a été défini par le Professeur 

Williams de l’université de Liverpool comme « un matériau non vivant, utilisé dans la 

fabrication de dispositifs médicaux et destiné à réagir avec les systèmes biologiques »441. En 

se basant sur cette définition, le Professeur King de l’université de Caroline du Nord a défini 

les « biotextiles » comme étant des « structures composées de fibres textiles et produites 

Figure 31 : Schéma de trois armures différentes de tissus [442]. 
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pour une utilisation dans un environnement biologique spécifique, où leurs performances 

dépendent de leurs interactions avec les cellules et les fluides biologiques, et sont mesurées 

en termes de biocompatibilité et biostabilité »441. Ces biotextiles ont un fort potentiel en 

ingénierie tissulaire. En effet, plusieurs groupes ont utilisé des stratégies différentes afin de 

produire des fils censés favoriser, de par leur composition et leur structure, les performances 

des biotextiles utilisés dans un environnement biologique. 

Le collagène est une des protéines naturelles les plus utilisées dans la production de 

fibres biologiques. Dans les années 1990, Cavallaro et al. ont développé une méthode pour la 

production de fils de collagène en continu450. Du collagène de type I a été extrait de tendons 

bovins puis extrudé dans des bains successifs de polyéthylène glycol, de solution saline 

tamponnée au phosphate et d’isopropanol (70 %), respectivement. Les fils non-réticulés et 

réticulés au carbodiimide et au glutaraldéhyde ont été produits. La résistance à la traction des 

fils réticulés au carbodiimide et au glutaraldéhyde une fois hydratés (23,9 MPa et 27,7 MPa, 

respectivement) était significativement supérieure à la résistance à la traction des fils non-

réticulés (1,2 MPa), et était environ trois fois moins élevée que celle des tendons natifs450. Les 

fils réticulés au carbodiimide ont été implantés, soit tressés dans un modèle ligamentaire 

canin, soit sous forme de tricot dans un modèle de réparation abdominal de rat, jusqu’à 12 

semaines. Les analyses histologiques ont montré des fils de collagène entourés d’un ensemble 

de cellules inflammatoires après 12 semaines, bien qu’aucune analyse immunohistochimique 

n’ait été faite. Les fils étaient largement intacts après 12 semaines. D’autres équipes ont 

produit des fils de collagène avec une méthode similaire pour différentes applications comme 

les tendons ou les vaisseaux sanguins, dont les résultats seront discutés dans la section 

suivante (4.3)451–453. Cependant, l’ensemble des résultats montrent que la méthode de 

réticulation utilisée a une influence sur le remodelage du matériau et les interactions cellules-

matériau454,455. Ainsi, l’utilisation de protéines de collagène sous forme de fils nécessite un 

travail d’optimisation des propriétés mécaniques et du temps de dégradation du matériau, 

tout en favorisant l’infiltration cellulaire pour son remodelage in vivo. 

Aghaei-Ghareh-Bolagh et al. ont produit une nouvelle génération de fils faits de 

fibroïnes de soie en associant ceux-ci à de la tropoélastine456. Dans ce travail, une solution de 

tropoélastine recombinante humaine et de fibroïnes de soie a été préparée et des fils 

d’environ 130 µm de diamètre ont ainsi été obtenus par électrofilage. Les fils hydratés avaient 
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une résistance à la traction d’environ 4 MPa. Ensuite, des structures tissées (armure toile) ont 

été produites à partir de ces derniers. Les résultats ont montré un attachement et une 

prolifération de fibroblastes du derme humain sur les tissus in vitro, après 7 jours, avec un 

alignement préférentiel dans le sens des fils456. Les résultats de l’implantation sous cutanée 

des fils chez le rat pendant 8 semaines ont montré une réaction immunitaire avec une 

présence massive de cellules autour des fils, bien que leur quantité semble décroître entre 2 

et 8 semaines d’implantation. Bien que le matériau semble bien toléré in vivo, ce travaille 

mériterait une caractérisation de la réponse immunitaire ainsi qu’une étude du remodelage 

du matériau implanté, s’il y en a un. On peut également regretter le manque de mise en avant 

des apports biologiques et mécaniques de la tropoélastine dans le matériau, avec une absence 

de comparaison avec des fils de fibroïnes de soie. 

Les matériaux à base de MEC récapitulent, au moins en partie, l’environnement dans 

lequel évoluent les cellules in vivo. Notre groupe a démontré la production de fils de MAC201. 

Ces fils peuvent être utilisés pour tisser, tricoter, tresser, faire du crochet, entres autres 

méthodes d’assemblage textile (Figure 32). De plus, leurs propriétés (p. ex. diamètre, force à 

la rupture, déformation à la rupture) peuvent être grandement modulées en modifiant leur 

torsion ou leur largeur. Un avantage supplémentaire de ces fils produits à partir de feuillets 

Figure 32 : Différentes utilisations de méthodes textiles avec de la MAC humaine [201]. 
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de MAC est qu’ils peuvent être allogéniques ou même autologues. Implantés en tant que fils 

de suture ou en sous cutané chez le rat nude, ces fils n’ont montré aucun signe de réponse 

immunitaire innée sévère201,457. La production de substituts vasculaires à partir de ces fils est 

décrite dans la section suivante (4.3).  

La membrane amniotique humaine (comme décrit dans la partie 2.2.3.3) est un 

matériau biologique disponible et aux propriétés mécaniques fortes. Dans l’idée d’utiliser une 

MEC moins chère, notre groupe a également produit des fils à partir de membrane amniotique 

humaine200. Il a été montré que ces fils possédaient, après décellularisation et stérilisation, 

des propriétés biologiques qui ont permis la croissance de cellules endothéliales durant 

plusieurs jours. Dans ce travail, les auteurs ont produit des substituts vasculaires tissés à partir 

de fils de membrane amniotique humaine200. Les résultats de cette étude seront discutés dans 

la prochaine section (4.3). 

4.3. Substituts vasculaires assemblés par approche textile 

Les premiers substituts vasculaires assemblés par approche textile étaient faits à partir 

d’une étoffe tissée de fils synthétiques non résorbables de chlorure de polyvinyl copolymerisé 

avec de l’acrylonitrile connu sous le nom de Vinyon N458. Ils ont été testés chez l’animal dans 

les années 1950, et leur utilisation clinique s’est rapidement établie durant les décennies 

suivantes. De nos jours, les substituts vasculaires textiles sont plutôt en PET et largement 

utilisés pour les réparations vasculaires. Cependant, ces greffons synthétiques présentent 

d’importantes limites en termes de performances selon les applications, comme décrit 

précédemment (1.3.4)459,460. 

 Beaucoup de groupes se sont dirigés vers une utilisation de fils synthétiques 

résorbables afin de produire des substituts qui puissent être implantés et remodelés. 

Récemment, Zbinden et al. ont tressé des substituts à base de PGA et PGS, et ont implanté ces 

derniers chez des souris afin d’étudier l’influence des paramètres de production sur le 

développement et le remodelage des greffons293. Les résultats de cette étude seront discutés 

dans la prochaine section (4.4). Zhu et al. ont également tressé des substituts de petit 

diamètre (2 mm) à base de fils de PLGA, qui avaient une pression à l’éclatement de 7610 

mmHg461. Ces derniers ont été implantés en interposition carotidienne chez le lapin (1,2 cm 

de longueur). Les résultats ont montré une perméabilité de 100 % (n = 20) après 6 semaines 
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sans anticoagulation, et une endothélialisation complète a été mise en évidence. Cependant, 

la pression à l’éclatement du substitut étant largement supérieure à celle de l’artère dans 

laquelle il est implanté (7610 mmHg contre 5190 mmHg, respectivement), un décalage des 

propriétés mécanique existe et pourrait mener à de potentielles complications au-delà des 6 

semaines d’implantation (p. ex. hyperplasie intimale), comme discuté précédemment31. De 

plus, il est nécessaire de tester ce greffon dans un modèle de gros animal afin d’observer si 

l’endothélialisation se fait aussi efficacement et rapidement. 

Certains groupes ont choisi d’utiliser des protéines naturelles afin de promouvoir la 

réponse de l’hôte et le remodelage du greffon453,462,463. Zhang et al. ont produit un substitut 

entièrement biologique en utilisant le tricot (Figure 33)453. Leur approche repose sur le 

tricotage de filaments de collagène extraits chimiquement et réticulés, et l’ajout d’une couche 

externe de nanofibres de collagène électrofilées. Ainsi, ils ont produit un greffon avec une 

pression à l’éclatement d’environ 5200 mmHg, et l’ajout d’une couche de collagène externe a 

permis la réduction de la taille excessive (macroscopique) des pores du greffon tricoté afin de 

limiter la perméabilité transmurale. Cependant, l’absence d’évaluation de ladite perméabilité 

est surprenante. De plus, la rétention à la suture des greffons hydratés était plus faible que 

celle de la veine saphène humaine (0,5 N et 1,8 N, respectivement), et par conséquent trop 

Figure 33 : Substitut vasculaire tricoté à partir de fils de collagène et développé par le 
groupe de King [453]. 

(A) Machine à tricoter utilisée pour produire (B) un substitut à partir de fils de collagène. 



105 
 

faible pour une implantation. Pour surmonter ces limitations, le même groupe a, dans la suite 

de cette étude, produit des fils de fibres de collagène associées à du PLA463. Ils ont démontré 

que le substitut vasculaire tricoté a une pression à l’éclatement ainsi qu’une rétention à la 

suture largement supérieures à celle de la veine saphène humaine (14200 mmHg contre 2480, 

respectivement), permettant ainsi d’envisager une implantation. Cependant, ces valeurs sont 

si supérieures aux valeurs des vaisseaux natifs qu’il y aura un décalage mécanique important 

qui pourrait conduire à l’échec du greffon463. Un autre groupe a incorporé de l’élastine, 

protéine conférant les propriétés élastiques des vaisseaux sanguins, à un substitut renforcé 

de PCL et d’un maillage tricoté de poly(fluorure de vinylidène)464. Le greffon de petit diamètre 

produit a démontré une compliance proche de celle de l’artère thoracique interne humaine 

(9,6 %/100 mmHg et 11,5 %/100 mmHg, respectivement), ainsi qu’une réponse des cellules in 

vitro prometteuse. Des études in vivo devront être menées pour évaluer si ces propriétés se 

traduiront par des performances supérieures aux greffons actuels. D’autres groupes ont choisi 

d’utiliser de la soie, afin de tisser ou de tresser des vaisseaux258,465. Kiritani et al. ont implanté 

chez le rat un substitut tricoté à partir de fibroïnes de soie pendant 4 semaines (Figure 34). 

Les résultats ont mis en avant la faible perméabilité de leur structure tricotée, grâce à un 

modèle de tricot double ainsi qu’au recouvrement de la surface par une solution de soie, qui 

leur a permis d’implanter le substitut chez l’animal sans fuite de sang258. 

Figure 34 : Prothèse en fibroïnes de soie tricotée par Kiritani et al. [258]. 

(A) Schéma du modèle de tricot utilisé et (B, C) images de microscopie électronique à 

balayage montrant la surface et la section transversale des greffons tricotés, 

respectivement. 
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Enfin, notre groupe a récemment démontré la production de substituts vasculaires 

tissés entièrement biologiques. Dans une première étude, le groupe a montré la production 

d’un greffon vasculaire de faible diamètre à partir de fils de feuillets de MAC201. Les tests 

mécaniques ont montré que le greffon tissé avait une pression à l’éclatement ainsi qu’une 

rétention à la suture (5968 mmHg et 5,6 N, respectivement) largement supérieures à celle de 

la veine saphène humaine (2480 mmHg et 1,8 N, respectivement), tout en étant imperméable. 

L’équipe a également démontré l’implantabilité du greffon dans un système à haute pression, 

dans l’artère carotide d’une brebis. Cependant, le vaisseau produit présentait une rigidité liée 

au tissage, et cette dernière pourrait créer un décalage important avec celle des vaisseaux 

natifs, et ainsi mener à un échec du greffon à long terme. Plus récemment, notre groupe a 

démontré la possibilité de tisser un greffon à partir de fils de membrane amniotique humaine 

(Figure 35)200. Les tests réalisés ont démontré une pression à l’éclatement et une rétention à 

la suture largement supérieures à celle des vaisseaux natifs et proches de celles des vaisseaux 

tissés dans l’étude précédente (5628 mmHg et 5,3 N, respectivement). Cependant, la 

perméabilité transmurale était trop élevée pour envisager une implantation sans traitement 

supplémentaire (47 mL/min/cm2). En augmentant la largeur des fils utilisés de 5 à 10 mm, la 

perméabilité transmurale a été significativement diminuée (1 mL/min/cm2)200. Par ces 

résultats, l’équipe a mis en évidence la possibilité de faire varier et d’adapter les propriétés 

de ces greffons de textiles humains grâce à la variation d’un paramètre de production. Ainsi, 

la variation des paramètres de tissage pourrait permettre d’optimiser également les 

propriétés de greffons tissés à partir de fils de MAC.  

5 mm 

Figure 35 : Substitut tissé à partir de fils de membrane amniotique humaine et 
développé par le groupe de L’Heureux [200]. 
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4.4. Influence des paramètres d’assemblage textile 

Comme discuté précédemment, l’un des avantages des méthodes d’assemblage textile 

est leur versatilité et le contrôle qu’il est possible d’avoir sur les propriétés du produit 

final442,444,449,466,467. En ingénierie tissulaire vasculaire, cet avantage est d’autant plus 

intéressant qu’il permettrait d’influencer la force mécanique et la géométrie des greffons, afin 

de se rapprocher des propriétés des vaisseaux natifs dans le but d’éviter un décalage entre 

celles-ci, une des causes de l’échec des substituts vasculaires27,28. 

Zbinden et al. ont testé l’influence de paramètres de tressage sur les propriétés des 

échafaudages produits et leur devenir après implantation dans un modèle de souris293. Ils ont 

testé différents modèles de tressage, et ont également fait varier le nombre de fils, leur 

densité ainsi que l’angle de tressage (Figure 36). Ils ont montré qu’en implantant les greffons 

chez la souris (0,66 mm de diamètre), une mortalité importante était associée à un modèle de 

tressage peu dense, entraînant des fuites de sang suite à l’implantation. Les auteurs ont mis 

en évidence qu’une augmentation de la densité des fils était corrélée à une baisse du dépôt 

d’élastine et à une augmentation du dépôt de collagène293. Ils ont également montré que 

l’ajout d’un revêtement de PGS était associé à une augmentation du dépôt de collagène ainsi 

qu’à une diminution du nombre de cellules immunitaires présentes. En bref, les auteurs ont 

mis en évidence le lien entre paramètres de production et réponse in vivo à un assemblage 

textile.  

Plusieurs équipes ont travaillé sur l’influence des paramètres de production sur les 

propriétés des tissus. Ainsi, l’armure du tissage a une influence particulière sur la résistance à 

la rupture ainsi que sur la flexibilité d’un produit tissé. En effet, la diminution du nombre 

d’entrelacements dans l’armure de tissage permet une augmentation de la flexibilité finale, 

tout en diminuant la résistance à la rupture468–470. Ainsi, une armure satin permettra la 

production d’échafaudages plus flexibles qu’un échafaudage fait d’une armure toile, mais avec 

Figure 36 : Différents modèles de tressage utilisés par le groupe de Breuer [293]. 
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une résistance mécanique moindre. De plus, l’armure satin est plus perméable à l’eau. Or, un 

des critères des substituts vasculaires est leur faible perméabilité transmurale afin de pouvoir 

être implantés sans fuite de sang. Aussi, le type d’armure influence la topographie de la 

lumière du greffon, qui a été montrée comme ayant une influence sur la prolifération 

cellulaire471. Il a également été démontré que la nombre de fils de trame ainsi que leur densité 

avait une influence sur la rigidité des fabriques. La densité des fils de trame et de chaîne ainsi 

que la densité de la fabrique ont été montrés comme étant les paramètres influençant en 

priorité les propriétés du substitut vasculaire in vitro472. Une augmentation de densité des 

différents fils entraîne une augmentation de la rigidité ainsi qu’une diminution de la 

perméabilité200,469,473,474. En changeant les paramètres de densité lors du tissage, la force 

mécanique ainsi que la perméabilité transmurale d’un substitut tissé pourraient donc être 

modifiées en même temps. Il est par conséquent nécessaire de trouver une densité suffisante 

pour produire un greffon à la perméabilité transmurale suffisamment faible, et pas trop élevée 

pour ne pas produire un substitut trop fort. 

Un autre aspect important des substituts vasculaires tissés, en plus de leurs propriétés 

mécaniques, est l’ondulation de la surface interne, inhérente au tissage, qui a une influence 

directe sur le flux sanguin à travers le substitut. Ainsi, une augmentation de l’ondulation de la 

surface résulte en une diminution de la vitesse du flux, en particulier à la surface des 

prothèses475. Cette diminution de la vitesse du flux dans les espaces entre les ondes de surface 

est associée à une diminution des forces de cisaillement sur la paroi en ces endroits, forces 

liées à des phénomènes pathologiques476. Ainsi, il est nécessaire de réduire cette ondulation 

de surface autant que possible. Dans les substituts vasculaires tissés, cette ondulation peut 

être influencée par plusieurs paramètres comme la densité des fils et de la fabrique, mais 

également par la tension mise dans les fils de trame477. Ainsi, un même paramètre de 

production peut avoir un effet sur plusieurs propriétés d’un substitut vasculaire tissé, 

soulignant la difficulté de ne changer qu’une seule propriété d’un greffon tissé à la fois. 

Bien que plusieurs études aient été faites sur l’influence des paramètres de tissage sur 

les propriétés des substituts vasculaires synthétiques, aucune n’a investigué l’influence de 

paramètres de tissage de fils biologiques sur la production de substituts issus de l’ingénierie 

tissulaire. En conclusion, il est nécessaire d’étudier l’effet de la modification des paramètres 

de tissage sur les propriétés d’un substitut vasculaire biologique tissé afin de mieux 
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comprendre les liens entre ces derniers, dans le but de produire un greffon aux propriétés 

ajustables.  
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VI. OBJECTIFS 

En 1986, le premier substitut vasculaire entièrement biologique issu de l’ingénierie 

tissulaire a vu le jour, suite aux travaux menés par Weinberg et Bell182. Cependant, sa faible 

résistance mécanique n’en faisait pas un substitut implantable. Il y a plus de 20 ans, inspiré 

par ces résultats, Nicolas L’Heureux a réussi à créer un substitut vasculaire à partir de matrice 

extracellulaire produite par des cellules in vitro189. Entièrement biologique, ce substitut 

vasculaire possédait une force mécanique jamais atteinte jusque-là pour un produit 

d’ingénierie tissulaire vasculaire. De plus, le greffon de L’Heureux et son équipe a été le 

premier greffon vasculaire implanté dans un système à haute pression, dans la circulation 

artérielle. Sa stratégie, décrite dans la partie 2.2.1.1, reposait alors sur la production de 

feuillets de Matrice extracellulaire Assemblée par les Cellules en culture (MAC). Pour sa 

première approche, le groupe du Dr. L’Heureux a utilisé des feuillets de MAC produits par des 

fibroblastes, et d’autres par des cellules musculaires lisses189,190. La stratégie était alors 

d’enrouler séquentiellement autour d’un mandrin des feuillets issus de fibroblastes, puis de 

CML, et de nouveau de fibroblastes, comme décrit en détails dans la partie 2.2.1.1. Après 

environ 3 mois de production, le substitut était produit et pouvait être caractérisé. Dans une 

deuxième approche simplifiée, le Dr. L’Heureux a retiré les feuillets de MAC issus de CML afin 

d’utiliser uniquement des feuillets issus de fibroblastes191. Pendant des années, l’équipe du 

Dr. L’Heureux a montré l’efficacité de cette stratégie et les performances de ces greffons 

vasculaires, à travers de nombreuses études pré-cliniques et cliniques18,32–34,179,191,192. Ces 

travaux ont notamment montré le succès de greffons allogéniques, non endothélialisés, et 

dévitalisés.  

Cependant, en dépit des résultats prometteurs, la méthode de production de ces 

substituts vasculaires était longue, coûteuse et complexe, notamment avec la nécessité 

d’utiliser un bioréacteur pendant des mois. L’ensemble de ces obstacles et la situation 

économique post-2008 a rendu le financement d’un essai clinique de phase III difficile. Afin de 

dépasser ces limites, le groupe du Dr. L’Heureux a choisi d’utiliser une technique d’assemblage 

textile200,201. Les premiers travaux du groupe ont montré qu’il est possible d’obtenir des 

rubans à partir des feuillets de MAC. La largeur des rubans peut être contrôlée, et ils peuvent 

être utilisés comme tels, ou torsadés, permettant l’obtention d’un fil avec une certaine 

élasticité. Ainsi, en quelques jours de tissage, un substitut vasculaire humain, aux propriétés 
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mécaniques supra-physiologiques, peut être produit201. Dans la suite du développement de 

ce substitut vasculaire tissé, le groupe a réussi à produire des feuillets de MAC à partir de 

fibroblastes ovins, afin de pouvoir implanter et étudier le greffon dans un modèle allogénique, 

chez le mouton202. Un premier prototype de substitut vasculaire ovin a été produit et 

possédait, comme le prototype humain, des propriétés supra-physiologiques, tant au niveau 

de l’épaisseur de la paroi que de la résistance mécanique. Or, cette résistance mécanique 

supra-physiologique entraînera un décalage important avec l’élasticité des vaisseaux natifs 

une fois implanté. Ce phénomène, bien connu et démontré dans la recherche vasculaire, 

augmente les chances de l’échec du greffon, notamment avec la formation d’hyperplasie 

intimale25–28,30,31.  

Ainsi, l’objectif général de cette thèse était de développer un substitut vasculaire ovin 

aux propriétés structurales et mécaniques plus proches de celles des vaisseaux natifs et de 

l’implanter afin d’étudier son remodelage dans un contexte de pontage artérioveineux 

allogénique. 

Dans la première partie de ce travail, l’objectif était d’étudier l’effet des paramètres 

d’assemblage sur les propriétés structurales et mécaniques des vaisseaux tissés. A partir de 

fils de feuillets de MAC ovine, différents modèles de tissage ont été produits en modifiant 4 

paramètres de production : 1) la force des feuillets de MAC, 2) le nombre de fils longitudinaux, 

3) la largeur des rubans utilisés pour produire le fil circonférentiel, et 4) la tension mise dans 

le fil circonférentiel pendant le tissage. Nous avons étudié l’influence de ces paramètres sur 

les 7 propriétés structurales et mécaniques suivantes des vaisseaux tissés : 1) diamètre 

interne, 2) épaisseur de la paroi, 3) densités longitudinale et circonférentielle, 4) ondulation 

de la surface de la lumière, 5) perméabilité transmurale, 6) rétention à la suture, et 7) pression 

à l’éclatement et compliance. Nous avons ainsi montré comment qu’il est possible de modifier 

et contrôler les propriétés structurales et mécaniques des substituts tissés en variant ces 

paramètres d’assemblage. Nous avons tissé un substitut vasculaire de petit diamètre (4,2 mm) 

aux propriétés optimisées par rapport au modèle initial, avec une force mécanique proche de 

celle des vaisseaux natifs. Enfin, dans le cas où une décellularisation serait nécessaire dans de 

futures études in vivo, nous avons montré qu’il est possible de produire des vaisseaux tissés 

décellularisés avec une force mécanique suffisante pour être implantés. 
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Dans la deuxième partie, l’objectif était d’adapter le substitut vasculaire tissé à une 

implantation en tant que pontage artérioveineux. En effet, un des objectifs à long terme étant 

l’utilisation de nos greffons en tant qu’accès vasculaire chez les patients sous hémodialyse, le 

but était d’étudier notre substitut dans une telle configuration chez le gros animal. Pour ce 

faire, il était nécessaire de produire un greffon au diamètre interne et aux extrémités adaptés. 

Enfin, dans la troisième partie, le but était d’implanter les substituts vasculaires 

produits dans la deuxième partie en tant que pontage artérioveineux entre l’artère carotide 

et la veine jugulaire de brebis, dans un contexte allogénique. Les objectifs étaient d’étudier la 

perméabilité des greffons à moyen terme dans un système à haut débit et haute pression, 

ainsi que le remodelage des substituts par l’hôte. Implantés 4 et 8 semaines, nous avons 

également testé la capacité des greffons tissés à être ponctionnés par une aiguille 

d’hémodialyse après 4 semaines. Des analyses histologiques et immunohistochimiques ont 

été faites afin d’identifier la réponse immunitaire de l’hôte, le remodelage du greffon ainsi 

que les cellules en présence. 

Les résultats de la première partie portant sur l’étude de l’effet des paramètres de 

tissage sur les propriétés des substituts sont présentés sous forme d’un article accepté dans 

le journal Biofabrication. Les résultats des deuxième et troisième parties, décrivant 

l’adaptation des propriétés du greffon à une implantation en tant que pontage artérioveineux 

ainsi que son utilisation en tant qu’accès vasculaire chez l’ovin, sont présentés sous forme 

d’un article qui sera soumis au journal Biomaterials lorsque les derniers implants auront été 

analysés.  
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VII. RESULTATS 

1. ARTICLE 1 : EFFETS DES PARAMETRES DE TISSAGE SUR LES PROPRIETES DE 
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Abstract 

Tissue-Engineered Vascular Grafts (TEVGs) made of human textiles have been recently 

introduced and offer remarkable biocompatibility as well as tunable mechanical properties. 

The approach combines the use of Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM) threads, 

produced by cultured cells in vitro, with weaving, a versatile assembly method that gives fine 

control over graft properties. Herein, we investigated how production parameters can modify 

the geometrical and mechanical properties of TEVGs to better match that of native blood 

vessels in order to provide long-term patency. Our goals were to decrease the mechanical 

strength and the luminal surface profile of our first generation of woven TEVGs, while 

maintaining low transmural permeability and good suture retention strength. 

Different TEVGs were produced by varying CAM sheet strength as well as weaving parameters 

such as warp count, weft ribbons width, and weft tension. An optimized design reduced the 

burst pressure by 35%, wall thickness by 38% and increased compliance by 269%. The 

improved TEVG had properties closer to that of native blood vessels, with a burst pressure of 

3492 mmHg, a wall thickness of 0.69 mm, and a compliance of 4.8%/100 mmHg, while keeping 

excellent suture retention strength (4.7 N) and low transmural permeability (24 mL·min-1·cm-

2). Moreover, the new design reduced the luminal surface profile by 48% and utilized 47% less 

CAM. With a comparable design, the use of decellularized CAM threads, instead of devitalized 

ones, led to TEVGs with much more permeable walls and higher burst pressure. 

The next step is to implant this optimized graft in an allogeneic sheep model of arteriovenous 

shunt to assess its in vivo remodeling and performance. 
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Introduction 

Small to mid-diameter vascular grafts are implanted daily by surgeons, whether it is for lower 

limb revascularization, coronary bypasses, or as arteriovenous shunts. Autologous blood 

vessels are the gold standard but these conduits have limited availability and are not always 

in the best of conditions.  While synthetic prothesis are available “off-the-shelf”, they are 

prone to thrombosis, intimal hyperplasia, and infections1–3. More than 30 years ago, Weinberg 

and Bell paved the way for the development of Tissue-Engineered Vascular Grafts (TEVGs) 

with the first biological blood vessel model4. Since then, several strategies have emerged to 

produce the best TEVG, based on scaffolds made of synthetic and natural materials5,6. 

Biological scaffolds made from mammalian extracellular matrix (ECM) have been very 

successful in tissue engineering applications7. Indeed, ECM is present in every tissue and 

guides cellular responses, tissue healing and regeneration. However, purified proteins isolated 

from animal or cadavers do not have a physiological arrangement, thus are rapidly degraded 

when implanted in vivo8–10.  ECM assembled by cells in vitro recreate a more physiological 

structure and, for this reason, can be the material of choice for tissue engineering that aims 

to produce a stable structure11–15. TEVGs based on ECM synthesized by cells in vitro have been 

proposed as promising alternatives to synthetic grafts, especially because this is a cell-friendly 

material that promotes in vivo remodeling and avoids infection11,16,17. L’Heureux et al. was the 

first to demonstrate the use of Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM) to produce 

completely biological, implantable, vascular substitutes18. These grafts, produced by rolling 

sheets of CAM to form a biological tube, were successfully implanted in humans19,20. However, 

while providing successful clinical outcomes, these TEVGs took months to produce, required 

costly bioreactors, and their mechanical properties were poorly tunable.  
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A vascular graft must, at least, withstand high pressures, be suturable, and have leak-proof 

walls to be implantable. To achieve long-term success, a key mechanical property is 

compliance. Indeed, compliance mismatch with native tissue has been well-established as a 

cause of intimal hyperplasia and vascular graft failure21–26. In addition to those mechanical 

requirements, the ideal substitute should be easily available and should allow host cells to 

function normally to fight infections (unlike synthetic materials), to repair damage (e.g., after 

puncture), or to grow the tissue (e.g., in the case of pediatric application). 

Textile technologies allow the production of fabrics with controlled geometrical and 

mechanical properties. Widely used to produce synthetic vascular substitutes, this approach 

is increasingly popular for various tissue engineering applications27,28. Recently, our group 

produced threads from devitalized CAM sheets29. These threads have been shown to be stable 

in vitro for 1 year and sterilizable with minimal denaturation30. This new shape of the material 

enables the use of textile approaches to engineer CAM-based products. Among assembly 

methods, weaving offers the possibility of creating leak-proof walls, which is a critical property 

for a vascular graft. Our first prototype of woven TEVG had an extremely high burst pressure 

and suture retention strength. However, such supraphysiological properties were associated 

with poor compliance, thus creating a mechanical mismatch with native blood vessels. 

Moreover, the first prototype had thick walls and was not flexible, which made puncturing 

and suturing the TEVGs difficult29. The main objective of this study was to understand the 

effects of weaving parameters on the properties of the TEVGs in order to correct this 

mechanical mismatch, while maintaining good suturability and low transmural permeability. 

A secondary objective was to reduce wall thickness to improve graft handling characteristics. 

An additional objective was to minimize the surface profile of the lumen of the graft to reduce 
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hemodynamic perturbations. Finally, design improvements were expected to reduce the 

amount of CAM used to limit TEVG cost. 

In this report, we demonstrate how the structural and mechanical properties of these 

completely biological woven TEVGs can be improved by adapting our material and controlling 

the assembly parameters. Such data will help to build a toolbox to produce the optimal TEVG 

to achieve long-term in vivo success, but also to produce human textiles with relevant 

properties for other applications. 
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Materials & methods 

Devitalized CAM sheet production and characterization 

CAM sheets were produced as previously described31. Sheep skin fibroblasts (SSF) were 

isolated from sheep skin biopsies as previously detailed and were seeded in 225 cm2 flasks at 

a density of 104 cells·cm-2. Cells were cultured for several weeks, depending on the desired 

strength, in DMEM/F-12 medium (Gibco®, #31331028) supplemented with 10% fetal bovine 

serum (FBS, Hyclone™ FetalClone III, #AD19958305) and 0.5 mM sodium L-ascorbate (Sigma, 

#A4034). CAM sheets were also produced in 6-well plates. Media were changed three times a 

week. Once produced, CAM sheets were quickly rinsed in sterile distilled water and frozen at 

−80 °C. When needed, sheets were thawed, rinsed in sterile distilled water, and air-dried 

under the sterile air flow of a biosafety cabinet at room temperature. Dried sheets were stored 

at −80 °C until needed. Prior to use, CAM was rehydrated in sterile water for at least 1 hour 

and used as devitalized material. A perforation test with a computer-controlled device 

(Shimadzu Autograph AGS-X series, force transducer 100 N) was done to determine CAM 

sheet strength. Six-well plate CAM sheets were held by a custom-made device and perforated 

with a spherical tip mounted with a 9-mm plastic ball at a rate of 20 mm·min−1 until rupture. 

Data were analyzed with Trapezium-X software. Thickness of fully rehydrated CAM sheets 

were determined with a bi-axial laser micrometer (Xactum, AEROEL).  

Devitalized threads production and characterization 

Two sets of threads were produced, the warp (longitudinal threads) and the weft 

(circumferential thread), as previously described29. 
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For warp threads production, thawed CAM sheets were placed in a cutting device. Circular 

blades were pressed on the sheet and the device was pushed to rotate the blades and cut the 

CAM to obtain 5-mm-wide by 17-cm-long ribbons.  

For weft production, CAM sheets were thawed and dried on the back of a thin sacrificial plastic 

sheet with a printed spiral pattern of a desired width. CAM sheets were cut with surgical 

scissors following the spiral pattern. Using this approach, two long ribbons of approximately 

1.5 meters can be produced from a single 225 cm2 sheet. Then, the internal part of one spiral 

was attached with the external part of the second one and the two ribbons were twisted 

together at a rate 5 revolutions per centimeter of length using a rotating motorized device in 

order to produce an elastic thread. Ribbons were then dried under a laminar flow hood, 

spooled, and stored at -80 °C until needed. Weft was produced from 3-mm, 4-mm and 5-mm-

wide ribbons.  

Thickness or diameter of fully rehydrated threads were determined with a bi-axial laser 

micrometer (Xactum, AEROEL). Afterwards, threads were put in between the jaws of a tensile 

test machine (Shimadzu, AGS-X, force sensor 100 N). Threads were pre-loaded at 20 mm/min 

until 0.1 N and pulled until breakup at speed of 1% of loaded initial length per second. Samples 

remained hydrated during the test and the force at failure (N) was recorded.  

CAM decellularization 

To produce decellularized woven TEVGs, CAM sheets were decellularized as previously 

described32. Briefly, frozen CAM sheets were thawed in sterile distilled water. The water was 

then replaced with 120 mL of a decellularization solution composed of 8 mM 3-[(3-

cholamidopropyl)dimethylammonio]-1-propanesulfonate (CHAPS), 1000 mM sodium chloride 

(NaCl), 25 mM ethylenediaminetetraacetic acid (EDTA), and 120 mM sodium hydroxide 
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(NaOH) diluted in 1X phosphate buffered saline (1X PBS, Gibco®, #10010023). CAM sheets 

were immerged in the solution for 6 h under strong agitation, before being rinsed three times 

in 1X PBS for 30 min and once in sterile distilled water overnight under agitation. 

Decellularized CAM sheets were used for threads production as described. To confirm efficient 

decellularization, rehydrated devitalized and decellularized 5 mm2 samples of CAM were fixed 

in a 4% of paraformaldehyde-based solution (Antigenfix, Microm Microtech) for 1 hour. After 

two rinses in 1X PBS, Triton-X 0.1% was added to the samples for 15 minutes to permeabilize 

cells membranes. Following three washing steps of 5 minutes in 1X PBS, 4′,6- diamidino-2-

phenylindole (DAPI, 1:1000, D1306, Invitrogen) was applied for 1h at room temperature. 

Images were acquired using a confocal microscope (TCS SPE, Leica microsystems). 

DNA quantification 

The DNA of devitalized and decellularized CAM sheets was quantitated to validate 

decellularization. Dry samples were weighed and DNA was extracted and purified with a 

QIAamp® DNA mini kit (Qiagen, #51304) following manufacturer’s instructions. Absorbance 

was measured with a photometer p330 (Implen) and DNA concentration was reported in ng 

per mg CAM dry weight. 

TEVG production  

TEVGs were woven on a custom-made circular loom, in plain weave and over a 4.2-mm 

diameter mandrel. The weft (circumferential thread) was inserted between a movable and a 

fixed set of tensioned warp (longitudinal thread) and then manually tensioned. The movable 

set of warp was then moved to cross over the manually tensioned weft and the latter was run 

again between the two sets of warp, and so on to create the woven TEVG. TEVGs were 

produced to test three levels for each of the 3 assembly variables tested. Warp count (total 
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number of longitudinal threads) was the first variable tested because it is easily controllable 

and, since these threads are the main component of the vessel, has the highest potential of 

significantly decreasing the amount of material used. It was decreased from 51, to 43 and 27 

threads per vessel. Weft diameter was then evaluated because it can also be well controlled 

and was expected to most effectively reduce the excessive burst strength of the initial vessel 

prototype (one of the key objectives of the optimization). It was decreased from 5 mm to 4 

and then to 3 mm. In this manual process, thinner ribbons (≤2 mm) are more difficult to handle 

without occasional breakages and, hence, were not included in this initial optimization study. 

Finally, weft tension was tested because we hypothesized that this variable could improve the 

compliance of the vessel (a property often considered essential for long-term success). Other 

assembly variables could be tested (e.g., warp width, warp tension, etc.) in further studies but 

are technically more challenging to address. TEVGs were removed from the mandrel once 

produced and fully rehydrated before analysis. 

Microcomputed tomography imaging 

TEVGs were scanned with microcomputed tomography (µCT) (V|tome|X – S model, General 

Electric) at a 8-µm resolution (500 ms exposure, 100 kV, 100 µA). Images were used to 

measure wall thickness, internal diameter and warp width with ImageJ software (National 

Institute of Health, USA). The lumen surface waviness was measured using a 3D reconstruction 

of the TEVGs done with ImageJ (1800 cross sections). Briefly, 4 orthogonal longitudinal 

sections of each TEVG were extracted from the 3D reconstructions. To evaluate the waviness 

of the luminal surface, the length and height of each “wave” within each longitudinal section 

was manually measured and all values were averaged. Hence, the mean wave length (WL) and 
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the mean wave height (Wh) were reported for each TEVG. The aspect ratio (AR) was 

determined as the ratio of the mean height over the mean length. 

Transmural permeability 

Water permeability testing was adapted from ISO standards (ISO 7198:2016). TEVGs (n=3) 

were cannulated and pressurized with water at 120 mmHg. The water leaking through the 

graft material during each of three 1-minute trials was collected and transmural permeability 

was expressed as mL∙min-1∙cm2. 

Compliance measurements 

Compliance testing was adapted from ISO standards (ISO 7198:2016). TEVGs were cannulated 

and cannulas were connected to a jig where the distance between the cannulas was fixed at 

the unpressurized length of the graft. The system was submerged in water and pressurized 

over the 80–120 mmHg pressure range three times. High resolution digital images (1.4-µm 

resolution) were recorded to measure the external diameter. The inside diameter and wall 

thickness of the TEVG at rest were obtained from µCT images. Assuming an incompressible 

wall, compliance (in %/100 mmHg) was calculated as follows: 

% compliance / 100 mmHg =  

𝑅𝑖𝑝2 − 𝑅𝑖𝑝1

𝑅𝑝𝑖

𝑝2 − 𝑝1
× 104 

Where: 

p1 = 80 mmHg 

p2 = 120 mmHg 

Ripx = internal radius at pressure x 
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Suture retention testing 

Suture retention was performed following ISO standards (ISO 7198:2016) as previously 

described33. Suture retention strength was measured with loop of 6/0 polypropylene suture 

(SMI) traversing the wall at 2 mm from one extremity of the TEVG and pulled at a steady rate 

of 150 mm/min with a uniaxial tensile testing device until failure (100-N load cell, Shimadzu 

Autograph AGS-X series). The maximum force applied was recorded digitally by the software 

TrapeziumX (Shimadzu). Both extremities of each TEVG were tested. 

Burst pressure measurements 

Burst pressure was performed following ISO standards (ISO 7198:2016). The test was done as 

previously described with some modifications33. A thin latex balloon was used in the TEVG to 

avoid leakage at high pressure. TEVGs were cannulated and slowly pressurized with nitrogen 

until failure. A digital pressure gauge LEO5 (Keller) with its data acquisition system (Kolibri 

Desktop, Keller) and a computer were used to record the pressure at a sampling rate of 10 Hz. 

All ruptures occurred away from the connection to the cannulas. The pressure needed to 

dilate the balloon to a diameter larger than that of the TEVG (100 mmHg) was negligible 

compared to the burst pressure. 

Computational Fluid Dynamics 

The computed tomography scans of the TEVGs were processed with the open source software 

MeshLab (https://www.meshlab.net/) where only the inner surface of the TEVG (lumen) was 

kept. ANSYS SpaceClaim (ANSYS, Inc.) was used to fill the lumen and thus create the inner 

volume. The fluid volume was then discretized using the ANSYS Meshing tool. The inlet face 

was set as a velocity inlet with a constant velocity of 0.168 m/s. The outlet face was set as a 
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pressure outlet with a gauge pressure of 100 mmHg. The density of the blood was set as 1060 

kg/m3, while TEVG wall was set as rigid and static. 

The wall shear stress was described by: 𝜏𝑤 = 𝜇 (
𝜕𝑢

𝜕𝑦
)
𝑦=0

 (1) 

Where 𝜇 represents the viscosity of the fluid, 𝑢 the velocity parallel to the wall and 𝑦 the 

perpendicular distance to the wall. The incompressible continuity and momentum equations 

were given according to: 

∇�⃗� = 0 (2) 

ρ
∂�⃗⃗� 

∂t
+ ρ�⃗� ∙ ∇�⃗� = −∇p + ∇ ∙ τ⃗ ⃗ + 𝐹  (3) 

The Quemada viscosity model was used to create a user-defined viscosity in the fluid solver of 

the commercial software Ansys Fluent (ANSYS, Inc.)34. The viscosity 𝜇 was expressed as: 

𝜇 = 𝜇0 (1 − 0.5𝐻𝑐𝑡 ∙ 𝑘𝑄)−2 (4) 

Where 𝜇0=0.00167 Pa·S and the hematocrit level is 𝐻𝑐𝑡 = 0.45 . The influence of the local 

shear rate �̇� and the critical shear rate �̇�𝑐 =5 S-1 was modelled using the intrinsic viscosity34: 

 𝑘𝑄=
𝑘0+𝑘∞(�̇�/�̇�𝑐)

0.5

1+(�̇�/�̇�𝑐)0.5  (5) 

Where 𝑘∞ = 1.5 and 𝑘0 = 4 are the values for infinitely large and vanishing shear rate, 

respectively.  

Ansys Fluent (ANSYS, Inc.) was used to solve the fluid flow equations and compute wall shear 

stress through the TEVGs. 
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Statistical analysis  

All statistical analyses were performed with GraphPad Prism, Version 8 (GraphPad Software 

Inc.). Data are presented as mean ± standard deviation (SD). The normality of the data 

distribution was checked with a Shapiro-Wilk test. Differences between groups were 

determined using unpaired t-tests (two tailed) or one-way ANOVA tests with Tukey’s multiple 

comparison test, as specified in the result section. Differences were considered significant for 

p < 0.05.     
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Results 

TEVG fabrication 

Figure 1 illustrates the steps involved in TEVG production. Thawed CAM sheets (Figure 1a) are 

used to produce warp and weft threads. Warp threads are made from 5-mm wide ribbons of 

CAM (Figure 1b-d). Weft threads are produced from two long ribbons of CAM twisted together 

(Figure 1e-g). Two ribbons are used to produce the weft so the thread can better resist weekly 

repeated punctures in a hemodialysis context. The twisting aims to produce an elastic thread.  

 

Figure 1. Production of a woven TEVG. (a) Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM) sheets were cut to 

produce two different types of threads. (b-d) The warp was made up of group of 5-mm-wide ribbons cut 

along the long axis of the sheet. Once cut, the ribbons folded onto themselves and looked like threads. 

(e-g) The weft was made from 2 long ribbons cut in a spiral pattern in a CAM sheet that was dried over 

a plastic sheet. The ribbons (1.5 m) were twisted together (5 rev/cm) to form one cohesive and elastic 

thread. (h) The warp is tensioned in the longitudinal axis, and around, a 4.2-mm mandrel in a custom-

made circular loom. The weft will be repeatedly passed between the two sets of warp ribbons to form a 

plain weave as described previously
29

. 
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The weft is repeatedly slipped between a movable and a fixed set of tensioned warp threads 

to produce a vascular graft with a homogeneous wall (Figure 1h). Modified weaving 

parameters were warp count (the total number of longitudinal ribbons), weft ribbons width 

(width of the 2 ribbons used to produce the weft thread) and weft tension used during TEVG 

weaving. 

Effect of CAM sheet strength 

In order to reduce the supraphysiological strength, and associated stiffness, of our first 

generation of woven TEVGs, we first investigated the effect of CAM sheet strength. The 

structural and mechanical properties of TEVGs produced from either stronger or weaker CAM 

sheets are presented in Figure 2. Our group previously showed that the strength of CAM 

sheets can be adjusted with the time of culture during production29,31. Here, we produced 

TEVGs from CAM sheets batches with either a perforation strength of 1162 ± 194 gram-force, 

referred as “Strong sheets”, or a perforation strength of 485 ± 93 gram-force, referred as 

“Weak sheets” (Figure 2a-c). A lower perforation strength was associated with thinner CAM 

sheets, which produced weft threads with a smaller diameter (Figure 2d, e). As anticipated, 

when comparing the TEVGs produced from either stronger or weaker CAM sheets, a 22% 

decrease in weft thread diameter led to a similar increase in weft density (19%) (Figure 2f). As 

expected, the 40% decrease in weft thread volume resulted in a considerable decrease of 32% 

in the burst pressure of TEVGs while internal diameter was kept constant, which is consistent 

with the loss of strength in the weaker CAM sheets (Figure 2G, Suppl. Figure 1a). More 

surprisingly, the decrease in wall thickness between TEVGs from stronger and weaker CAM 

sheets was limited to 10% (Suppl. Figure 1b).  
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Figure 2. Structural and mechanical properties of TEVGs produced from CAM sheets with 

different strengths. (a) Macroscopic view of a CAM sheet. (b, c) Representative transversal views 

from 3D reconstructions of TEVGs (μCT) produced from either stronger or weaker CAM sheets (t: 

wall thickness). (d) Thickness of CAM sheets as a function of their strength. (e) Weft thread 

diameter and (f) weft density in the woven TEVGs as a function of the strength of the CAM sheets. 

(g) Burst pressure of TEVGs produced from weaker CAM sheets decreased in comparison to the 

ones produced from stronger CAM sheets, while (h) suture retention strength (n = 6) and (i) 

transmural permeability were unchanged. The red dots lines represent the burst pressure (2480 

mmHg) and the suture retention strength (1.8 N) of the human saphenous vein
39

, and the 

maximal permeability (50 mL·min
-1

·cm
-2

) recommended for implantability
35

, respectively. Results 

are expressed as mean ± SD, n = 3. * denotes p < 0.05 (unpaired t test and Shapiro-Wilk test). 
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The suture retention strength as well as the permeability of TEVGs were not significantly 

influenced by the strength of the CAM sheets (Figure 2h, i). Altogether, these results 

demonstrated that using weaker CAM sheets allowed us to produce significantly less strong 

TEVGs while keeping high suture retention strength and low permeability. Therefore, the 

weaker CAM sheets were used for the rest of the studies on the modification of weaving 

parameters. Although we were able to reduce the supraphysiological strength of our TEVG by 

lowering the strength of our material, our substitute remained thick, poorly flexible, and still 

had a very wavy luminal surface (Suppl. Figure 1c). Therefore, we varied weaving parameters 

to further optimize our woven graft. 

Effect of warp count 

We first investigated the effect of decreasing the number of longitudinal threads (warp). The 

structural properties of TEVGs woven with warp counts of 51, 43 and 27 are presented in 

Figure 3. Both macroscopic images and 3D reconstruction from µCT images of our grafts were 

used for analysis (Figure 3a, b). A decrease in warp count gave more room for the ribbons to 

spread out in the circumferential direction and even allowed the weft to become visible 

(Figure 3c, d). Quantification showed the expected decrease in circumferential warp density 

and an increase in warp ribbon width (Figure 3e, f). When comparing the denser and looser 

designs, a 47% decrease in warp count led to a 28% decrease in warp density and a 36% 

increase in ribbon width. As expected, the more flattened warp observed with lower warp 

counts produced thinner walls (Figure 3g-i). Lowering the warp count had the unexpected 

effect of reducing the vessel diameter (Figure 3g, h, j). Indeed, once removed from the 4.2-

mm-mandrel of the loom and fully hydrated, the TEVGs with the lowest warp count 

significantly contracted. This contraction is the result of the tension that is applied to the weft 
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during the weaving process: with more space between the warp ribbons, the stretched weft 

was able to pull them back together to a certain degree once removed from the mandrel.  

  
Figure 3. Structural properties of TEVGs woven with different warp counts. (a) Macroscopic side view 

of the graft and (b) its 3D reconstruction made from μCT images (warp count = 27). (c, d) Closer views 

of the TEVG outer surface comparing 51 and 27 warp count designs. Double headed arrows point out 

the change in warp ribbon width and orange arrow shows the exposed weft. (e, f) Lowering warp count 

led to a measurable decrease in circumferential warp density and increase in warp ribbon width. (g, h) 

Representative transversal views from μCT 3D reconstructions of TEVGs woven with either 51 or 27 

warp counts (t: wall thickness; ID: internal diameter). (i) Wall thickness but also (j) internal diameter 

were significantly decreased with lower warp counts. Results are expressed as mean ± SD, n = 3.  *, **, 

*** and **** denotes p < 0.05, 0.01, 0.001 and 0.0001 respectively (one-way ANOVA and Tukey’s 

multiple comparisons test). 
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The key mechanical properties of the TEVGs woven with different warp counts are presented 

in Figure 4.  

  

Figure 4. Mechanical properties of TEVGs woven with different warp counts. (a) Macroscopic view 

of a TEVG lined with a blue balloon pre-burst pressure test and (b) post-test. (c) Burst pressure, (d) 

suture retention strength (n = 6) and (e) transmural permeability of the TEVGs woven with a 

different number of warp threads. The red dots lines represent the burst pressure (2480 mmHg) and 

the suture retention strength (1.8 N) of the human saphenous vein
39

, and the maximal permeability 

(50 mL·min
-1

·cm
-2

) recommended for implantability
35

, respectively. Results are expressed as mean ± 

SD, n = 3 unless otherwise stated (one-way ANOVA and Tukey’s multiple comparisons test). 
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Burst pressure is an important indicator of graft implantability and reaching sufficient values 

in completely biological grafts has been a challenge for many approaches. Failure was always 

observed at pressures that exceeded that of human saphenous veins (2480 mmHg), a conduit 

routinely used for revascularization surgeries. The burst did not occur at a specific location of 

the TEVG, which demonstrated the homogeneity of the weaving (Figure 4a-c). No significant 

differences in burst pressure were observed between the groups (Figure 4c). This is consistent 

with the fact that all groups had similar weft density (number of weft threads per centimeter 

in length) since circumferential stress is the cause of failure in burst tests (Suppl. Figure 2). No 

significant differences between the three graft designs were seen when looking at two other 

implantability-related properties: suture retention strength and transmural permeability 

(Figure 4d, e). Finally, a non-statistically significant upward trend was also noted when 

measuring graft compliance, a property linked to long-term performance (Suppl. Figure 3). 

Overall, these results showed that lowering the warp count from 51 to 27 produced thinner-

walled grafts while reducing material requirements by almost half and keeping implantability 

properties unchanged. Consequently, a warp count of 27 was used for the rest of the studies. 

Effect of weft ribbons width 

In addition to reducing the supraphysiologic strength of the vessels to bring it closer to that of 

native vessels, one of the objectives of this study was to lower wall thickness to make TEVGs 

more flexible and usable. We hypothesized both objectives could be achieved by reducing the 

amount of material in the weft, which supports most of the stress since circumferential stress 

in a tube is twice that of the longitudinal one. Hence, we produced TEVGs woven with a weft 

made from ribbons of narrower width: from 5 down to 4, and to 3 mm. As expected, using 

two 3-mm-wide ribbons twisted together resulted in a weft thread with a significantly smaller 
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diameter (Figure 5a, b), which in turn resulted in TEVGs with a significantly higher weft density 

(≈40% increase from 5 to 3 mm) (Figure 5c). 

 

Moreover, this resulted in TEVGs with thinner walls, as seen on the cross sections of 3D 

reconstruction from µCT (Figure 5d-f). However, an unforeseen effect of using a thinner weft 

thread was that the internal diameter of TEVGs woven increased slightly, but statistically 

significantly, when using a thinner thread (Figure 5d, e, g). This phenomenon is likely due to 

the fact that less tension was put in the weft when weaving with the more fragile thinner 

Figure 5. Influence of weft ribbons width on thread diameter and structural properties of woven 

TEVGs. (a) Close view of the thread used for the weft (two 5-mm wide ribbons twisted together at 5 

rev/cm). (b) Weft thread diameter and (c) weft density in the woven TEVGs as a function of the 

width of the ribbons used. (d, e) Representative cross sections of µCT 3D reconstructions of TEVGs 

woven with a weft made from two 5-mm-wide ribbons and two 3-mm-wide ribbons, respectively (t: 

wall thickness; ID: internal diameter). (f) Wall thickness and (g) internal diameter of TEVGs woven 

with weft of different thickness. Results are expressed as mean ± SD, n = 3. * denotes p < 0.05 (one-

way ANOVA and Tukey’s multiple comparisons test). 
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threads. This produced a fabric with less internal tension, which did not contract as much once 

removed from the mandrel of the loom. 

Somewhat surprisingly, despite using a weft thread that contained 40% less material, the 

implantability-related properties of the TEVGs did not change significantly (Figure 6). This loss 

in material may have been compensated by the 40% increase in weft density previously 

shown. Suture retention strength tended to decrease with lower weft ribbons width (≈17% 

decrease from 5 to 3 mm), but it remained far above the suture retention strength of the 

human saphenous vein, a conduit commonly used in vascular surgery (Figure 6a-d). Similarly, 

no significant differences in burst pressure and transmural permeability were observed 

between the different groups (Figure 6e-f). The compliance tended to slightly increase when 

lowering weft ribbons width from 4 to 3 mm, although no significant differences were 

observed. (Suppl. Figure 4).  Taken together, these results showed that lowering the weft 

ribbons width from 5 to 3 mm reduced wall thickness and improved flexibility of the TEVGs, 

while keeping sufficiently strong implantability properties. Consequently, weft threads made 

of two 3-mm-wide ribbons were used for the rest of the studies. 
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Figure 6. Mechanical properties of TEVGs woven with different weft ribbons width. (a) A single 

stich of 6/0 surgical suture is placed at the end of the TEVG to test the suture retention strength. 

(b) The suture is pulled at a constant rate until (c) failure of the weft. (d) Suture retention strength 

(n = 6), (e) burst pressure and (f) transmural permeability of the TEVGs woven with different weft 

ribbons width. The red dots lines represent the suture retention strength (1.8 N) and the burst 

pressure (2480 mmHg) of the human saphenous vein
39

, and the maximal permeability (50 

mL·min
-1

·cm
-2

) recommended for implantability
35

, respectively. Results are expressed as mean ± 

SD, n = 3 unless otherwise stated (one-way ANOVA and Tukey’s multiple comparisons test). 



137 
 

Effect of weft tension 

The observation that some TEVGs contracted once removed from the weaving mandrel 

(Figures 3j and 5g) led us to hypothesize that we were losing the potential elasticity of the 

twisted weft ribbon by completely pretensioning it during the weaving process. Since one of 

the objectives of this study was to improve TEVG compliance, we tested the effect of manually 

applying different tension levels during weaving. TEVGs were woven either loosely (“low” 

tension), as tightly as possible (“high”), or at an intermediary level (“medium”). 

When looking at the radial cross section of TEVGs woven with a high or a low tension in the 

weft (Figure 7a, b), we can observe that a low tension during weaving significantly increased 

the internal diameter in comparison to a high tension (4.2 ± 0.1 mm and 3.7 ± 0.2 mm, 

respectively) and decreased warp density by 9% (Figure 7c, d). The fact that compliance was 

significantly increased with a lower tension, from 2.9 to 4.8 %/100mmHg, supports our 

hypothesis (Figure 7e). Whereas the internal diameter only increased by 13%, the compliance 

increased by 66%. This difference in variation supports the idea that this increase in 

compliance is not primarily due to the increase in diameter. As anticipated, the permeability 

was significantly increased in the less tightly woven TEVGs in comparison to the other groups 

(Figure 7f, g). However, the value (24 ± 8 mL·min-1·cm-2) remains way below 50 mL·min-1·cm-

2, which is a threshold often recommended for clinical applicability35. Wall thickness, burst 

pressure and suture retention strength were not significantly changed (Suppl. Figure 5a-c). 

After this optimization process, the new TEVG displayed mechanical properties that were 

lower than those of the first prototype, and closer to those of native blood vessels, which are 

the gold standard for vascular reconstruction (Table I). Moreover, a greater flexibility of the 

TEVG was noticeable when handling it.  
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Figure 7. Influence of weft tension on the structural and mechanical properties of woven TEVGs. (a, 

b) Transversal cut of 3D reconstructed woven TEVGs with (a) high tension and (b) low tension in the 

weft (ID: internal diameter). (c) Internal diameter and (d) warp density were significantly influenced 

by the tension applied to the weft. (e) Compliance and (f, g) transmural permeability were 

significantly increased by a lower tension in the weft. The red dots line represents the maximal 

permeability (50 mL·min
-1

·cm
-2

) recommended for implantability
35

. Results are expressed as mean ± 

SD, n = 3. * and ** denotes p < 0.05 and 0.01, respectively (one-way ANOVA and Tukey’s multiple 

comparisons test). 
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TEVG 
Burst pressure 
(mmHg) 
 

Suture 
retention 
Strength (N) 
 

Transmural 
permeability 
(mL/min/cm2) 
 

Compliance 
(%/100 mmHg) 
 

1st prototype ovine 
TEVG 

5337 ± 851 
n = 3 

5.5 ± 1.1 
n = 6 

4.3 ± 2.3 
n = 3 

1.3 ± 0.8 
n = 3 

Optimized ovine TEVG 3492 ± 307 
n = 3 (p < 0.05)* 

4.8 ± 1 
n = 6 (p > 
0.05)* 

24.4 ± 8 
n = 3 (p < 0.05)* 

4.8 ± 0.6 
n = 3 (p < 0.01)* 

Human internal 
mammary artery33 

3196 ± 1264  
n = 16 

1.38 ± 0.50  
n = 6 

N/A 
11.5 ± 3.9 
n = 7 

Human saphenous 
vein39, 44 

2480 ± 470 
n = 10 

1.8 ± 0.3 
n = 10 

N/A 
1.5 ± 0.4 
n not specified 

TEVGs produced by 
Niklason et al.13 

2914 ± 928  
n = 5  

2.10 ± 0.53  
n = 109 

N/A - 

TEVGs produced by 
Tranquillo et al.11 

3164 ± 325  
n = 6  

1.99 ± 0.56  
n = 6 N/A - 

 

Lumen surface waviness 

Since we aimed to produce a vascular graft with a surface that would minimize blood flow 

disturbance, the effects of weaving parameters on the surface waviness were of particular 

interest. Longitudinal cross sections of the walls of the TEVGs show the surface profile of the 

luminal surface (Figure 8a). We quantified the waviness of our samples by measuring the 

mean length and height of the waves (Figure 8b). We used the aspect ratio (height over length) 

to quantify the steepness of the wave. When we used a thinner weft ribbon, we saw that we 

produced a thinner wall with a higher weft density (Figure 5c, f). In Figure 8c, we can visualize 

these effects. Quantification of the waviness revealed that using a thinner weft also reduced 

the length and the height, but not the aspect ratio, of the waves (Figure 8d). However, we can 

see that using a lower warp count reduced the height and the aspect ratio, but not the length, 

Table I. Mechanical properties of optimized woven TEVG compared to native blood vessels and 

biological TEVGs. 

* Indicates comparison with the 1
st

 prototype ovine TEVG. “-“ Indicates that data that were not 

reported. “N/A” indicates that measurements were not applicable. 
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of the waves (Figure 8e). Neither the strength of CAM sheets nor weft tension had a significant 

effect of the waviness of woven TEVGs (Suppl. Figure 1c and Suppl. Figure 6). 

 

 

 

Figure 8. Effect of warp count and weft ribbons width on the luminal surface waviness of woven TEVGs. 

(a) Longitudinal section of a µCT 3D reconstruction of a woven TEVG with (b) a higher magnification 

view of the waves on the luminal surface (W
L
: length of the wave; W

h
: height of the wave; AR: aspect 

ratio). (c) Longitudinal binary images of the walls of TEVGs woven with weft made of two 5-mm-wide 

or 3-mm-wide ribbons twisted together. (d) Effect of the weft size on the waviness of the luminal 

surface (warp count: 27). (e) Effect of the warp count on the waviness of the luminal surface (weft: 5-

mm-wide ribbons). Results are expressed as mean ± SD, n = 3. * p < 0.05 (one-way ANOVA and Tukey’s 

multiple comparisons test). 
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Computational fluid dynamics (CFD) simulations of blood flow 

Next, we wanted to evaluate the effect of changes in weaving design on wall shear stress 

(WSS). Representative CFD models were made from µCT images of the TEVGs from our initial 

weaving design (warp count: 51, weft size: 2 x 5-mm-wide ribbons, weft tension: high) and 

from grafts with the optimized weaving design (warp count: 27, weft size: 2 x 3-mm-wide 

ribbons, weft tension: low) to simulate blood flow within the grafts (Figure 9a, b). These 

models predicted that peak shear stress will be generated at the top of the waves with much 

lower WSS in the valleys between the weft threads. These models also indicated that the 

optimized design will generate lower peak shear stress as well as a more homogenous WSS. 

Quantification of WSS value frequencies confirmed these observations as it revealed that 

intermediate values were more common on the optimized surface while extreme values were 

rarer (Figure 9c). Cumulative frequencies of WSS values were calculated over three ranges: 

low (<0.5 Pa), normal (0.5-3 Pa) and high (>3 Pa) wall shear stress (Figure 9d). The results 

showed higher frequency over the normal WSS range for the TEVG with the optimized design, 

with a frequency reduction of 19% and 8% in the high and low WSS ranges respectively. 
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Figure 9. Effect of luminal surface waviness of woven TEVGs on wall shear stress (WSS) 

simulation. (a, b) CFD simulation of WSS distribution in representative 3D reconstructions of 

woven TEVGs made from (a) the first design and (b) the optimized design. (c) Frequency of WSS 

values in TEVGs made according to the initial or optimized design. The green hashed zone 

represents the difference in WSS frequency in the range of normal WSS (0.5 – 3 Pa); the red 

hashed zones represent the difference in WSS frequency in the range of low (<0.5 Pa) and high 

WSS (>3 Pa). (d) Cumulative frequency of WSS values over low, normal, and high WSS ranges for 

both models.  
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Overview of the effect of weaving parameters on TEVG properties 

Figure 10 summarizes what was learned about the effect of weaving parameters on the TEVG 

properties. 

 

Effect of the decellularization process  

In this study, all experiments were performed with “devitalized” CAM (see method section). 

While previous data suggest that allogeneic “devitalized” CAM will be well-tolerated, we 

wanted to study the effect of the decellularization process on the mechanical properties of 

woven TEVGs in case this type of popular ECM treatment would become relevant32,36. Figure 

11 shows the comparison between the properties of woven TEVGs from devitalized or 

decellularized CAM sheets. DAPI staining and DNA quantification confirmed the effectiveness 

of the decellularization process of the CAM sheets (Figure 11a-c). DNA content was reduced 

by 97% to 86 ± 34 ng/mg dry CAM. Uniaxial tensile test results showed that decellularized 

Figure 10. Overview of the effect of weaving parameters on the TEVG properties. 



144 
 

ribbons had a slightly lower force at failure (-13%) than devitalized ribbons (Figure 11d). The 

weft threads made from decellularized ribbons had a significantly smaller diameter than weft 

threads made from devitalized ribbons (Figure 11e), which, consistent with earlier results 

(Figure 8d), produced a significant decrease in surface waviness (Suppl. Figure 7a). The weave 

of devitalized TEVGs had visibly wider warp thread and appeared to have a less dense weft 

than decellularized grafts (Figure 11f and g, respectively). This observation was confirmed by 

a 62% increase in weft density (Figure 11h) and a more modest, but significant, decrease in 

warp density of 10% (Figure 11i) when TEVGs were decellularized. Decellularized grafts also 

had a slightly smaller internal diameter (7%) but a much thinner (35%) wall (Suppl. Figure 7b, 

c). The most important difference between devitalized and decellularized TEVGs was the much 

higher transmural permeability (288%) of decellularized TEVGs (Figure 9j). Decellularized 

TEVGs had a significant higher burst pressure (96%) but unchanged suture retention strength 

compared to devitalized TEVGs (Figure 11k, l). Finally, consistent with the increased burst 

pressure, the decellularized TEVGs had a significantly lower compliance (Figure 11m). 
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Figure 11. Decellularization of CAM sheets and mechanical properties of woven TEVGs. (a, b) DAPI 

staining of (a) devitalized and (b) decellularized CAM sheets, confirmed by (c) DNA quantification. (d) 

Force at failure of devitalized and decellularized threads (n = 6, one representative experiment out of 

three). (e) Weft thread diameter as a function of devitalization or decellularization. Weaving with 

either (f) devitalized or (g) decellularized threads produced a homogenous wall, although (h) weft 

density was significantly higher in TEVGs from decellularized CAM, as shown by brackets of equal 

length. The blue arrows show a warp thread whereas the yellows arrows show the weft in both TEVGs. 

Devit: devitalized, Decell: decellularized. (i) Warp density was slightly but significantly decreased in 

decellularized TEVGs. (j) A much higher permeability was observed in decellularized TEVGs. (k) Burst 

pressure of decellularized TEVGs increased in comparison to devitalized ones, while (l) suture retention 

strength (n = 6) was unchanged. (m) A much higher compliance was observed in TEVGs woven with 

devitalized threads. The red dots lines in j, k and l represent the maximal permeability (50 mL·min
-1

·cm
-

2
) recommended for implantability

35
, the burst pressure (2480 mmHg) and suture retention strength 

(1.8 N) of the human saphenous vein
39

, respectively. Results are expressed as mean ± SD, n = 3 unless 

otherwise stated. *, ** and *** denotes p < 0.05, 0.01 and 0.005, respectively (unpaired t test and 

Shapiro-Wilk test). 
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Discussion 

Mechanical mismatch between a vascular graft and the host artery is considered as an 

important cause of intimal hyperplasia, which is a major cause of graft failure21,23–26,37. Our 

group recently published two studies in which TEVGs were woven either from CAM or human 

amniotic membrane threads29,38. Both grafts displayed burst pressure, suture retention 

strength, and transmural permeability that would support implantation, but would create a 

mechanical mismatch with native blood vessels. In the amniotic membrane study, high 

transmural permeability was reduced by using wider threads38. In the current study, we took 

advantage of the versatility of textile assembly to better understand how to control the overall 

properties of our woven CAM-based TEVG. We investigated the effects of CAM sheet strength 

as well as the effects of three key weaving parameters: warp counts, weft width and weft 

tension during weaving. The optimized woven TEVGs with weaker CAM sheets displayed a 

burst pressure and a compliance closer to native blood vessels, while still having high suture 

retention strength and low transmural permeability. In addition, this design required only half 

the material originally needed. They had thinner walls, which would make them more 

convenient for clinical use because of their increased flexibility and easier suturability. 

Moreover, the lumen surface waviness was decreased to reduce high wall shear stress regions. 

Finally, we demonstrated the feasibility of producing decellularized woven TEVGs with 

mechanical properties suitable for implantation, although the decellularization process 

significantly changed the overall properties of the woven substitutes. 

Burst pressure, and more generally mechanical strength, is an essential property for the 

implantation of a vascular graft. The burst pressure of the human saphenous vein (≈2500 

mmHg) is often taken as the minimum required burst pressure for vascular substitute 
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development39. Surprisingly, excessive burst pressure values are not discussed in TEVGs 

studies, despite the fact that high burst pressure should lead to mechanical mismatch24,25. Our 

first woven TEVGs safely withstood blood pressure once implanted, but displayed a much 

higher burst pressure than native blood vessels (>5000 mmHg)29. In this work, we effectively 

reduced their burst pressure primarily by using CAM sheets with lower puncture strength. As 

far as weaving parameters are concerned, we did not expect the warp count to influence burst 

pressure since this property depends on circumferential stress, also known as the hoop stress, 

which should be carried by the weft thread. Nonetheless, we observed an increasing trend in 

burst pressure (38%). This surprising result may be linked to an unforeseen effect of 

decreasing the warp count. Indeed, lowering the warp count allowed for an increase 

compression of the warp in the circumferential direction, resulting in a smaller diameter (-

23%) despite using the same support mandrel. We hypothesize that this decrease in diameter, 

which would reduce the circumferential stress for a given pressure, largely explains the trend 

of decreasing burst pressure. However, we did expect to significantly decrease the burst 

pressure by lowering weft ribbons width from 5 mm to 3 mm. But, since weft density 

concomitantly increased, it compensated for the reduced weft ribbon width, and no 

significant change in burst pressure was observed. Lastly, we did not expect to lower the burst 

pressure by lowering weft tension. Although the internal diameter increased with lower 

tension, this change was minor (14%) and resulted in no significant changes in burst pressure. 

After optimizing all the production parameters, TEVGs displayed a burst pressure in the range 

of human small diameter arteries (≈3500 mmHg)33.  

The transmural permeability of a vascular substitute remains an important property and 50 

mL·min-1·cm-2 is often suggested in the literature as a threshold35. The permeability of our 

optimized woven TEVG was approximately half this value. By decreasing warp count to 27 
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warp threads, we decreased warp density from 3.6 to 2.6 threads per mm (-28%), without any 

visible effect on transmural permeability. However, when we reduced warp density from 2.3 

to 2.1 threads per mm (-9%) by reducing tension in the weft thread, leakage was increased by 

more than 24 folds. This indicates that transmural permeability does not change progressively 

with warp density but rather that there is a density threshold below which it increases 

drastically. 

Wall thickness has been shown to affect the in vivo remodeling of vascular substitutes. Indeed, 

a wall thickness closer to that of native blood vessel demonstrated better compliance and kink 

resistance, and led to the generation of a more native neotissu40,41. Moreover, thicker walls 

make the substitute more challenging to handle and suture. Wall thickness of biological TEVGs 

is usually measured in vitro by analysis of histological images. Here, wall thickness of woven 

TEVGs was measured with µCT, which allowed us to image the TEVG without causing structural 

changes through dehydration and harsh chemical treatments. In this study, we showed that 

by mainly decreasing the warp count and weft ribbons width, we reduced wall thickness of 

TEVGs by 38%, from 1.12 mm down to 0.69 mm, which is similar to that of the human coronary 

artery42. In the end, we reduced the amount of material used by 60% compared with the 

original design. With the new design, we produced an optimized TEVG with thinner walls, 

which is easier to handle and suture, while drastically reducing production costs. 

Although burst pressure, permeability and suture retention strength are preconditions for the 

implantation and short-term success of a TEVG, compliance is of importance when it comes 

to mid- to long-term patency23,25,43. In this study, despite the fact that a decreasing warp count 

or weft ribbons width produced a slightly more flexible TEVG with thinner walls, these changes 

only resulted in a trend of decreasing in compliance. Woven structures are inherently less 
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compliant than knitted ones, but we chose that textile assembly method for its ability to 

produce leakproof walls. Nonetheless, we attempted to introduce elasticity in the 

circumferential direction of the graft by using a weft made from two ribbons twisted together. 

However, we hypothesized that the weft was prestretched when TEVG were woven with a 

high tension, thus cancelling its elasticity. While controlling tension in this thread was 

challenging since these TEVGs were handmade at this stage, we demonstrated that the 

compliance of the TEVGs was significantly increased by lowering weft tension. This is likely the 

result of preserving the elasticity in the twisted thread. Alternatively, the increase in 

compliance could be the result of the concomitant increase in internal diameter since 

properties are related. However, the internal diameter increased by only 14% while the 

compliance increased by 66%, suggesting that most of the change in compliance was due to a 

lower tension in the weft. Our final design produced a TEVG with a compliance of 4.8%/100 

mmHg. This value compares favorably with the current gold standard conduits for vascular 

repair as it exceeds the compliance of the saphenous vein (1.5%/100 mmHg) and is closer, in 

comparison to our first prototype, to that of the internal mammary artery (11.5%/100 

mmHg)39,44. However, an important limitation is that these were short-term measurements 

that do not guaranty that this elastic behavior will persist. While long-term in vitro studies can 

be envisioned, their ability to predict in vivo results can also be limited considering that a 

biological tissue-engineered graft is expected to be significantly remodeled after 

implantation17,45–47.  

Another intrinsic property of a woven TEVG is a wavy luminal surface. Flow oscillations and 

wall shear stress are well-known for influencing cell behavior and in vivo remodeling48,49. In 

particular, low shear stress zones have been correlated with the development of intimal 

hyperplasia50,51. Sho et al. showed that a low wall shear stress (below 5 dynes/cm2) increases 
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intimal thickening51. To minimize the surface profile of our TEVG, we decreased luminal 

waviness by lowering the warp count and weft ribbons width. Computational flow simulations 

predicted an important reduction of low shear stress areas in optimized TEVG compared to 

the initial design (from 11.2% to 2.5%). Additionally, simulations predicted optimized TEVG to 

have less high shear stress regions (superior to 30 dynes/cm2), which have been shown to 

promote thrombosis through platelet activation52. Overall, the waviness of the optimized 

TEVG is predicted to promote a more physiological range of wall shear stress values, which 

may limit intimal hyperplasia by promoting an antithrombotic endothelium52–55. However, it 

is important to note this numerical model was simplified as it assumed a steady and laminar 

flow and a non-pulsatile pressure. While this model did not reproduce the complex turbulent 

flow observed in hemodialysis access grafts, a general improvement of flow conditions would 

be expected nonetheless. 

Our strategy relies on the production of a non-living, allogeneic, and off-the-shelf vascular 

graft. We have favored devitalization instead of decellularization because it is a simpler 

process that does not have the potential to leave toxic residues nor to denature the 

extracellular matrix. We have shown that devitalized CAM-based TEVGs (produced by a rolled 

sheet approach) did not cause any clinically detectable immune response in the context of the 

successful implantation of three allogeneic grafts19. In a more recent study, in vivo remodeling 

and inflammatory response of CAM threads have been investigated in nude rats32. These 

animals, who have a functional innate immune system, did not aggressively degrade the CAM 

while they rapidly destroyed a clinically-used denatured ECM. Instead, a slow remodeling with 

very mild inflammation was observed and mechanically sound CAM threads could even be 

explanted after 6 months32. Taken together, these studies showed that our material is well-

accepted by the host despite the presence of cellular debris. Nonetheless, the active removal 
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of these debris by decellularization could improve the performance of CAM-based products if 

some level of immune response was to be detected in future studies. In this study, we 

demonstrated that we can effectively decellularize the CAM using a CHAPS-based protocol 

inspired by the approach of the group of Niklason56–58. Decellularized CAM threads had no 

visible nuclei in standard histology or after DAPI staining and contained only 3% of the initial 

DNA. This is similar to the results of Syedain et al. who showed that, in the case of a TEVG 

made by ovine fibroblasts cast in a fibrin gel, a DNA content reduced by more than 90% after 

decellularization did not trigger allogeneic lymphocyte activation46. While DNA content was 

slightly above the often-cited threshold of 50 ng/mg dry ECM, it is good to remember that this 

value was established as a “rule of thumb” based on disparate animal studies and should not 

be taken as a precise nor predictive value for all applications59. 

Decellularization reduced the force at failure of CAM threads by only 13%. Such small loss of 

mechanical strength after decellularization been reported multiple times for various ECM-

derived materials32,56,60,61. However, decellularization substantially reduced the volume of the 

weft thread (44%). This is consistent with the reported removal of important quantities of 

ECM components such as glycosaminoglycans (GAGs) by detergent-based 

decellularization57,62–65. A consequence of using a thinner CAM thread was that the weft 

density increased in decellularized TEVGs, resulting in a considerably higher burst pressure 

and lower compliance when compared to devitalized grafts. Moreover, this decrease in thread 

volume led to a reduced warp density, which resulted in much more permeable TEVGs. These 

results demonstrate that producing a decellularized CAM-based TEVG with clinically relevant 

mechanical properties is possible, but further optimization of the weaving design would be 

needed to develop such a graft. However, these results also show that decellularization 

drastically affects CAM properties, which suggests that the process can partly denature the 
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ECM as reported by others60,64,65. For now, we will continue to use devitalized CAM unless 

convincing evidence suggest that this material causes an immune reaction or if regulatory 

requirements demand it. 

Zhang et al. is the only other group that produced a completely biological TEVG using a textile 

approach. Their strategy relied on the use of chemically-extracted and crosslinked collagen in 

the form of threads that were knitted in a tube66. They produced a graft with satisfactory burst 

pressure but which was too porous. Therefore, they added an electrospun outer shell of 

collagen nanofibers to limit the transmural permeability inherent to knitted fabrics. However, 

the fact that permeability was not determined is somewhat surprising. Moreover, suture 

retention strength of these grafts was too low for implantation, with or without the added 

outer layer. To overcome this lack of mechanical strength, they had to resort to introducing 

biodegradable synthetic polymer threads in their constructs10. While theses grafts displayed 

burst pressure and suture retention strength appropriate for implantability, the chemically 

modified collagen and the synthetic polymers will have limited biological functions and will be 

aggressively degraded by the host. Thus, this approach will depend on the ability of the 

patient’s body to regenerate rapidly a new blood vessel to avoid the mechanical failure of the 

graft. One of the important challenges of such approaches is that the balance between 

degradation, inflammation, and regeneration can depend on patient age, health, and other 

unknown factors. One of the advantages of the CAM-based approach is that it provides a large 

window for the host to achieve the needed remodeling of the graft.  
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Conclusion 

In this study, we developed an optimized weaving design to produce a completely biological 

and ovine TEVG with improved structural and mechanical properties in comparison to our first 

prototype. By better understanding the relationship between weaving parameters and graft 

properties, we have created a knowledge base that will support the development of woven 

TEVGs or other CAM-based textiles. In particular, this toolbox could be used to adjust the graft 

design in view of in vivo performance. The next step will be to implant this optimized ovine 

TEVG as an allogeneic arteriovenous shunt to study its remodeling and performance in a 

mechanical and immunological context mimicking our clinical strategy. 
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Suppl. Figure 2. Weft density of TEVGs woven with different warp count. Results are expressed as mean 

± SD, n = 3 (one-way ANOVA and Tukey’s multiple comparisons test). 
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Suppl. Figure 1. Structural properties of TEVGs produced from CAM sheets of different strengths. (a) 

Wall thickness, (b) internal diameter and (c) wave length and height of TEVGs produced from either 

stronger or weaker CAM sheets. Results are expressed as mean ± SD, n = 3 (unpaired t test and Shapiro-

Wilk test). 
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Suppl. Figure 3. Compliance of TEVGs woven with different warp count. The TEVGs were pressurized 

from 50 to 190 mmHg only once and high-resolution digital images (1.4 µm) were recorded at every 

pressure change to measure the external diameter. The inside diameter and wall thickness at rest were 

obtained by analysing µCT images of the TEVGs. Compliance was then calculated with the formula 

described in the materials & methods section. Results are expressed as mean ± SD, n = 3 (one-way 

ANOVA and Tukey’s multiple comparisons test). 
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Suppl. Figure 4. Compliance of TEVGs woven with weft thread made from 4-mm-wide and 3-mm-wide 

ribbons. The TEVGs were pressurized over the 80-120 mmHg range three times and compliance was 

measured as described in the materials & methods section. Results are expressed as mean ± SD, n = 3 

(unpaired t test and Shapiro-Wilk test). 
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Suppl. Figure 5. Structural and mechanical properties of TEVGs woven with different weft tensions. (a) 

Wall thickness, (b) burst pressure and (c) suture retention strength of the different TEVGs. Results are 

expressed as mean ± SD, n = 3 (one-way ANOVA and Tukey’s multiple comparisons test). 
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Suppl. Figure 6. Effect of weft tension on the lumen surface waviness of woven TEVGs. Weft tension had 

no significant effect on the wave length and wave height of the lumen surface. Results are expressed as 

mean ± SD, n = 3 (one-way ANOVA and Tukey’s multiple comparisons test were performed). 
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Suppl. Figure 7. Structural properties of TEVGs woven from decellularized CAM sheets. (a) Wall 

thickness, (b) internal diameter and (c) wave length and height of decellularized TEVGs in comparison 

to devitalized ones. Results are expressed as mean ± SD, n = 3. *, ** and *** denotes p < 0.05, 0.01 and 

0.005, respectively (unpaired t test and Shapiro-Wilk test). 
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Abstract 

A functional and durable vascular access, such as arteriovenous (AV) grafts, is vital for patients 

undergoing hemodialysis. Current synthetic AV conduits made of expanded 

polytetrafluoroethylene (ePTFE) are prone to thrombosis, intimal hyperplasia and infections. 

To overcome these limitations, biological Tissue-Engineered Vascular Grafts (TEVGs) were 

produced by weaving threads made from extracellular matrix produced by ovine fibroblasts 

in culture. The substitutes (4-cm-long, 6 mm internal diameter) had a burst pressure (3169 ± 

546 mmHg) and compliance (4.4 ± 0.5 %/100 mmHg) closer to the ones of native blood vessels 

than ePTFE prostheses. A bilateral model was used to implant TEVGs and ePTFE grafts as AV 

shunts between the carotid artery and the jugular vein of sheep. Grafts were harvested after 

4- and 8-week post-implantation (n = 7 animals). Implantation of TEVGs as AV shunts was 

uneventful using standard surgical technique. TEVGs patency was 100% at 8 weeks while the 

luminal neotissue characterized was composed of smooth muscle cells, and mid-graft 

endothelialization was observed. Inflammatory response decreased between 4 and 8 weeks. 

In addition, grafts were easily punctured with hemodialysis needles at 4 weeks. In conclusion, 

we show that a biological, allogeneic, woven TEVG with structural and mechanical properties 

close to those of native blood vessels can be produced and used as a vascular access conduit 

in a large animal model. 
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Introduction 

Millions of people worldwide suffer from end-stage renal disease and are waiting to receive a 

kidney transplant [1–3]. Since the pioneering work of Kolff and Scribner in the mid-20th 

century, hemodialysis has made it possible to supplement kidney function and cope with 

limited supply of kidney donors [4–6]. A well-functioning vascular access, i.e., with a 

sufficiently high flow rate and that can resist 3 punctures weekly, is key for patients 

undergoing hemodialysis [7–9]. The autogenous arteriovenous fistula (AVF), introduced by 

Brescia and Cimino in 1966, is created by surgically connecting a vein and an artery, and is 

considered the gold standard for vascular access [10]. However, as a patient remains on 

dialysis and AVFs fail (patency rate of 46% at 1 year), the creation of a new AVF is often not 

possible or successful [11, 12]. A second-line treatment is the implantation of a vascular graft, 

usually made of synthetic material such as polytetrafluoroethylene (ePTFE) or polyester, to 

create an arteriovenous shunt (AVS) [8, 13]. However, synthetic AVS lead to considerably more 

adverse events than autogenous AVF [14, 15]. For example, synthetic AVS are more prone to 

infections due to repeated punctures, thus resulting in high morbidity [14–17]. Moreover, they 

cause a chronic inflammation response and a mechanical mismatch with native blood vessels, 

which may lead to thrombosis, intimal hyperplasia, and loss of patency [16–19]. Indeed, AVS 

patency rate is significantly lower than that of AVF, and they require more intervention to 

maintain patency [14, 20–22]. Hence, current synthetic vascular hemodialysis access are 

associated with substantially higher costs [7, 23]. Therefore, there is a critical need for new 

options. 

Tissue-Engineered Vascular Grafts (TEVGs) have emerged as an alternative to synthetic 

arteriovenous shunts in pre-clinical studies [24–28]. The biological components of these 
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engineered substitutes can resist infections much better than synthetic grafts and can be 

remodeled by the host [24, 28]. In addition, they can be autologous or allogeneic, hence 

limiting immune response and avoiding graft rejection compared to xenogeneic grafts [25, 29, 

30]. Some of these approaches have reached clinical trials and have shown promising results 

over several years in humans [29, 31–33]. However, these vascular substitutes require 

prolonged maturation in complex bioreactors, making their production complex and 

extremely costly. 

We have previously produced TEVGs made of Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM), a 

biomaterial synthesized by cultured cells in vitro [34–36]. Our group demonstrated the 

production of large CAM sheets from either human or ovine, normal, adult fibroblasts in 

commercially available 2D culture flasks [36–38]. Moreover, previous investigations have 

shown that allogeneic CAM does not elicit clinically significant adverse immune response in 

humans [29]. Recently, our group produced TEVGs by weaving human and ovine CAM threads, 

which do not require maturation in a bioreactor [36, 39]. In addition, they have tunable 

structural and mechanical properties, that can approach the ones of native blood vessels [39]. 

Therefore, the combination of this cell-friendly material with a textile-inspired assembly 

method is a promising strategy to produce an effective vascular access for patients undergoing 

hemodialysis. 

The ovine model is widely used to study vascular substitutes as arteriovenous grafts in a large 

animal [25, 27, 30, 40–42]. One of the justifications is the similarities of its vascular system 

with the one of humans, particularly in terms of vessel diameters and blood flow, as previously 

reviewed [43]. Grafts studied in this model are usually implanted for a period ranging between 

4 and 12 weeks. Indeed, it has been shown that in this high-pressure and turbulent blood flow 
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environment, the typical adverse events of this model (e.g., intimal hyperplasia and stenosis 

at the venous anastomosis and at the venous outflow) appear within this period [25, 27, 40, 

41]. 

The goal of this study was to produce and implant CAM-based woven arteriovenous grafts in 

sheep for the first time. The main objectives were to study short-term patency, inflammatory 

response, and remodeling in an allogeneic context for 8 weeks. An additional objective was to 

demonstrate the puncture resistance of the woven graft. Results of this short-term study will 

help us identify possible improvements before undertaking longer-term studies. 

Materials and methods 

TEVG production 

CAM sheets were produced as previously described [38]. Briefly, sheep fibroblasts (SSF) were 

isolated from sheep skin biopsies and were seeded in 225 cm2 flasks and in 6-well plates at a 

density of 104 cells·cm-2. Cells were cultured for 5 weeks in DMEM/F-12 medium (Gibco®, 

#31331028) supplemented with 10% fetal bovine serum (FBS, Hyclone™ FetalClone III, 

#AD19958305) and 0.5 mM sodium L-ascorbate (Sigma, #A4034). Media were changed three 

times a week. Once produced, CAM sheets were quickly rinsed in sterile distilled water and 

frozen at −80 °C. When needed, sheets were thawed, rinsed in sterile distilled water, and air-

dried under the sterile air flow of a biosafety cabinet at room temperature (about 2 hours). 

Dried sheets were stored at −80 °C until needed. Prior to use, CAM sheets were rehydrated in 

sterile water for at least 1 hour and used as a “devitalized”, i.e., non-living, material.  

Two sets of threads were produced that are referred to in the textile industry as the warp 

(longitudinal threads) and the weft (circumferential thread), as previously described [36]. For 

warp threads production, thawed CAM sheets were placed in a custom-made motorized 
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cutting device. Evenly distributed circular blades were pressed and rolled on the sheet to cut 

the CAM to obtain 5-mm-wide by 17-cm-long ribbons. For weft production, CAM sheets were 

thawed and dried on the back of a thin sacrificial plastic sheet with a spiral pattern of a desired 

width, printed on the backside. CAM sheets were cut with surgical scissors following the spiral 

pattern. Using this approach, two 3-mm-wide ribbons of approximately 1.5 meters in length 

can be produced from a single 225 cm2 sheet. Then, the internal part of one spiral was 

attached with the external part of the second one and the two ribbons were twisted together 

at a rate 5 revolutions per centimeter of length using a rotating motorized device in order to 

produce single cohesive thread. Ribbons and threads were then dried under a laminar flow 

hood, spooled, and stored at -80 °C until needed. 

TEVGs of ≈ 4 cm in length were woven on a custom-made circular loom over a 6-mm diameter 

mandrel using 39 warp (longitudinal) ribbons and in a plain weave pattern. To weave TEVG, 

the weft (circumferential thread) was inserted between a movable and a fixed set of tensioned 

warp. Then, the movable set of warp was moved to cross over the weft and the latter was run 

again between the two sets of warp, and so on. To produce angled extremities, the weft was 

passed between a decreasing number of warp threads for 8 revolutions. To "finish" the ends, 

one warp was pulled out from under 2 weft revolutions, while the adjacent warp was woven 

in place. Then, each pair of threads were tied together to obtain clean and easy-to-suture 

ends. Woven TEVGs were removed from the mandrel, air-dried under a laminar flow hood, 

sterilized with ethylene oxide and stored at -20 °C until further use. 

Mechanical characterization of the grafts 

All mechanical tests were performed as described or adapted from ISO standards (ISO 

7198:2016) as previously reported [39]. To measure water permeability, TEVGs and ePTFE 



169 
 

grafts (B. Braun, VascuGraft® NEO) were cannulated and pressurized with water at 120 mmHg. 

The water leaking through the graft material during each of three 1-minute trials was collected 

and transmural permeability was expressed as mL∙min-1∙cm2. To test compliance, the inside 

diameter and wall thickness of TEVGs at rest were obtained from µCT images. Then, TEVGs 

were cannulated and cannulas were connected to a jig where the distance between the 

cannulas was fixed at the unpressurized length of the graft. The system was submerged in 

water and pressurized over the 80–120 mmHg pressure range three times. High resolution 

digital images (1.4-µm resolution) were recorded to measure the external diameter. Assuming 

an incompressible wall, compliance (in %/100 mmHg) was calculated as follows: 

% compliance / 100 mmHg =  

𝑅𝑖𝑝2 − 𝑅𝑖𝑝1

𝑅𝑝𝑖

𝑝2 − 𝑝1
× 104 

Where: 

p1 = 80 mmHg 

p2 = 120 mmHg 

Ripx = internal radius at pressure x 

Suture retention strength was measured with a loop of 6/0 polypropylene suture (SMI) 

traversing the wall 2 mm from one extremity of the TEVG and pulled at a steady rate of 150 

mm/min with a uniaxial tensile testing device until failure (100-N load cell, Shimadzu 

Autograph AGS-X series). The maximum force applied was recorded digitally by the software 

TrapeziumX (Shimadzu). Both extremities of each TEVG were tested. Finally, burst pressure 

was measured by placing a thin latex balloon inside the TEVG to avoid leakage at high pressure. 

TEVGs were cannulated and slowly pressurized with nitrogen until failure. A digital pressure 
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gauge (LEO5, Keller) with its data acquisition system (Kolibri Desktop, Keller) and pressure was 

recorded at a sampling rate of 10 Hz. All ruptures occurred away from the connection to the 

cannulas. The pressure needed to dilate the balloon to a diameter larger than that of the TEVG 

(100 mmHg) was negligible compared to the burst pressure and was not subtracted. 

In vivo study design 

All sheep experiments were approved by the ethics committee for animal experimentation of 

the University of Bordeaux and the French Ministry of Higher Education and Research (APAFIS 

#36737-2022041912285878 v2). Seven female sheep (age > 12 months, body weight 45 ± 5 

kg) were included in the study to date, and divided into two groups implanted for 4 weeks and 

8 weeks (n = 3 for the 4-week group, n = 4 for the 8-week group). One more sheep will be 

implanted in the near future for 4 weeks to complete the study. Animals were implanted using 

a bilateral arteriovenous shunt model [27]. The advantage of this model is the elimination of 

inter-individual variations, thus allowing to directly compare the TEVG and the control graft. 

Briefly, TEVG (4-cm-long, 6 mm diameter) was implanted as arteriovenous shunt between the 

common carotid artery and the ipsilateral external jugular vein. An ePTFE graft (B. Braun, 

VascuGraft® NEO) with the same dimensions was implanted as contralateral control. Mean 

length of the seven implanted TEVGs was 4.1 ± 0.2 cm.  

At least 72 hours prior implantation, TEVGs were rehydrated in a heparinized saline solution 

(50 U/mL, 0.9% NaCl). Each animal received enoxaparin starting the day of surgery (6 mg/kg 

the first day, then 3 mg/kg twice a day) and clopidogrel (375 mg, 2 times/day) beginning 4 

days prior to grafting and continuing until animal was sacrificed. On the day of surgery, the 

animal was sedated with ketamine (10-20 mg/kg), acepromazine (0.1 mg/kg) and 

buprenorphine (10 µg/kg). Anesthesia was initiated by a bolus of propofol (1 mg/kg) and 
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maintained with isoflurane (2% in 100% oxygen). The common carotid artery and the external 

jugular vein of the left side of the neck were exposed and heparin was administered (1 mg/kg) 

five minutes before implantation of the ePTFE graft. The graft was anastomosed with a 

standard running stich using vascular needles and 6-0 Prolene (Ethicon). Afterwards, the TEVG 

was implanted the same way on the contralateral side of the neck of the sheep. Antibiotics 

(cefalexine, 10 mg/kg) were given the day of surgery, while buprenorphine and flunixin (2 

mg/kg) were maintained for 2 and 5 days postoperatively, respectively. 

Two animals developed wound infection on the ePTFE side. In the first sheep, the infection 

led to a serious skin suture dehiscence on the ePTFE side. To treat the infection, antibiotics 

(amoxicillin) were given from day 10 until the end. Simultaneously, a hematoma on the TEVG 

side caused bleeding of the wound. Anticoagulant treatment was withheld from day 3 to day 

14 to resolve the issue. Then, the anticoagulation treatment was restarted at half the protocol 

dose until sacrifice at 4 weeks. Flunixin was maintained during the entire implantation period 

to treat pain. The explanted TEVG was patent, with more intimal hyperplasia than other 

explanted TEVGs, while the ePTFE graft was thrombosed. In the second sheep, a milder suture 

dehiscence post-surgery was observed and the wound infection was quickly resolved after 3 

days of antibiotics (cefalexine). 

Graft puncture 

TEVGs and ePTFE grafts implanted for 8 weeks were punctured 4 weeks after implantation on 

anesthetized sheep (n = 4). A 16G needle (1.7 mm external diameter) was used to puncture 

the middle of the grafts under ultrasound guidance (CX50, Philipps). A few milliliters of blood 

were allowed to leak to confirm needle entry into the lumen. Time to achieve hemostasis by 

digital pressure was recorded. 
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Ultrasound and angiography evaluation 

Patency of the grafts and anastomotic stenosis were monitored every two weeks until sacrifice 

by echo-Doppler with an ultrasound machine (CX50, Philips). Evaluations were performed on 

anesthetized animals. Graft inner diameters and blood flow velocities were recorded. Average 

blood flow rate Q (L.min-1) was determined as earlier reported [40]:  

Ǫ = 𝜈 × 100 × 𝜋 ×
𝐷2

4
×

60

1000
 

Where: 

v = average blood flow velocity (m.s-1) 

D = Graft inner diameter (cm)  

Angiography (Artis Zee, Siemens) was performed before euthanasia.  Animals were sacrificed 

with an intravenous injection of pentobarbital sodium (EUTHASOL VET®, Dechra, 80 mg/kg). 

Grafts were then removed for histological analysis. 

Histology 

Explanted grafts were fixed in a 4% of paraformaldehyde-based solution (Antigenfix, Microm 

Microtech) for 72 hours, then rinsed, dehydrated in an automated processor, and embedded 

in paraffin. Tissue sections (5 μm) were deparaffinized in toluene followed by a descending 

series of ethanol baths. Next, they were stained with Hematoxylin-Erythrosine (H&E) and 

Alizarin Red (AR) using standard protocols, as well as with a modified Verhoeff Elastic-Masson 

Trichrome (VM). Images were acquired using a NanoZoomer S60 digital slide scanner (C13210-

01, Hamamatsu). To assess stenosis, three histological sections (H&E) of the venous 

anastomosis of each 8-week sample were used. Stenosis was expressed as the percentage of 

the luminal area at 8 weeks over the initial luminal area. 
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Immunohistochemistry was performed on deparaffinized and rehydrated sections as 

previously described. Representative sections were antigen retrieved in a PT Link (PT200, 

Dako) with either citrate (pH 6) or EDTA (pH 9) for 20 minutes at 95 °C, and washed with 1X 

PBS. Next, samples were permeabilized for 15 minutes with 0.1% Triton-X100 and blocked for 

non-specific antibody binding using a mix of 5% normal goat serum (S26-100ML, Sigma-

Aldrich) and 3% bovine serum albumin (422361V, VWR) for 30 minutes at room temperature 

(RT). Then, primary antibodies were applied for 2 hours at RT. To examine immune response, 

sections were incubated with antibodies raised against CD45 for leucocytes, CD64 for 

macrophages, CD3 for T lymphocytes and CD20 for B lymphocytes. To study tissue remodeling 

and vascular phenotype, sections were stained with the following antibodies: alpha-smooth 

muscle actin (α-SMA), calponin, desmin and VE-cadherin. Information of primary antibodies 

are summarized in Suppl. Table 1. Then, secondary antibodies, which are summarized in Suppl. 

Table 2, and 4′,6-diamidino-2-phenylindole (DAPI, Invitrogen, 1:1000) were applied for 1 h at 

RT. Images were acquired using a confocal microscope (TCS SPE, Leica microsystems). 

Statistical analysis  

All statistical analyses were performed with GraphPad Prism, Version 8 (GraphPad Software 

Inc.). Data are presented as mean ± standard deviation (SD). The normality of the data 

distribution was checked with a Shapiro-Wilk test. Differences between groups were 

determined using unpaired t-tests (two tailed) or one-way ANOVA tests with Tukey’s multiple 

comparison test, as specified in the result section. Differences were considered significant for 

p < 0.05.      
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Results 

Production and mechanical characterization of the TEVGs 

Our group previously showed the production of an optimized small-diameter (4.2 mm), CAM-

based, woven TEVG with structural and mechanical properties close to the ones of the native 

blood vessels [39]. Synthetic grafts used in clinics as arteriovenous shunt have an internal 

diameter of at least 6 mm. To produce an arteriovenous graft with a relevant inner diameter, 

we used a mandrel diameter of 6 mm (Figure 1A, B). To keep the optimized properties of the 

TEVG, the number of warp ribbons was calculated to achieve the same warp and weft 

densities (Figure 1C and Suppl. Figure 1).  

Figure 1. Production of a 6-mm diameter TEVG with beveled endings. (A) Macroscopic view of a TEVG 

made from warp and weft threads of Cell-Assembled extracellular Matrix (CAM) and woven on a 6-

mm diameter mandrel to produce 6-mm internal diameter substitutes. (B-D) TEVG diameter was 

increased to 6 mm and warp density was kept constant, which resulted in a conserved wall thickness. 

(E) Close view of a 45° beveled ending produced at the extremities of the TEVGs to allow an 

implantation as an arteriovenous shunt. The data of the 4.2-mm mandrel group were published in [39]. 

Results are expressed as mean ± SD (4.2-mm mandrel group: n = 3; 6-mm mandrel group: n = 5). **** 

denotes p < 0.0001 (unpaired t test and Shapiro-Wilk test). 
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As anticipated, wall thickness was also preserved between small and larger diameter TEVGs 

(0.69 ± 0.02 mm and 0.68 ± 0.05 mm, respectively), which is close to the one of the human 

coronary artery which is 0.75 ± 0.17 mm (Figure 1D) [44]. Next, beveled endings were needed 

in order to implant the TEVG as an arteriovenous conduit in this ovine carotid-jugular model. 

By adapting our method to secure the edge of the weave, we successfully produced clear and 

easy-to-suture ends with a 45° angle (Figure 1E). 

The walls of TEVGs displayed a very dense and homogeneous plain weave pattern (Figure 2A). 

As we hoped, the scaled-up version of the TEVG had a burst pressure, compliance, suture 

retention strength and transmural permeability that was not significantly different than the 

smaller (Figure 2B-E). The burst pressure of TEVGs was 3169 ± 546 mmHg, which was 

significantly lower than the one of ePTFE grafts (10456 ± 329 mmHg), and was closer to the 

burst pressure of 2480 ± 460 mmHg of the human saphenous vein (Figure 2B) [45]. After burst, 

TEVGs were split lengthwise while ePTFE grafts were completely blown apart (Suppl. Figure 

2). As expected, TEVGs compliance (4.4 ± 0.5 %/100 mmHg) was significantly higher than the 

ones of the synthetic grafts and the saphenous vein (1.2 ± 0.1 %/100 mmHg and 1.5 ± 0.4 

%/100 mmHg, respectively), as shown in Figure 2C [46]. Suture retention strength of woven 

TEVGs (5.0 ± 1.3 N) exceeded the one of the human saphenous vein (1.8 N), therefore allowing 

easy suturing (Figure 2D). Not surprisingly, TEVGs had a much higher transmural permeability 

in comparison to impermeable ePTFE grafts (Figure 2E). However, the value (13 ± 15 mL·min-

1·cm-2) remained far below 50 mL·min-1·cm-2, which is the threshold often recommended for 

clinical applicability [47].  
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Figure 2. Pre-implantation TEVG mechanical properties. (A) Macroscopic view of the mesh of a 6-

mm diameter woven TEVG. (B) Burst pressure (ePTFE group: n = 3), (C) compliance, (D) suture 

retention strength (4.2-mm TEVG group: n = 6; 6-mm TEVG and ePTFE groups: n = 10) and (E) 

transmural permeability of different diameters TEVGs and ePTFE grafts. The red dots lines 

represent the burst pressure (2480 mmHg), the compliance (1.5 %/100 mmHg) and the suture 

retention strength (1.8 N) of the human saphenous vein [45, 46], and the maximal permeability 

(50 mL·min
-1

·cm
-2

) recommended for implantability [47], respectively. The data of the 4.2-mm 

mandrel group were published in [39]. Results are expressed as mean ± SD (4.2-mm TEVG group: 

n = 3; 6-mm TEVG and ePTFE groups: n = 5, unless otherwise stated). * denotes p < 0.05, **** 

denotes p < 0.0001 (one-way ANOVA and Tukey’s multiple comparisons test). 
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Graft implantation 

A bilateral model was used to implant TEVGs, and ePTFE grafts as control, as arteriovenous 

shunts between the common carotid artery and the ipsilateral external jugular vein of sheep 

(Figure 3A). TEVGs were easy to handle and the adapted woven endings allowed the surgeon 

to suture the graft easily, using standard surgical technique, and without damaging it (Figure 

3B, C). A slight local transmural bleeding was observed in some TEVGs but was resolved after 

the brief use of a warm compress as hemostatic agent. These were likely due to occasional 

imperfections that are unavoidable in such hand-woven grafts. 

Figure 3. Implantation of 6-mm diameter arteriovenous shunts. (A) Schematic illustration of the bilateral 

model used to implant a woven TEVG and an ePTFE graft in sheep. Macroscopic view of (B) ePTFE graft 

and (C) a TEVG right after implantation between the carotid artery (CA) and the external jugular vein 

(EJV) of a sheep. (D) Ultrasound image of a representative implanted TEVG at 2 weeks (composite made 

from ultrasound movie of the entire length of the graft). 
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TEVGs showed both good adaptability to the structure of the native vessels, and resistance to 

a high-pressure setting (Figure 3D). Ultrasound images showed a well-defined wall with visible 

weaving pattern. No kinking occurred through the entire length of the TEVG.   

Patency assessment with ultrasound and angiography 

Grafts underwent ultrasound assessment every two weeks post-implantation until 

explantation. Doppler ultrasound showed that TEVGs and ePTFE grafts were patent at 4 and 

8 weeks with high and turbulent blood flow through the lumen (Figure 4A-D and Suppl. Figure 

3). The threads composing TEVG walls were clearly visible on cross-section images (Figure 4A, 

C). Internal diameters of grafts were measured on cross-section echography images. The 

diameter of one TEVG implanted for 8 weeks progressively increased over the implantation 

period while the other implants did not show signs of dilatation, and was therefore excluded 

from the calculation (Figure 4E). When excluding the dilatating TEVG from the calculations, 

there was no significant increase in the lumen diameter of the mid-graft region of both TEVGs 

and ePTFE grafts between 2 and 8 weeks. However, TEVGs had a significantly higher internal 

diameter than ePTFE grafts at 4 weeks (6.7 ± 1.1 mm and 5.1 ± 0.6 mm), 6 weeks (6.6 ± 0.4 

mm and 5.3 ± 0.1 mm) and 8 weeks (7.1 ± 0.6 mm and 5.1 ± 0.7 mm), respectively. As typically 

observed in this model, some venous stenosis was observed in both types of grafts starting at 

2 weeks. It occurred at the anastomosis between the graft and the vein, and/or in the venous 

outflow tract near the anastomosis (Figure 4F). At 8 weeks, stenosis at the venous anastomosis 

of TEVGs was higher than in the ePTFE grafts (48 ± 20% and 11 ± 9%, respectively). As 

anticipated, there was an outflow vein accommodation in response to high blood flow, as 

shown by angiography at 8 weeks (Figure 4G). Indeed, the diameter of native external jugular 

veins distal to the TEVGs increased by 63% (from 9.3 ± 1.9 mm to 15.2 ± 2.5 mm) between the 

2nd and the 8th weeks, respectively, although it was not statistically significant (Suppl. Figure 
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4A). The diameter of external jugular veins distal to the ePTFE grafts increased significantly, 

by 73%, between the 2nd and the 8th weeks, respectively. There were no other significant 

differences between veins diameters of both types of grafts. High flow rates were observed 

(Suppl. Figure 4B). At 4 weeks, mean blood flow rate was 4.2 ± 2 L/min for TEVGs, and was not 

significantly different to the 3.3 ± 0.7 L/min in ePTFE grafts (Suppl. Figure 4B).   

 

 

 

Figure 4. Ultrasound and angiography 

assessment of implanted TEVGs. (A-D) 

Ultrasound images, without and with 

Doppler, of mid-TEVG region at 4 and 8 

weeks. The white dotted lines indicate blood 

flow direction. (E) Internal diameter of ePTFE 

grafts and TEVGs during implantation. One 

TEVG undergone dilatation and was 

represented alone. Results are expressed as 

mean ± SD (n = 5 at 2 and 4 weeks, n = 3 at 6 

and 8 weeks). Asterisks (*) represent 

significant differences between ePTFE and 

TEVG groups. * and ** denotes p < 0.05 and 

0.01, respectively (unpaired t-test with Holm-

Sidak multiple comparison test). (F) 

Ultrasound image of stenosis observed at 4 

weeks at the graft-vein anastomosis and in 

the venous outflow tract (white arrows 

indicate stenosis). (G) Angiography image of 

a TEVG at 8 weeks (CA: carotid artery; EJV: 

external jugular vein). The white dotted lines 

indicate blood flow direction. 
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TEVGs puncture 

All TEVGs and ePTFE grafts of the 8-week group were punctured with a hemodialysis needle 

of clinically relevant size (16G) under ultrasound guidance at 4 weeks (Figure 5A). Punctures 

through the TEVG walls were easier than through ePTFE, which tended to roll away and 

required more force to puncture (Figure 5B, C). No hematoma or other complications were 

observed, and hemostasis time was less than 90 seconds of digital compression for both types 

of grafts. 

Figure 5. Needle puncture of the arteriovenous grafts at 4 weeks. (A) Macroscopic observation of 

the ultrasound-guided puncture with a 16G needle (inset) done at 4 weeks (n = 4). Five milliliters of 

blood were drawn to confirm needle penetration into graft lumen. (B, C) Ultrasound images showing 

the successful puncture of both TEVG and ePTFE graft, respectively. The poor compliance of the 

ePTFE wall in comparison to the TEVG one can be observed at the needle entry point. 
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Histology of the TEVGs 

To observe cellular response and graft structure, Hematoxylin-Erythrosin (H&E) and a 

modified Verhoeff Elastic-Masson Trichrome (VM) staining were performed on cross-sections 

of the mid-graft region of explanted TEVGs, as shown in Figure 6.  

Figure 6. Histology of explanted TEVGs. Representative images of (A-C) Hematoxylin-Erythrosine (H&E) and (D-

F) Verhoeff Elastic-Masson Trichrome (VM) staining of mid-graft region of explanted TEVGs at 4 days (n = 1), 4 

weeks (n = 2), and 8 weeks (n = 4), respectively. (A) After 4 days, the initial fibroblasts were still visible in CAM 

threads (thick black arrows). (B, C) There was no more cell remnants after 4 weeks, however few cells penetrated 

CAM threads, while they were more numerous after 8 weeks (dotted lines black arrows). (D) The fibroblasts are 

still included in the collagenous matrix of our TEVGs after 4 days (thick black arrows). (E) Fibrin deposition on 

the luminal surface is shown at 4 weeks (red arrow) while a few cells are beneath (dotted lines black arrows). 

(F) Cells on the luminal surface (black arrowheads) and elongated cells in the luminal neotissu (thin black arrows) 

could be observed at 8 weeks. Red dotted lines indicate warp threads, while green dotted lines outline the weft 

thread. Black dotted lines on the 8-week explant are the supposed limit of the grafts, as the threads were hardly 

recognizable. Asterisks (*) indicate the lumen. Scale bars: large images = 250 µm, insets = 50 µm. 
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In the 4-week group, grafts of two sheep have been histologically studied (n = 2) at this stage 

of the study. TEVG and ePTFE grafts of another sheep are currently under investigation, while 

one more TEVG will be implanted very soon in an additional animal. As mentioned in the 

material and methods section, one animal from the 4-week group underwent a different 

coagulation treatment due to a bleeding complication. Therefore, the neotissue covering its 

luminal surface was considered not representative of the 4-week group, and TEVG was 

excluded from VM analysis. In the 8-week group, TEVGs and ePTFE grafts of four sheep were 

studied (n = 4). TEVGs are difficult to characterize histologically pre-implantation because of 

their textile nature. Indeed, when the woven CAM is sectioned, it is cut in a multitude of 

microsections that fall apart and will not stick to histological slides through the staining 

process when they are not held together by some surrounding tissue. To show the initial 

structure of our TEVG, we took a patent graft that was explanted after 4 days in a sheep that 

died of unknown reason. Protein or cell deposition during 4 days provided enough support to 

allow successful histological sectioning and staining. The weft thread was clearly visible, 

passing under a warp thread, then over the next one, and so on (Figure 6A). Its partly 

discontinuous aspect is due to the fact that the weft is a twisted ribbon and that it is cut 

longitudinally. The fibroblasts that were killed by the devitalization of CAM sheets are widely 

apparent in both sets of threads. After 4 weeks of implantation, the structure of the woven 

TEVG was still easily recognizable with well-defined weft and warp threads (Figure 6B). 

Interestingly, all cell remnants in the CAM disappeared despite the fact that almost no living 

cells are observed in the CAM. However, host cells massively surrounded TEVG explants 

suggesting a significant immune response. A few cells started to penetrate the CAM threads 

from the outside of the TEVG. After 8 weeks, a higher number of cells penetrated the TEVG in 

comparison to the 4-week explants but many areas remained cell-free (Figure 6C). The woven 
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structure of the grafts was clearly still present but much more difficult to recognize. Graft 

remodeling proceed more rapidly from outside of the grafts. The apparent immune response 

was much less intense at 8 weeks than at 4 weeks with less and smaller foci of immune cells. 

VM staining at 4 days showed fibroblasts embedded in a collagenous network (Figure 6D). The 

analysis at 4 weeks showed a thin fibrin deposition nearly along the entire circumference of 

the lumen, with a few cells observed underneath (Figure 6E). Luminal fibrin deposition was 

rarer and less homogeneous at 8 weeks than at 4 weeks. Instead, the lumen was covered by 

a cell-containing tissue of variable thickness (Figure 6F). This tissue filled the wavy spaces 

between threads, hence creating a smoother luminal surface. VM staining showed no elastic 

fibers in TEVG explants at both 4 and 8 weeks. Cross-sections of the mid-region of TEVGs 

explanted at 8 weeks showed inter-individual and intra-graft variations in neotissue 

deposition (Suppl. Figure 5). Indeed, two TEVGs showed a thick neotissue on the entire 

circumference of their lumen, while it was less developed in the two others. Interestingly, the 

8-week TEVG that dilated was much more remodeled than the other three, with almost a 

complete loss of weaving pattern recognition and a completely cellularized wall with 

elongated cells and a few immune cells (Suppl. Figure 6). Its dilatation may be the result of a 

stronger immune response in this animal compared to other sheep. Histology of ePTFE grafts 

showed that a few cells penetrated the outer thin layer after 4 and 8 weeks (Suppl. Figure 7). 

Moreover, giant cells were shown to line the outer surface of the synthetic grafts at both 

times. Absolutely no degradation of the ePTFE was observed, and luminal surface was not 

covered by any tissue. 

Alizarin Red (AR) was performed to assess calcification of the grafts. Calcification was absent 

in the TEVG after 4 days (Figure 7A). A few calcification spots were observed in the TEVGs at 

4 weeks, while it was much more prominent in the TEVG explants at 8 weeks (Figure 7B and 
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C, respectively). Calcification was predominantly localized in the weft thread (Figure 7C). 

Interestingly, in the dilated TEVG that was more remodeled than the others, only few dots of 

calcification were observed (Suppl. Figure 8). AR staining of ePTFE grafts at 4 and 8 weeks 

revealed no calcification (Suppl. Figure 9). 

Figure 7. Calcification assessment of explanted TEVGs. Representative images of Alizarin Red (AR) 

staining of mid-graft region of explanted TEVGs at (A) 4 days (n = 1), (B) 4 weeks (n = 2) and (C) 8 

weeks (n = 4), respectively. Red dotted lines indicate warp threads, while green dotted lines outline 

the weft thread. Black dotted lines on the 8-week explant are the supposed limit of the grafts, as 

the threads were hardly recognizable. Asterisks (*) indicate the lumen. Scale bars = 250 µm. 
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Immune response and remodeling 

We used immunostaining to identify the cells surrounding the TEVG. Leucocytes were 

identified by staining CD45. The results showed a large concentration of leucocytes in the 

TEVGs at 4 and 8 weeks, in comparison to ePTFE explants (Figure 8A, B).  

Figure 8. Immune response to explanted grafts at 4 and 8 weeks. (A) Hematoxylin-Erythrosin (H&E) staining 

images and immunofluorescence images of stained (B) CD45 (red), (C) CD20 (red) and CD3 (green), and (D) CD64 

positive cells with nuclei (blue) of the midgraft region of explanted TEVGs and ePTFE grafts after 4 weeks (n = 2) 

and 8 weeks (n = 4). Dotted lines represent the supposed limit between the abluminal tissue and the grafts. Graft 

is indicated by “G”. Asterisks (*) indicate the lumen. Black scale bars = 250 µm, white scale bars = 50 µm. 
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Further characterization of these CD45 positive cells showed that they were a mixture of CD20 

or CD3 positive cells, indicating that these are mainly B and T lymphocytes, respectively (Figure 

8C). Both cell types were present in large and comparable quantities. These results indicate 

an adaptive immune response against our grafts. Macrophages were identified with CD64 and 

the results showed that they infiltrated ePTFE grafts at 4 and 8 weeks, while only a few were 

shown on the abluminal side of TEVGs at 4 and 8 weeks (Figure 8D). The presence of 

macrophages around ePTFE grafts suggest a foreign body reaction of the host against these 

grafts. 

To characterize the neotissue in the TEVGs, one TEVG from the 4-week group was studied (n 

= 1), while one is currently under investigations, another one will soon be implanted, and the 

fourth was excluded from analysis, as previously specified. The luminal neotissue of four 

TEVGs were characterized in the 8-week group. We started by looking for SMC. We used α-

SMA antibody which stains for myofibroblasts and SMC. The staining showed most cells in the 

neotissue are myofibroblasts or SMC, both at 4 and 8 weeks (Figure 9A, B). Staining was more 

evident for TEVG explants at 8 weeks than at 4 weeks. To further identify SMC, we stained 

with markers to determine their degree of differentiation Calponin is a protein exclusively 

found in SMC and is involved in the regulation of contraction [48, 49]. The results showed that 

many but not all of the elongated cells were calponin-positive (Figure 9C). Such as for α-SMA, 

the staining was more evident for the TEVGs explanted at 8 weeks than at 4 weeks. In 

comparison, the native artery also has most cells α-SMA-positive, but also most cells calponin-

positive. We also used desmin as a marker for differentiated SMC. Desmin is associated with 

a contractile phenotype of the SMC [50, 51]. The staining showed uncommon desmin-positive 

cells in one TEVG explanted after 8 weeks, while there was no at 4 weeks (Figure 9D). The 

native carotid artery has most of the subendothelial cells desmin-positive. To further assess 
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tissue maturity, we looked for endothelialization of the grafts. We used VE-cadherin antibody 

to stain junctions between endothelial cells. Results showed that the same graft that stained 

positive for desmin was also VE-cadherin-positive, indicating a homogeneous and dense 

endothelium in its mid-graft region (Figure 9E). An endothelium was not detected in the mid-

graft samples of the other TEVGs. Sections closer to the anastomoses will be stained to further 

assess grafts endothelialization.   

 

 

 

Figure 9. Characterization of the luminal tissue in TEVGs after 4 and 8 weeks compared to ovine carotid. 

(A) Histology images of Verhoeff Elastic-Masson Trichrome (VM) staining and immunofluorescence images 

of (B) α-smooth muscle actin (α-SMA) (red), (C) calponin (red), (D) desmin (green), white arrows indicate 

desmin-positive cells for the TEVG) and (E) VE-cadherin (green) associated with cell nuclei (blue) of the 

luminal tissue of the mid-graft region of explanted TEVGs at 4 (n = 1) and 8 weeks (n = 4) compared with 

the intima of a native carotid artery. Asterisks (*) indicate the lumen. Black and white scale bars = 50 µm. 
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Discussion 

Vascular access is the lifeline of patients under hemodialysis. Current synthetic arteriovenous 

grafts (AVG) made of expanded polytetrafluoroethylene (ePTFE) suffer from various 

limitations including thrombosis, intimal hyperplasia, and susceptibility to infections [16–18]. 

In the past, our group introduced the use of TEVGs made from sheets of Cell-Assembled 

extracellular Matrix (CAM) [35]. Implantation of these biological grafts as a vascular access 

showed promising results in humans [29, 31, 52, 53]. However, further development and 

commercialization was impaired by the high costs associated with the necessity of complex 

and expensive bioreactors. To reduce costs, our group demonstrated the weaving of 

completely biological vascular grafts that do not need maturation in bioreactors [39]. In this 

study, we aimed to address the critical need for functional and durable vascular access by 

introducing the first use of a TEVG woven from CAM threads as an allogeneic AV shunt in 

sheep. We demonstrated successful TEVG implantation and 100% of patency at 8 weeks. 

Inflammatory response decreased between 4 and 8 weeks, and mature SMCs were observed 

in a luminal neotissue at 8 weeks. Endothelialization could be observed in the mid-graft region 

of one TEVG. In addition, we demonstrated the feasibility to puncture the grafts with a 16G 

needle at 4 weeks, without bleeding or loss of mechanical function of the woven TEVGs. 

Patency rate of TEVGs at 4 and 8 weeks was 100%, and was superior to that of ePTFE grafts at 

8 weeks (86%). TEVG patency reported in this study was superior to the ones reported in other 

studies using an arteriovenous shunt model in sheep after 4 to 12 weeks, ranging from 60% 

to 89% [25, 27, 40]. However, one should note that ePTFE grafts patency was also significantly 

superior to the usually reported values for these grafts after 4 to 12 weeks, ranging from 25% 

to 83% [25, 41]. This high patency may be the result of the anticoagulant treatment used in 
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this study. In this study, we used clopidogrel as an antiplatelet agent as part of the coagulation 

treatment. The daily dosage used was between 1.7 and 5 times the one given in other studies 

using the same antiplatelet agent [25, 27, 40]. However, it has been shown that the efficiency 

of clopidogrel on sheep is very variable, hence making the effect of the difference in dosing 

harder to evaluate [54, 55]. Enoxaparin, which was also used in this study, is an 

anticoagulation agent whose efficacy was proven on sheep [54]. In our study, enoxaparin was 

maintained daily until explantation. Only another group used this anticoagulation agent in 

their study, and only for seven days post-surgery. Therefore, the anticoagulation regiment 

used in this study certainly could explain the high patency rates observed for both ePTFE grafts 

and TEVGs. Although patients receive anticoagulation treatment for hemodialysis, it is hard to 

compare it to treatments given to sheep considering the difference in clotting factors and 

medication sensitivity [54, 56]. In further studies, anticoagulation should be decreased to 

levels that increase ePTFE thrombosis to determine if TEVG display a superior performance. 

While a textile-inspired assembly has many advantages, the inherent transmural permeability 

of these constructs is an obvious concern. In this study, we implanted woven TEVGs with a 

mean in vitro water transmural permeability of 13 mL·min-1·cm-2, which remains way below 

50 mL·min-1·cm-2, threshold often recommended for clinical use of synthetic grafts without 

the need for pre-sealing [47]. Only slight local transmural bleeding was observed, but easily 

controlled, in some grafts during surgery. We attribute these leaks to the presence of 

imperfection in the hand-woven biological fabric, which should be avoided with a more 

mature production system, and not an intrinsic property of the weave. The fact that no 

transmural bleeding was observed in most graft suggest that a higher in vitro water 

permeability value could be acceptable. This mean that using a less dense, and consequently 
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more flexible, weave should be tested in the future. This also highlights the fact that guidance 

designed with synthetic grafts in mind may not always be relevant for TEVGs. 

Host response to a biological tissue-engineered product is a key criterion for short-term and 

long-term success. In this study, histological analysis at 4 weeks showed the presence of 

numerous leucocytes (CD45-positive) around TEVGs. Observations at 8 weeks showed a sharp 

decrease of cell foci around the grafts, which suggests inflammation resolution in progress. 

This decrease in the inflammation response is consistent with the results from the group of 

Tranquillo [57]. They showed that a TEVG produced by ovine dermal fibroblasts in vitro and 

implanted in the femoral artery of sheep caused an intense inflammatory response at 8 weeks, 

but observed a decrease after 24 weeks. Characterization of these leucocytes showed a high 

concentration of T and B lymphocytes, and further investigations are needed to determine the 

cause of this response. Three likely causes can be proposed as a trigger for this immune 

response: allogeneic fibroblasts, cell remnants, and xenogeneic serum. We have previously 

shown that devitalized allogeneic TEVGs made from rolled CAM sheets synthesized by human 

dermal fibroblasts were successfully implanted as AV shunt in humans for up to 11 months 

[29]. In that study, patients did not produce antibodies against major histocompatibility 

complex (MHC) class II molecules and lymphocytes cross-reactivity tests were negative 

demonstrating a lack of recognition of allogeneic cells. This is consistent with the fact that 

fibroblasts express low levels of CMH class I molecules and no class II molecules under normal 

conditions [58]. This is also not surprising considering that allogeneic fibroblasts have been 

implanted as part of commercial products for decades with no adverse events (Apligraf®, 

Dermagraf®) or used in experimental skin treatments without complications [59, 60].    
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Cell remnants created by the devitalization process can be seen as a cause for concern because 

cell death is often associated with inflammatory signaling through molecules such as damage-

associated molecular patterns (DAMPs). However, it is important to remember that these 

molecules are released by cells undergoing necroptosis, pyroptosis, ferroptosis, and even 

apoptosis [61]. The devitalization process is rapid so the cell remnants should not contain 

these molecules. Little is known about the potential effect of such fibroblast debris on immune 

response but one should remember that rapid cell death through drying as well as mechanical 

or heat/cold damage are common in many surgical procedures. Finally, devitalized TEVGs 

made from rolled autologous (1) and allogeneic (3) CAM sheets were implanted in humans 

without clinical signs of inflammation or causing a rise in standard inflammatory blood 

markers [29, 52]. However, it should be noted that the local inflammatory response caused by 

the cell remnants could have been too small to be detected by humoral markers. One way to 

test the role of cell remnants would be to use decellularized CAM. This process, which is widely 

used to remove the antigenic components of xenogeneic tissues, also removes element of the 

ECM and can partly denature it [62–64]. While we would prefer to avoid such a process, we 

have shown our ability to produced decellularized woven CAM without losing its mechanical 

strength [39]. We have shown that devitalized and decellularized human CAM ribbons were 

remodeled similarly in the subcutaneous space of nude rats and we are in the process of 

testing this remodeling in an allogeneic ovine model [37]. This date should help us determine 

if decellularized TEVGs should be tested. 

In a previous study, rolled CAM-based TEVGs were implanted as autologous AV shunts in 10 

patients over 3 years [53]. One graft developed an acute aneurysm that resulted in failure 3 

days after implantation. This outcome was associated with a strong acute immune response. 

For complex regulatory reasons, this graft had been grown in a different bovine serum product 
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than the serum used for the production of the previous grafts, and was shown to contain 

considerably higher concentrations of immunoglobulin G (IgG). With the use of IgG depleted 

serum, such negative reactions were not observed again. This strongly suggests than high IgG 

concentrations were responsible for the acute immune response, although we should not set 

aside other immune components of the xenogeneic serum. To test this hypothesis, one option 

will be to make TEVG with CAM sheets produced in IgG depleted serum. In the long term, one 

solution would be to produce CAM sheets in serum-free medium. However, the very high cost 

of such media could jeopardize the commercial feasibility of this approach.  To date, even 

after significant optimization efforts, no media formulation has been able to allow the 

synthesis of CAM with comparable strength (data not shown).  

Neotissue formation following TEVG implantation is key for long-term success. Here, there 

was almost no visible neotissue on the luminal side in the mid-section of TEVGs at 4 weeks, 

except for the one which experienced the interruption of anticoagulation treatment. This 

isolated observation may indicate that anticoagulation could have a role beyond maintaining 

patency and have an impact on the remodeling of this biological graft. At 8 weeks, a luminal 

neotissue was clearly visible in the mid-section of all grafts but it was more developed in two 

of them. The timing of neotissue formation in the mid-region of TEVGs suggests that cells 

migrated from anastomoses to the center of the grafts, which is a recognized process [65]. In 

this study, we observed that cells from the outside started to migrate through the wall at 4 

weeks, while they were inside after 8 weeks. These observations may suggest that the cells 

that migrated to the lumen also contributed to neotissue formation. Other possible 

contributors to TEVG remodeling are the circulating cells from the blood [66, 67]. It is 

interesting to highlight the absence of visible luminal tissue in any of the ePTFE grafts, and 

therefore the difference between ePTFE grafts and our TEVGs in terms of allowing cell 
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migration. The lack of endothelialisation of ePTFE grafts is well known and is a cause for long-

term thrombosis risks. Our results indicate that our TEVGs have a much better potential for 

reendothelialization.  

At 8 weeks, the neotissue was mainly composed of α-SMA positive cells, with a large part 

being calponin-positive, hence indicating the presence of mature smooth muscle cells as early 

as 8 weeks [49, 68]. The group of Kong, who implanted their graft as AV shunt in the neck of 

sheep, reported calponin-positive cells at 12 weeks [30]. Cells positive for desmin, which is a 

marker for vascular smooth muscle cells of higher maturity, could be observed occasionally in 

one graft after 8 weeks [68]. The group of Rotmans, who also implanted their graft as AV shunt 

between the carotid artery and jugular vein of sheep, reported large population of desmin-

positive cells after 8 weeks [25]. The implanted graft is an autologous tissue, hence avoiding 

adverse immune response. One of the reasons why we do not observe the same amount of 

desmin in our TEVGs may be that the development of the luminal neotissue is delayed by the 

adverse immune response that we observed.  

The dilatation that occurred in one graft was clearly observed at 4 weeks. In fact, this graft 

already had a slightly larger diameter than the other grafts at 2 weeks. This dilation was 

therefore not attributable to the puncture of the graft at 4 weeks. One hypothesis to explain 

this dilation is that the immune response towards the TEVG in this animal was more severe 

than in the other sheep. The difficulty to recognize the TEVG on histological sections in 

comparison to other TEVGs underlines the fact that it was remodeled more aggressively. 

Indeed, its degradation appears to have been too rapid, and the loss of mechanical strength 

led to dilatation. The fact that this happened in a single TEVG highlights inter-individual 

variabilities and the need to expand this study in the future.  



194 
 

The formation of an endothelial lining on the luminal surface of TEVGs is of importance for 

non-thrombogenicity, as our grafts are made of natural ECM that can provide attachment sites 

for platelets. The presence of a homogeneous and dense endothelium is shown after 8 weeks 

in the mid-graft region of one TEVG. The group of Rotmans, with their autologous TEVG 

implanted as AV shunt in sheep, reported comparable observations at 8 weeks [25]. Riboldi et 

al., who implanted an hybrid graft made of silk fibroin and polyurethane as an AV shunt in the 

neck of sheep, did not observe endothelium formation before 12 weeks [40]. The group of 

Tranquillo, who implanted in sheep a TEVG produced by ovine fibroblasts as previously 

described, reported mid-graft partial endothelialization at 8 weeks, while it was complete at 

24 weeks [57]. Therefore, these results support the hypothesize that TEVG endothelialization 

is in progress and that it only reached the mid-graft region in one graft, highlighting once more 

inter-individual variations. 

Calcification, which is known to be a failure mechanism that can compromise the long-term 

performance of a vascular graft, was observed in three out of four TEVG explants at 8 weeks. 

This was unexpected, as mineralization of vascular substitutes made from CAM has never 

been reported either in animals or humans [29, 31, 35, 52, 53]. However, calcification is a 

pathophysiological phenomenon widely reported in cardiovascular applications [41, 69–72]. 

Calcification mechanisms in vascular implants remain unclear, but it is widely accepted that it 

is inflammatory-driven [73, 74]. More specifically relevant to this study, calcification has been 

shown to be induced by an inflammatory response towards cells remnants [75–77]. If this is 

the case, TEVGs could be actively decellularized, using a protocol we have shown to preserve 

CAM strength, to remove the cell remnants to avoid calcification [39]. However, 

decellularization has some associated negative effects such as removing ECM components, 

partly denaturing ECM, creating a risk of leaving toxic residues, and adding production steps. 
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Decellularization would also require to re-evaluate the current weaving parameters since we 

have shown that this process significantly changes the density of the ECM and the transmural 

permeability of woven CAM-based TEVG [39].  An additional observation that was made is 

that calcification seemed to occur preferentially in the weft thread. The weft is made of two 

CAM ribbons twisted together, hence resulting in densely compacted ECM. It has been shown 

previously than the compaction of the weft thread limits cellular access to debris [37]. Hence, 

evacuation of fibroblasts debris is prevented, which promotes calcification [75–77]. Therefore, 

future studies may focus on using a barely twisted ribbon as weft thread to allow cell remnants 

disposal by the host. Change in weft thread will lead to adaptation of weaving parameters to 

produce a TEVG with optimized properties [39]. 

A vascular access is characterized as functional with a blood flow rate of at least 0.3 to 

0.6 L/min to allow hemodialysis in a reasonable amount of time, and ability to resist to 

punctures 3 times a week [5, 9, 78]. In this study, we reported a mean blood flow rate of 4.8 

L/min within the TEVGs, at 4 weeks. While this AV model is far from the dimensions and 

locations used with patients, the blood flow rate achieved would allow hemodialysis of a 

patient. In addition, TEVGs were successfully punctured at 4 weeks with a hemodialysis-size 

needle (16G). Puncture of TEVG wall was easier than that of the hard to puncture ePTFE wall. 

One of our concerns about the warp and weft threads composing our TEVGs was their 

susceptibility to breakage during puncture. Here, no structural damages were observed by 

echography or at explantation, and puncture did not lead to dilatation of the grafts which 

remained implanted for 4 more weeks. We hypothesize that tissue integration during 4 weeks 

prior to puncture, which is clinically relevant, contributed to the performance of the graft by 

providing cohesiveness and, whereby, possibly avoiding slippage of the damaged threads. 

Taken together, these results demonstrate that our woven TEVG may be promising as a 
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vascular access. However, further evaluation will be needed to evaluate the ability of this 

TEVG to resist to 3 punctures a week during months, as was done by Tillman et al. in a sheep 

study [42]. 

Synthetic grafts made of ePTFE are known to be prone to infection, specifically in a context 

repeated punctures associated with hemodialysis [14, 20]. One of the advantages of biological 

TEVGs over ePTFE grafts is their higher resistance to infection [79, 80]. In this study, 2 of 8 

animals suffered spontaneous infections at the wound site of ePTFE grafts, while no infection 

was detected on the TEVG side.  During implantation, ePTFE grafts were systematically the 

first implanted, followed by TEVGs. This means that if an infectious agent has been in contact 

with the ePTFE graft, probability is high that it has been in contact with the TEVG as well. While 

this is anecdotal data and wound infections are not necessarily graft infections, this may 

highlight the superior resistance of our biological grafts to infection.  

Intimal hyperplasia at the venous anastomosis of arteriovenous shunts is the primary mode 

of failure of these grafts [81]. The ovine model used in this study is known to cause stenosis in 

the venous outflow tract and at the anastomosis [41, 42]. Here, we reported venous stenosis 

rate on the TEVG side that was comparable to the one reported by Riboldi et al., which was 

approximately 40% at 8 weeks [40]. Interestingly, they reported in the same study a decrease 

of the venous stenosis from 60% to 25% between 4 and 12 weeks, respectively. This decrease 

in TEVG-venous stenosis was also reported by Geelhoed et al. between 4 and 8 weeks, while 

they reported an increase for ePTFE-venous stenosis [25]. These results suggest that grafts 

that promote remodeling may limit venous stenosis in comparison to ePTFE grafts over 

months.  
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The approach used in this work to produce TEVGs has several advantages over other vascular 

tissue engineering approaches, which have produced TEVGs that showed good short-term 

performances as arteriovenous shunt in sheep [25, 30, 40]. TEVGs woven from CAM threads 

produced in vitro allow the production of reproductible TEVGs from selected cells [24, 28]. In 

addition, in vitro approaches allow a quality control of the grafts produced before 

implantation.  One of the advantages of the textile assembly approach used in this study over 

other in vitro approaches is that the structural and mechanical properties of the grafts can be 

tuned to match the ones of native blood vessels [39]. Another advantage is that allogeneic 

TEVGs can be produced without the need for complex and costly bioreactors [24, 28, 39]. In 

vivo strategies, that involve the implantation of a rod so the body can produce an autologous 

fibrous capsule, are challenging for multiple reasons. First, they require an in situ step that 

increases morbidity risks. Then, the in vivo approach depends on the ability of the patient’s 

body to create a fibrous capsule, whose composition and properties may vary considerably 

between individuals [82]. In situ strategies, that rely on the implantation of biodegradable 

synthetic polymers, are also limited by patient variability. Indeed, in this approach, balance 

between degradation of the biodegradable polymer and tissue formation is key to avoid graft 

dilatation or aneurysms [27, 83, 84]. 
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Conclusion 

The goal of this study was to produce a CAM-based woven TEVG for an arteriovenous shunt 

application in an ovine model. We successfully implanted this completely biological, 

devitalized, allogeneic ovine graft and observed blood flow and patency rate at 8 weeks that 

were similar to that of ePTFE grafts. This first study demonstrated the mechanical stability, 

the puncturability and the early remodeling of this TEVG including the formation of a luminal 

neotissue in mid-TEVG region at 8 weeks, which was composed of mature SMCs covered by, 

in one instance, a confluent endothelium. In contrast, ePTFE grafts were hard to puncture, 

supported no luminal tissue formation, were associated with wound infections, and caused a 

macrophage-driven foreign body reaction. Surprisingly, a significant lymphocyte-driven 

immune response was observed around the TEVG as well as some calcification in the weft of 

the weave. Further investigations are needed to understand the causes of these negative 

reactions in order to improve our production strategy. This study is the first demonstration of 

the adaptability of our textile approach to produce vascular substitutes for multiple 

applications and specifically demonstrates the potential of a woven CAM-based AV shunt. 
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Supplementary material for “First use of a vascular graft made of cell-assembled 

extracellular matrix (CAM) as an arteriovenous shunt in sheep” by Roudier et al. 

 
 
Supplementary Table 1: Immunohistochemistry primary antibodies 

 
 
Supplementary Table 2: Immunohistochemistry secondary antibodies 

Fluorochrome Manufacturer Catalog number Dilution Host species Host 
reactivity 

Alexa 568 Invitrogen A10042 1:500 Donkey Rabbit 

Alexa 488 Invitrogen A21202 1:500 Donkey Mouse 

Alexa 488 Invitrogen A21208 1:500 Donkey Rat 

Alexa 488 Invitrogen A32790 1:500 Donkey Rabbit 

Alexa 568 Invitrogen A10037 1:500 Donkey Mouse 

  

Primary 
antibody 

Manufacturer Catalog number Dilution Antigen 
retrieval buffer 

Host species 

CD45 Abcam ab10558 1:200 EDTA (pH 9) Rabbit 

CD64 Abcam ab140779 1:50 EDTA (pH 9) Mouse 

CD3 BioRad MCA1477 1:100 Citrate (pH 6) Rat 

CD20 Invitrogen PA516701 1:100 Citrate (pH 6) Rabbit 

α-SMA Abcam ab7817 1:250 EDTA (pH 9) Mouse 

Desmin Merck SAB4200707 1:40 EDTA (pH 9) Mouse 

Calponin Abcam ab46794 1:100 EDTA (pH 9) Rabbit 

VE-cadherin Ozyme D87F2 1:50 EDTA (pH 9) Rabbit 
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Supplementary Figure 1. Weft density of TEVGs woven over two mandrels of different 

diameters were not different. Results are expressed as mean ± SD (4.2-mm mandrel 

group: n = 3 ; 6-mm mandrel group: n = 5. Unpaired t test and Shapiro-Wilk test). 

Supplementary Figure 2. Macroscopic view of (A) a TEVG and (B) an ePTFE graft 

after burst pressure test. 
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Supplementary Figure 3. Doppler ultrasound and angiography assessment of implanted ePTFE 

grafts. (A) Doppler ultrasound image of ePTFE mid-graft at 4 weeks and (B) 8 weeks. The white 

dotted lines indicate blood flow direction. 

Supplementary Figure 4. (A) Internal diameter of proximal and distal jugular veins on both TEVG 

and ePTFE sides during implantation. Results are expressed as mean ± SD (n = 7 at 2 and 4 weeks, 

n = 4 at 6 and 8 weeks). ** denotes p < 0.01 (one-way ANOVA and Tukey’s multiple comparisons 

test). (Unpaired t test and Shapiro-Wilk test). (B) Blood flow rate in ePTFE grafts and TEVGs at 4 

weeks. Thrombosed ePTFE graft and dilated TEVG were excluded from analysis. Results are 

expressed as mean ± SD (n = 6. Unpaired t test and Shapiro-Wilk test). 
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Supplementary Figure 5. Verhoeff Elastic-Masson Trichrome staining images of transversal cross-

sections from the mid-graft region of the four (A-D) TEVGs explanted at 8 weeks, showing inter-

individual variabilities, and differences within a same graft. Black dotted lines indicate the limit 

between the luminal tissue and the TEVGs. Asterisks (*) indicate the lumen. Red scale bars = 2 mm, 

black scale bars = 200 µm. 

Supplementary Figure 6. Histology of the dilated explanted TEVG. (A) Hematoxylin-Erythrosine 

(H&E), and (B) Verhoeff Elastic-Masson Trichrome (VM) staining of mid-graft region of the TEVG 

that was dilated at 8 weeks. CAM threads are hardly visible and the wall is completely 

cellularized. Asterisks (*) indicate the lumen. Scale bars = 250 µm. 
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Supplementary Figure 7. Hematoxylin-Erythrosine (H&E) staining of mid-region of ePTFE grafts 

at 4 weeks and 8 weeks. At both times, cells that penetrated the first layer of the grafts were 

observed (black arrows), as well as giant cells lining their outer surface (black arrowheads). 

Black dotted lines indicate the limit between the abluminal neotissue and the ePTFE graft. 

Asterisks (*) indicate the lumen. Scale bars : large images = 250 µm, insets = 50 µm. 
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Supplementary Figure 8. Alizarin Red (AR) staining of mid-graft region of the TEVG that was 

dilated at 8 weeks. CAM threads are hardly visible and only few calcification points were 

visible. Asterisks (*) indicate the lumen. Scale bars = 250 µm. 

Supplementary Figure 9. Alizarin Red (AR) staining of mid-region of ePTFE grafts at 4 weeks 

and 8 weeks. Black dotted lines indicate the limit between the abluminal neotissue and the 

ePTFE graft. Asterisks (*) indicate the lumen. Scale bars = 250 µm. 
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VIII. CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES 

Ce travail a porté sur l’utilisation de matrice extracellulaire assemblée par des 

fibroblastes ovins associée à la versatilité d’une technique d’assemblage textile, le tissage. 

L’objectif générale de ce projet était de développer un substitut vasculaire biologique tissé, 

qui puisse avoir des propriétés structurales et mécaniques proches de celles des vaisseaux 

natifs. Pour ce faire, l’objectif premier était d’étudier l’influence des paramètres de tissage sur 

les propriétés du substitut. Les résultats de cette étude seront utilisés pour réduire le décalage 

mécanique entre ce dernier et les vaisseaux natifs, car il s’agit d’une cause bien connue des 

faibles performances à long terme des greffons vasculaires de faibles diamètres31. Le second 

objectif était de produire un substitut vasculaire tissé aux propriétés adaptées à une 

implantation en tant que pontage artérioveineux. Enfin, le dernier objectif était d’étudier la 

faisabilité d’utiliser notre substitut en tant qu’accès vasculaire dans un contexte allogénique 

chez le gros animal. 

Dans la première partie, la possibilité d’adapter et de contrôler les propriétés 

structurales et mécaniques des vaisseaux tissés en modifiant les paramètres d’assemblage a 

été démontrée. L’utilisation d’une MAC à la force de perforation moins élevée s’est avérée la 

façon la plus efficace de produire des vaisseaux tissés avec une pression à l’éclatement 

significativement moins forte, mettant en avant l’influence de la force du fil utilisé sur les 

propriétés du substitut. Il a ensuite été montré que la réduction du nombre de fils de chaîne 

(longitudinaux) ainsi que de la largeur des rubans utilisés pour la production du fil de trame 

(circonférentiel) ont permis de réduire efficacement l’épaisseur de la paroi du substitut ainsi 

que le profil de la surface luminale. Bien que non quantifié, nous avons observé que le 

substitut ainsi produit était également plus souple, plus maniable que le premier prototype. 

Enfin, l’influence de la tension mise dans le fil de trame sur la compliance du substitut tissé a 

été mise en évidence.  En définitive, le modèle optimisé a permis de réduire la pression à 

l’éclatement et l’épaisseur de la paroi du substitut de 35 % et 38 %, respectivement, et 

d’augmenter sa compliance de 269 %, par rapport au modèle initial. Ainsi, le substitut produit 

avec ce modèle optimisé possède des propriétés plus proches de celles des vaisseaux natifs, 

avec une pression à l’éclatement de 3492 mmHg, une épaisseur de la paroi de 0,69 mm et une 

compliance de 4,8 %/100 mmHg. Le modèle optimisé a aussi permis d’améliorer le profil de 
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surface de la lumière, tout en diminuant de 47 % la quantité de MAC utilisée, réduisant alors 

drastiquement son coût de production. 

Dans la deuxième partie, nous avons utilisé la versatilité du tissage pour créer un 

greffon implantable en tant que pontage artérioveineux chez le gros animal. En conservant la 

densité circonférentielle des vaisseaux optimisés produits dans la première partie, nous avons 

été capables d’augmenter le diamètre du substitut de manière significative, tout en gardant 

ses propriétés structurales et mécaniques améliorées. Aussi, une technique pour produire des 

extrémités angulées a été développée. Ces extrémités sont nécessaires à l’implantation d’un 

substitut vasculaire en tant que pontage artérioveineux dans le modèle carotido-jugulaire de 

la brebis. 

Dans la troisième partie, nous avons implanté les greffons produits suite aux résultats 

de la deuxième partie en tant que pontages artérioveineux chez la brebis, dans un contexte 

allogénique. Les analyses histologiques ont montré un remodelage du greffon après 8 

semaines avec la mise en place d’un néotissu sur la face luminale, ainsi qu’une diminution de 

la réaction inflammatoire entre 4 et 8 semaines. Également, nous avons démontré la faisabilité 

d’utiliser notre substitut en tant qu’accès vasculaire, en ponctionnant ce dernier après 4 

semaines avec une aiguille 16G, sans créer de dommages menant à l’échec du greffon. 

Bien qu’une pression à l’éclatement minimale soit essentielle à l’implantation d’un 

substitut vasculaire, une pression à l’éclatement trop importante peut créer un décalage avec 

la force des vaisseaux natifs et mener à l’échec du greffon. Dans ce travail, nous avons réussi 

à réduire l’écart de pression à l’éclatement entre notre substitut biologique tissé et les 

vaisseaux sanguins natifs (veine saphène et artère thoracique interne), considérés comme la 

référence des substituts vasculaires de faible diamètre14–16. Ainsi, nous avons montré que la 

réduction de la force de perforation de la MAC d’environ 50 % permettait à elle seule une 

diminution significative de la pression à l’éclatement des substituts tissés. Ainsi, après 

optimisation des différents paramètres testés, nous avons produit un substitut ovin dont la 

pression à l’éclatement (3492 mmHg) est significativement moins forte que celle du premier 

prototype ovin (5337 mmHg). En conséquence, elle est plus proche des valeurs de référence 

de l’artère thoracique interne et de la veine saphène humaines (3196 mmHg et 2480 mmHg, 

respectivement)177–179. Ainsi, nous avons produit un substitut dont la pression à l’éclatement 

est du même ordre de grandeur que les groupes les plus avancés dans le domaine17,232,250. 
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Alors que la force des vaisseaux tissés avec des fils de MAC repose essentiellement sur les 

propriétés du fil circonférentiel, il est intéressant de noter que la diminution de la largeur des 

rubans formant ce fil (afin d’en diminuer la force) n’a pas résulté en une baisse de la pression 

à l’éclatement. En effet, la perte d’épaisseur, et donc de force du fil circonférentiel, a été 

compensée par l’augmentation de la densité longitudinale lors du tissage. Jusqu’à présent, les 

vaisseaux ont été tissés avec une densité longitudinale maximale. Diminuer la densité 

longitudinale aurait pour conséquence une diminution de la pression à l’éclatement, mais 

provoquerait une augmentation de la perméabilité transmurale. L’étude de l’influence de la 

densité longitudinale sur l’ensemble des propriétés des vaisseaux serait donc nécessaire afin 

de mieux appréhender les relations entre paramètres de production et propriétés. Une autre 

suite à ce travail sur l’étude de l’influence des paramètres de tissage sur les propriétés des 

substituts sera de valider avec la MAC humaine les résultats obtenus avec la MAC ovine. En 

effet, les deux MAC étant différentes, ce travail sera nécessaire pour le tissage de substituts 

humains optimisés202.  

La compliance est une des propriétés mécaniques les plus recherchées des substituts 

vasculaires, car un décalage entre cette dernière et celles des vaisseaux natifs a été démontrée 

comme entraînant l’hyperplasie intimale et l’échec des greffons à long terme27–29. Cependant, 

la compliance est aussi une des propriétés les plus difficiles à développer en ingénierie 

tissulaire vasculaire. En effet, cette dernière repose essentiellement sur l’organisation des 

fibres élastiques au sein de la paroi des vaisseaux sanguins. Or, comme présenté 

précédemment, l’élastogenèse, le processus d’assemblage de ces fibres à partir de la 

tropoélastine, a lieu principalement lors du stade fœtal352. Ainsi, les fibres élastiques chez 

l’adulte ne sont pas régénérées353. Aussi, alors que certaines cellules ont la capacité de 

participer à l’élastogenèse in vivo dans les phases précoces de la vie, elles ne le font pas 

spontanément in vitro352. Dans ce travail, nous utilisons un matériau, la MAC, qui ne possède 

pas de fibres élastiques, avec une technique d’assemblage, le tissage, qui confère peu de 

propriétés élastiques. Notre stratégie de tissage repose sur l’utilisation de rubans et d’un fil 

circonférentiel, lui-même produit par l’association par torsion de deux rubans. Le fil 

circonférentiel a donc une certaine élasticité grâce à ce procédé200,457. Après avoir fait 

l’hypothèse que ce fil perdait son élasticité à cause de la tension mise lors du tissage, nous 

avons réussi à augmenter la compliance de nos substituts en diminuant ladite tension. Ainsi, 
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le substitut optimisé possède une compliance supérieure à celle du premier prototype tissé 

(4,8 %/100 mmHg et 1,3 %/100 mmHg, respectivement), et plus élevée que celle de la veine 

saphène humain, une des références en termes de substituts vasculaires de petit diamètre 

(1,5 %/100mmHg)177. Il est à noter que le test ayant permis la quantification de la compliance 

consiste en la mesure de la déformation du substitut après trois changements de pression. Or, 

l’hypothèse peut être faite que la capacité du substitut à reprendre sa forme décroît avec 

l’augmentation du nombre de répétitions. Ainsi, dans des expérimentations futures, il serait 

intéressant de tester la compliance dynamique des substituts tissés in vitro sur des temps plus 

longs (p. ex. heures, jours), avec un rythme pulsé mimant le rythme cardiaque moyen. 

Cependant, il faut garder à l’esprit que les résultats in vitro ne prédisent pas nécessairement 

les résultats in vivo, sachant qu’un remodelage significatif des substituts issus de l’ingénierie 

tissulaire est attendu191,207,282. Aussi, bien que supérieure à la veine saphène humaine, la 

compliance de nos substituts reste inférieure à celle de l’artère mammaire interne humaine 

(11,5 %/100 mmHg), référence ultime en termes de substituts vasculaires de faibles 

diamètres179. Dès lors, de nouvelles pistes pourraient être envisagées pour essayer 

d’augmenter davantage la compliance des greffons. L’une d’entre elles pourrait mener à 

l’utilisation de fils circonférentiels davantage torsionnés, afin d’étudier l’influence de la 

torsion sur la compliance, à tension égale. Une autre piste pourrait être de changer de 

méthode d’assemblage en utilisant le tricot. En effet, cette méthode, déjà utilisée dans la 

production de substituts vasculaires, permet l’obtention de structures plus souples, et 

potentiellement plus compliantes453,463. De plus, la possibilité de tricoter des produits 

d’ingénierie tissulaire avec notre matériau a été démontrée, et cette méthode est 

actuellement mise au point et utilisée au sein de notre équipe201. Cependant, un substitut 

tricoté aurait une perméabilité transmurale trop élevée pour être implanté sans créer de 

fuites de sang trop importante. Il serait donc nécessaire de modifier la paroi afin de réduire 

cette perméabilité transmurale inhérente au tricot, par l’ajout d’un revêtement, de gélatine 

par exemple, pour sceller le substitut, comme cela se fait pour les prothèse synthétiques 

tricotées258,463. Une autre piste menant à plus d’élasticité et de compliance pourrait être la 

production d’un fil circonférentiel guipé. Le guipage est un procédé permettant d’assembler 

un fil, dit « en âme », avec un deuxième fil qui entoure le premier, dit « enrobant » (Figure 

37). Ainsi, associer un fil en âme aux propriétés élastiques avec un fil enrobant, assurant un 

maintien de la structure ainsi qu’une certaine résistance mécanique, mimerait d’une certaine 
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manière l’organisation et l’association des propriétés des fibres élastiques et des fibres de 

collagène dans la paroi des vaisseaux sanguins.  

Dans les années 1990, une étude a mis en avant le bénéfice de cette approche pour la 

production d’un greffon vasculaire en associant deux types de fils synthétiques aux propriétés 

complémentaires, avec un des deux fils étant élastique167. Ainsi, une des pistes à explorer 

pourrait être l’utilisation de fils biologiques élastiques associés aux rubans de MAC utilisés 

dans cette étude. Le groupe de recherche d’Anthony Weiss, en Australie, a mis au point une 

tropoélastine recombinante humaine qui peut servir, entre autres, à former des fibres 

élastiques insolubles in vitro ou des fils aux propriétés élastiques456,478. Récemment, des 

travaux ont montré que l’ajout de cette tropoélastine à une MEC produite in vitro pouvait 

induire une légère formation de fibres élastiques362. Ainsi, l’ajout d’un tel composé durant la 

culture des feuillets de MAC est une perspective intéressante afin d’essayer d’induire la 

formation de fibres élastiques au sein de notre matériau. Une piste supplémentaire serait de 

produire des feuillets de MAC avec des fibroblastes transduits avec l’isoforme V3 du versicane. 

En effet, il a été montré que des chaînes de glycosaminoglycanes de certains protéoglycanes, 

dont le versicane, participent à l’inhibition de la synthèse et de l’assemblage de 

l’élastine479,480. L’isoforme V3 du versicane est une forme du PG dont les chaînes de 

chondroïtine sulfate sont absentes. Il a été montré que la transduction du versicane V3 dans 

des SMC permettait la production de MAC avec un accroissement du dépôt d’élastine et de la 

synthèse de fibres élastiques341. Dans cette même étude, il est montré que l’arrêt d’ascorbate 

après 4 semaines de culture (sur 18 semaines totales) permettait d’augmenter le dépôt 

d’élastine dans les feuillets de MAC, par rapport à ceux produits avec de l’ascorbate en 

continu. L’effet positif du versicane V3 sur le dépôt d’élastine a aussi été montré lors de la 

synthèse de MEC in vitro par des fibroblastes du derme humain transduits481. Cette méthode 

Figure 37 : Illustration du guipage, procédé par lequel un fil dit « en âme » 
est entouré d’un fil dit « enrobant ». 
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pourrait donc être testée avec les fibroblastes humains et ovins de notre banque cellulaire, 

afin d’essayer de produire des feuillets de MAC avec des fibres élastiques. L’arrêt de 

l’ascorbate durant le temps de culture des feuillets de MAC, par exemple après 4 semaines, 

sera également intéressant à explorer. 

En ingénierie tissulaire vasculaire, un des inconvénients de l’approche in vitro pour la 

production de substituts vasculaires est le coût, engendré notamment par les longs temps de 

culture. Dans notre approche, les feuillets de MAC produits doivent être suffisamment forts 

pour être découpés, montés sur un métier à tisser, puis tissés. Les feuillets de MAC utilisés 

pour produire le premier prototype de vaisseau tissé avaient une force de perforation 

d’environ 1000 gf, ce qui nécessitait 56 jours de culture. Après s’être rendus compte que le 

tissage des vaisseaux ne nécessitait pas des feuillets avec tant de force, nous avons produit 

des feuillets moitié moins forts, d’environ 500 gf. Ces feuillets de MAC nécessitent 38 jours de 

culture dans les conditions actuelles. Ainsi, nous avons réduit de 32 % le temps de culture 

nécessaire à l’obtention de feuillets de MAC suffisamment forts pour être utilisés dans notre 

application. De plus, suite à l’étude de l’influence des paramètres de tissage sur les propriétés 

des substituts, nous avons également réduit de 47 % la quantité de MAC utilisée, et ce tout en 

produisant un substitut vasculaire tissé aux propriétés optimisées par rapport au premier 

prototype. Ainsi, en résumé, nous avons produit un substitut vasculaire aux propriétés plus 

proches de celles des vaisseaux sanguins natifs, tout en réduisant son coût de production de 

64 % par rapport au premier prototype. D’autres pistes pourraient être envisagées pour 

réduire davantage le coût de production des substituts tissés. L’une d’elles, notamment, 

consiste en l’utilisation d’agents macromoléculaires afin de diminuer le temps de culture. En 

effet, certains groupes ont démontré que la production de MEC in vitro pouvait être 

augmentée par l’utilisation de certains de ces agents comme le Ficoll®, l’acide hyaluronique, 

les carraghénanes ou encore le sulfate de dextrane482–486. Une autre piste pourrait être 

d’étudier l’effet de la quantité de milieu utilisée lors de la culture des feuillets. En effet, 

actuellement, 60 mL sont utilisés par changement pour une flasque de 225 cm2. Des tests 

préliminaires ont montré qu’utiliser 50 mL ne réduisait pas la force de perforation des feuillets 

de MAC produits. Ainsi, une confirmation de ces résultats est nécessaire, et la mise en place 

d’une culture avec 50 mL par flasque au lieu de 60 mL réduirait davantage le coût de 

production. 
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La plicature, lorsqu’un substitut vasculaire se plie au lieu de se courber, est un 

phénomène qui peut engendrer l’obstruction du greffon. Dans le cadre de cette thèse, cette 

caractéristique n’était pas la priorité en termes de paramètres à améliorer, car nous n’avions 

pas prévu d’implanter notre greffon de manière courbée. Les substituts ont pu être implantés 

en tant que pontage artérioveineux sans que ce phénomène soit observé. Ainsi, pour les 

conditions dans lesquelles nos greffons ont été utilisés (petite longueur et non courbé), la 

plicature n’a pas été un problème. Cependant, c’est un aspect sur lequel il faudra davantage 

se concentrer dans le futur pour pouvoir implanter sous forme de boucle des greffons plus 

longs sans risquer une plicature. Pour éviter ce problème, certains greffons synthétiques sont 

ondulés ou gaufrés (cosselage), ce qui leur permet d’être pliés sans rétrécissement de la 

lumière285,460,477,487. Cependant, le procédé utilisé est thermique, afin de faire prendre au 

matériau la forme ondulée souhaitée. Dès lors, l’emploi de ce genre de méthode thermique 

n’est pas envisageable pour notre MAC qui serait détériorée. Une idée testée durant cette 

thèse a été la production d’un mandrin fileté. L’idée était alors de tisser le substitut 

directement avec la forme souhaitée, et qu’il puisse garder cette forme ensuite. Pour sortir le 

substitut du mandrin sans l’endommager, il ne suffirait plus qu’à le “dévisser” du mandrin 

fileté. Des premiers prototypes de mandrin et de substitut ont été produits (Figure 38). 

Cependant, des modifications sont à apporter au niveau du mandrin, car le pas et l’angle du 

filetage étaient tous deux trop grands. Également, il est nécessaire de prendre en compte le 

fait que les surfaces ondulées perturbent le flux sanguin, tel que démontré dans « l’article 1 », 

et provoquent des modifications dans les forces de cisaillement, ce qui peut mener à des 

phénomènes pathologiques60,475,476,488,489. Permettre une courbure du greffon sans plicature 

tout en limitant les ondulations de surface sera donc l’objectif à atteindre en développant le 

mandrin. Une autre piste pourrait être d’adapter le tissage du vaisseau, par exemple en 

produisant une partie plus lâche d’un côté par rapport à l’axe de la lumière dans le milieu du 

corps du greffon. Ainsi, une sorte de “coude” serait créé. Cependant, avant la flexion du 

substitut, une zone de plus grande perméabilité transmurale existera. Cette idée nécessite 

donc d’être testée pour voir si le degré de courbure offrira une permissivité suffisante et 

compatible avec une utilisation clinique. 
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Bien que le tissage soit une méthode d’assemblage versatile, permettant ainsi 

d’adapter les propriétés mécaniques du substitut tissé ainsi que ses propriétés géométriques, 

une de ses limites réside dans le fait qu’il ne permet pas la découpe du substitut sans que cela 

engendre un effilochage. Dans ce travail de thèse, nous avons créé des substituts d’environ 4 

cm avec des extrémités d’environ 45°, paramètres que le chirurgien n’a pas pu changer pour 

s’adapter au mieux à la situation anatomique rencontrée lors de l’implantation. Dès lors, il est 

nécessaire de faire évoluer la conception de nos substituts afin de donner la possibilité aux 

chirurgiens d’adapter la taille et la forme des extrémités des greffons au moment de 

l’implantation. Une des pistes qui pourrait être explorée est l’utilisation d’une colle pour 

matériaux biologiques490–493. Cette colle pourrait être appliquée aux endroits de découpe, et 

le substitut tissé pourrait alors être coupé sans risque d’effilochage. Outre les aspects de 

biocompatibilité habituellement évalués pour ce type de colles, il serait nécessaire d’évaluer 

également son influence sur la rétention à la suture.   

L’étude chez le gros animal est une étape indispensable dans le développement de 

produits d’ingénierie tissulaire. Ici, nous avons implanté avec succès notre substitut biologique 

Figure 38 : Production d’un substitut tissé avec cosselage.  

(A) Un mandrin fileté a été produit afin de (B) tisser directement dessus 
un substitut fait à base de fils de MAC. (C) Le substitut hydraté a ensuite 

pu être « dévissé » du mandrin, et a présenté une forme ondulée. 
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tissé en tant que pontage artérioveineux chez le mouton. Tous les greffons biologiques étaient 

perméables jusqu’à 4 et 8 semaines, ce qui est supérieur ou égal aux résultats des études 

faites dans un contexte de pontage artérioveineux chez le brebis20,276,285,295,326,327. Cependant, 

il est à noter la perméabilité des contrôles de notre étude, les greffons en ePTFE, qui est 

également très supérieure à celles présentées dans les autres études de greffons 

artérioveineux chez le mouton. Une des hypothèses est que le traitement anticoagulant utilisé 

a significativement amélioré la perméabilité des greffons. D’ailleurs, le greffon synthétique 

dans lequel de la thrombose a été observée est celui dont l’animal a eu une absence de 

traitement anticoagulant pendant quelques jours, puis des doses réduites de moitié jusqu’à la 

fin des 4 semaines d’étude. Cet évènement supporte donc notre hypothèse. Dans notre étude, 

le protocole prévoyait une dose de 750 mg par jour d’antiagrégant plaquettaire (clopidogrel), 

ce qui est parfois près de 3 voire 4 fois supérieur aux doses utilisées dans les autres études sur 

le même modèle. Cependant, il a été montré que le clopidogrel pouvait avoir une efficacité 

limitée chez le mouton, et très variable entre les individus494,495. La supériorité de la dose 

utilisée dans cette étude n’a donc pas nécessairement apporté d’avantages en termes de 

perméabilité par rapport aux autres études. Le traitement anticoagulant utilisé comprenait 

aussi de l’enoxaparine, dont l’action a été montrée plus efficace que celle du clopidogrel chez 

le mouton494. L’enoxaparine a été utilisée seulement par un autre groupe et pendant 7 jours 

post-chirurgie327. Dans notre cas, elle a été utilisée tous les jours jusqu’au terme de 

l’implantation. Ainsi, les doses d’anticoagulants utilisées pourraient expliquer les fortes 

perméabilités observées dans les greffons. Bien que les patients hémodialysés reçoivent un 

traitement anticoagulant, il est difficile, en raison des différences physiologiques et de 

réponses aux médicaments, de le comparer aux traitements utilisés chez le mouton494,496. 

Dans de prochaines études, la dose d’anticoagulants devrait être ajustée afin de limiter la 

perméabilité des greffons synthétiques, et ainsi étudier si nos substituts ont de meilleures 

performances.  

Une autre limite de cette étude reste la longueur des substituts implantés (environ 4 

cm) qui reste très inférieure à celle des substituts utilisés en clinique pour une telle application 

(qui font jusqu’à plusieurs dizaines de centimètres), et inférieure à la taille des autres 

substituts implantés en tant qu’AVG chez le mouton20,24,285,326,327. Cette petite taille peut avoir 

eu un effet sur la forte perméabilité des greffons. En effet, une petite longueur, pour un 
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diamètre similaire, entraîne moins de surface au contact du sang qu’un greffon plus grand, 

limitant la probabilité d’agrégation plaquettaire. De plus, une petite longueur favorise 

l’endothélialisation transanastomotique par rapport à des greffons plus longs, où 

l’endothélium mettra davantage de temps à se former et à atteindre le centre. Le rôle de 

l’endothélium dans la prévention d’évènements thrombotiques étant connu, un greffon de 

grande taille aura plus de chances de se thromboser qu’un petit substitut149,159. Ainsi, dans de 

futures implantations, il sera important d’évaluer des substituts plus longs. 

La réponse de l’hôte à l’implantation d’un substitut vasculaire est primordiale dans sa 

performance à long terme. Notamment, la réponse immunitaire est un facteur d’échec à court 

terme si celle-ci est adverse suite à l’implantation. Dans le cadre de cette thèse, nous avons 

pu observer une forte réponse lymphocytaire suite à l’implantation de nos greffons, après 4 

et 8 semaines. Notre hypothèse qui est qu’un substitut fait à partir de MAC ovine dévitalisée 

n’engendrerait pas de réponse immunitaire forte dans un contexte allogénique n’est donc pas 

confirmée par ces résultats. Bien qu’une précédente étude chez l’humain ait démontré 

l’implantation de trois greffons allogéniques dévitalisés sans signes cliniques et humoraux de 

rejets, aucune analyse histologique n’avait été possible.   Des substituts vasculaires faits d’une 

MEC produite in vitro par des fibroblastes ovins, puis décellularisée, ont déjà été implantés 

avec succès dans un contexte allogénique, sans preuve de réponse immunitaire 

excessive207,209. Une des raisons de la réponse immunitaire rencontrée avec nos greffons 

pourrait être causée par l’utilisation de la dévitalisation au lieu de la décellularisation. En effet, 

la dévitalisation tue les cellules, permettant la production d’un substitut non-vivant. Or, 

contrairement à la décellularisation, ce procédé ne retire pas une grande partie des 

composants antigéniques des cellules, qui sont susceptibles d’amener à une réaction 

immunitaire indésirable. Ayant une méthode de décellularisation déjà fonctionnelle au sein 

de notre groupe, tel que démontré dans « l’article 1 », une des pistes pourrait être de 

décellulariser nos greffons avant implantation. Cependant, cela impliquerait une adaptation 

des paramètres de tissage du vaisseau, car la décellularisation change les propriétés de la MAC 

et donc du vaisseau tissé, comme nous l’avons vu dans les résultats de la première partie de 

ces travaux de thèse. Une deuxième piste à explorer est le sérum bovin utilisé pour la culture 

des feuillets de MAC. En effet, des taux d’immunoglobuline G dans des lots de sérum bovins 

ont déjà été démontrés comme responsables d’une réaction immunitaire indésirable dans de 



223 
 

précédentes implantations de MAC33. Lors des essais cliniques utilisant des greffons 

vasculaires faits de MAC roulée, des sérums déplétés en immunoglobulines ont été utilisés. 

Cela n’a pas été possible dans notre étude car ce traitement n’était pas disponible pour le lot 

de sérum que nous avions déjà sélectionné pour la production de MAC.  Ainsi, dans de futures 

études, notre groupe devrait utiliser des sérums avec un faible taux d’immunoglobuline G 

pour déterminer s’il s’agit de la cause de la réaction lymphocytaire observée. Une autre piste 

serait d’utiliser un sérum ovin pour la culture de feuillets de la même espèce, ce qui limiterait 

ainsi la présence éventuelle d’antigènes xénogéniques. Nous avons déjà testé un sérum ovin 

pour la production de MAC ovine mais celui-ci n’a pas permis la synthèse d’un feuillet de MAC. 

La production de MEC humaine in vitro a récemment été démontrée en remplaçant le sérum 

xénogénique par du sérum humain, démontrant la possibilité de cette approche même pour 

une application clinique497. Un aspect supplémentaire dont il faut tenir compte est que 

l’environnement dans lequel sont tissés les greffons n’assure pas une production selon les 

bonnes pratiques de fabrication. Ainsi, des impuretés invisibles macroscopiquement (p. ex. 

ramenées par les gants) peuvent se retrouver sur le greffon final. 

 En ingénierie tissulaire vasculaire, le remodelage d’un substitut par l’hôte après 

implantation est une étape indispensable au succès à long terme du greffon.  En effet, quelle 

que soit l’approche utilisée, l’objectif est de promouvoir le remodelage du substitut implanté 

en un qui sera s’adapter aux besoins du corps. Dans ce travail, nous avons montré la bonne 

intégration de nos greffons aux tissus hôtes. Nous avons observé un remodelage de nos 

greffons avec la formation d’un néotissu interne dans l’ensemble des quatre greffons 

explantés après 8 semaines. Ce néotissu est notamment composé de nombreuses cellules 

positives à la calponine, marqueur de cellules musculaires lisses. Ces résultats supportent les 

résultats du peu d’études faites sur le même modèle chez le mouton, qui montrent la présence 

de cellules au phénotype de cellules musculaires lisses dès 8 et 12 semaines20,24. De plus, nous 

avons montré la présence de cellules positives à la VE-cadhérine à la surface du néotissu d’un 

des greffons explantés après 8 semaines. Ces résultats démontrent la présence d’un 

endothélium au centre du greffon, comme observé dans l’étude du groupe de Rotmans20. 

Deux autres études ne l’ont quant à elles montré qu’après 12 semaines24,327. Bien que ces 

résultats ont pour le moment été démontrés uniquement dans un des greffons, des 

variabilités inter-individuelles dans le remodelage à 8 semaines ont été soulignées dans 
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d’autres études et pouvaient donc être attendues20. Le marquage de nos explants avec un 

Verhoeff Elastic-Trichrome Masson modifié n’a pas mis en évidence la présence de fibres 

élastiques dans nos substituts à 4 et 8 semaines. Dans leur étude, Geelhoed et al. n’ont pas 

fait de marquage histologique permettant d’observer ou non la présence de fibres élastiques 

organisées au sein du tissu. Cependant, ils ont mis en évidence par immunohistochimie la 

présence d’élastine après 8 semaines20. Dans le cadre de notre étude, des marquages 

immunohistochimiques seront faits dans un futur proche afin de déterminer s’il y a de 

l’élastine au sein de nos substituts. Dans un modèle ovin, le groupe de Tranquillo a implanté 

un greffon allogénique fait d’une MEC produite in vitro en interposition dans l’artère 

fémorale207. Alors que la présence d’élastine était négligeable après 8 semaines, ils ont montré 

qu’elle s’est déposée dans l’ensemble du greffon après 6 mois. De plus, une coloration au 

Verhoeff-Van Gieson des greffons explantés à 6 mois a mis en évidence des fibres élastiques. 

Ainsi, il serait d’intérêt de faire de futures implantations jusqu’à 6 mois afin d’étudier si ce plus 

long terme permettrait la formation d’un néotissu plus mature, avec une endothélialisation 

plus importante et la formation de fibres élastiques.  

Le remodelage du greffon après des semaines d’implantation implique aussi un 

changement de ses propriétés mécaniques. Dans cette première étude in vivo, la décision a 

été prise de ne pas effectuer de caractérisation mécanique après 8 semaines dans le but de 

garder l’ensemble de l’échantillon pour les analyses histologiques. En effet, la longueur des 

substituts implantés (environ 4 cm) ne permettait pas d’avoir suffisamment d’échantillons 

pour faire l’ensemble des analyses mécaniques et histologiques. Dans les études futures, 

l’implantation de substituts plus longs permettra de caractériser leur évolution en termes de 

pression à l’éclatement et de compliance, notamment. Bien que cette dernière pourrait être 

mesurée par échographie, une caractérisation in vitro permettrait de la comparer précisément 

aux valeurs pré-implantation. 

La calcification, caractérisée comme le dépôt pathologique de minéraux dans le 

système vasculaire, a été observée dans nos greffons, particulièrement après 8 semaines. Ces 

résultats étaient inattendus, car une calcification n’a pas été mise en évidence lors d’études 

sur l’implantation de notre matériau sous forme de feuillets roulés en tant que substitut 

vasculaire chez plusieurs espèces, dont l’espèce humaine18,32–34,191. Cependant, ces résultats 

font suite à ceux de la première étude à long terme des substituts tissés à partir de fils de MAC 
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et implantés chez le rat (résultats en préparation à la publication). La calcification est un 

phénomène largement rapporté dans les applications cardiovasculaires323,498–501. Dans les 

applications vasculaires, bien qu’encore peu clairs, les mécanismes de la calcification sont liés 

à une réponse immunitaire, qui peut notamment être causée par la présence de débris 

cellulaires502–506. Ainsi, une des pistes futures pourrait être d’implanter des greffons 

décellularisés afin d’éliminer les débris de fibroblastes présents lors de l’implantation. 

Également, la coloration des substituts au rouge alizarine a mis particulièrement en évidence 

la calcification du fil circonférentiel. Le fil circonférentiel est produit par torsion de rubans, et 

il est donc fait d’une matrice très compactée. Comme démontré précédemment, les cellules 

de l’hôte ont alors difficilement accès à l’intérieur de ce fil457. Ici, nous faisons l’hypothèse que 

l’élimination des débris cellulaires n’étant pas facilitée, cela promeut la calcification du fil. Une 

des solutions envisagées pour essayer d’éliminer ce phénomène est l’utilisation d’un ruban à 

peine torsionné, en tant que fil circonférentiel. La faible torsion, tout en permettant 

l’obtention d’un fil pour faciliter le tissage, n’entraînera qu’une très faible compaction de la 

MAC. Cependant, un tel changement impliquera des modifications de la compliance du 

vaisseau, une diminution de la torsion entraînant une perte d’élasticité du fil201. Ainsi, une 

telle modification devra être faite en utilisant les outils et les résultats mis en avant dans ce 

travail de thèse, dans le but de produire un vaisseau aux propriétés optimisées.  

Un accès vasculaire fonctionnel, c’est-à-dire avec un débit suffisamment élevé et qui 

peut être ponctionné trois fois par semaine, est essentiel pour les patients sous 

hémodialyse84,507. Une de nos préoccupations quant à la structure tissée de nos vaisseaux était 

sa résistance suite à une ponction avec une aiguille de la taille de celles utilisées en clinique 

pour les patients hémodialysés (16G). En effet, le risque de casser un ou plusieurs fils en 

ponctionnant le substitut peut faire craindre un effilochage de ce dernier. Cependant, nous 

avons montré dans ce travail qu’après 4 semaines, temps communément laissé aux greffons 

avant la première ponction, celle-ci n’a pas endommagé les substituts, qui sont restés 

perméables jusqu’au terme des 8 semaines d’implantation. La dilatation d’un des greffons a 

été mesurée à partir de 2 semaines, et une évolution de son diamètre a été observée jusqu’au 

terme de l’implantation.  L’augmentation du diamètre interne du greffon a été relevée avant 

la ponction, éliminant ainsi cette dernière comme étant la cause de la dilatation. L’hypothèse 

est que la réponse immunitaire contre ce greffon a été plus forte que contre les autres. Par 



226 
 

conséquent, le remodelage a été plus rapide dans ce substitut, provoquant une dilatation. 

Parmi le peu de groupes ayant testé la capacité de ponction de leurs substituts chez le mouton, 

notre groupe est un des rares à avoir ponctionné les greffons en cours d’implantation24,326. En 

effet, d’autres groupes ont testé cet aspect juste avant le sacrifice de l’animal276,325. Bien qu’un 

succès, il serait intéressant et nécessaire, dans le futur, d’évaluer la capacité du greffon à être 

ponctionné dans des conditions plus proches des conditions cliniques. Cela impliquerait, sur 

un temps d’étude plus long, de ponctionner le greffon 3 fois par semaine, idéalement. 

Seulement, quelques limites éthiques existent à cette expérience. En effet, dans notre étude, 

les moutons ont dû être placés sous anesthésie générale pour effectuer les échographies ainsi 

que la ponction. Or, 3 anesthésies générales par semaine pourraient ne pas être possibles, en 

termes de réglementation. Ainsi, il serait nécessaire d’effectuer les ponctions dans le cou 

d’animaux vigiles, ce qui, en l’état, n’a pas été envisagé à cause de la nervosité des animaux. 

Ces derniers pourraient peut-être être sédatés, mais là encore, il sera nécessaire de s’assurer 

que la réglementation le permette plusieurs fois par semaines. A notre connaissance, seul un 

groupe a effectué 3 ponctions par semaine pendant plusieurs mois chez le mouton, sans 

anesthésie ni sédation, uniquement en utilisant la contention326. Eventuellement, une 

ponction toutes les deux semaines, voire par semaine, lors des contrôles échographiques, 

pourrait probablement être mise en place avec l’accord du comité d’éthique. 
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