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RESUMÉ 

 
Titre : Conception et Validation d'un Revêtement Mimétique de l'Endothélium pour une 
Intégration Optimale des Dispositifs Endovasculaires 

Introduction : Les dispositifs endovasculaires (DE, tels que les stents et flow-diverters) ont grandement 

enrichi l'arsenal thérapeutique pour les pathologies artérielles. Toutefois, une réaction pathologique 

de l'hôte, déclenchée par le DE lui-même, limite les résultats à moyen et long terme des traitements 

endovasculaires. De nouvelles générations de stents à élution ont été développés pour répondre à cette 

problématique. Toutefois, les médicaments élués ne sont pas sélectifs et limitent la prolifération et la 

migration des cellules endothéliales plutôt que de promouvoir l'intégration des DE. L'objectif de cette 

étude était de concevoir un revêtement de DE capable de leur conférer les propriétés trans-homophiles 

du CD31 (qui est la plus abondante glycoprotéine homéostatique de la circulation) pour 1-désamorcer 

la réaction inflammatoire initiale induite par l'implantation de DE et 2-promouvoir une réparation 

artérielle sans formation de néo-intima des vaisseaux receveurs. 

Méthodes : Cinq séquences peptidiques synthétiques (IRBM, Italie) mimétiques du domaine 1 et 2 du 

CD31 ont été conçues et immobilisées par chimie-click sur des disques de nitinol et de cobalt-chrome 

(CoCr, AlchiMedics, France) fonctionnalisés à la polydopamine (PDA). La réaction de cellules 

endothéliales aortiques humaines (HAEC) à la surface de ces alliages a été évaluée par microscopie à 

fluorescence en utilisant le ratio d'expression du CD31 et d'expression du stress du cytosquelette 

(phalloidine, marquant les fibres F-actine de stress) après culture de 24h (AxioObserver®, Zeiss, 

Germany). Le peptide montrant la plus grande capacité à favoriser l'endothélialisation de surfaces 

inorganiques (SP1072) a été immobilisé à la surface de flow-diverters (AlchiMedics). Ces DE furent 

implantés dans les aortes abdominales saines et dans des anévrysmes sacculaires de l'artère sous-

clavière droite générés par élastase chez le lapin. Parallèlement, des stents en CoCr fonctionnalisés 

avec le SP1072 furent implantés dans des aortes abdominales et artères iliaques saines de lapin. La 

biocompatibilité de ces DE mimant l’action du CD31 a été évaluée « en face » par microscopie 

électronique à balayage et par des coupes histologiques axiales des segments artériels à divers 

intervalles de temps après implantation. Chaque expérimentation comprenait un groupe contrôle (nu 

pour les flow-diverters, nu, PDA et sirolimus pour les stents, n=2 à 3/groupe/temps).  

Résultats : Les HAEC ensemencées sur les disques d'alliage de nitinol et de CoCr fonctionnalisés avec 

les peptides CD31 présentaient de façon significative un ratio CD31/F-actine plus important par rapport 

aux disques contrôles (non fonctionnalisés, p < 0.01). Les DE fonctionnalisés avec le peptide SP1072 

étaient totalement endothélialisés à J + 7 in vivo avec une agrégation leucocytaire et plaquettaire 
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décrue par rapport aux DE nus en microscopie électronique. L'analyse histologique des anévrysmes 

sacculaires et des vaisseaux sains retrouvait une face luminale des DE fonctionnalisés recouverte par 

une néo-intima plus fine et une moindre adhésion leucocytaire et plaquettaire par rapport aux DE nus, 

et ce à chaque intervalle de temps. Une organisation du thrombus était également plus importante 

dans le groupe de flow-diverters fonctionnalisés.  

Conclusion : L’utilisation de surfaces mimant l'endothélium, obtenues par l'immobilisation de peptides 

synthétiques possédant les propriétés trans-homophiles du CD31, favorise l'endothélialisation et réduit 

la réaction biologique pathologique des cellules interagissant avec les DE. Nos résultats préliminaires 

démontrent la faisabilité de la fonctionnalisation de tels DE, et qu'un tel traitement de surface améliore 

leur biocompatibilité. Ces résultats nécessitent des études plus poussées in vivo, ouvrant 

potentiellement la voie à une amélioration des résultats cliniques des DE. 

Mots-clés : CD31, stents, revêtement, endothélium, intégration, biomimétique, endovasculaire 
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Title: Design and Assessment of an Endothelial-Mimetic Coating for Enhancing Arterial 
Healing and Integration of Endovascular Devices 

Introduction: Percutaneous implantation of stents and flow diverters has considerably expanded the 

capabilities of vascular surgical interventions. However, a pathologic host reaction triggered by the 

device itself most often hampers the success of endovascular arterial repair (EAR). New generations of 

drug-eluting stents were developed to address this issue, releasing anti-proliferative agents. However, 

none of the latter are selective, and they actually inhibit the proliferation and migration of endothelial 

cells. The objective of this study was to develop a novel coating able to provide the device surface with 

the trans-homophilic properties of CD31, the most abundant homeostatic glycoprotein within the 

circulation, in order to 1-disable the initial chronic inflammation linked to the presence of the stent and 

2-promote the early healing of implanted arteries without the formation of a neointima despite the 

absence of drug.  

Methods: Five synthetic peptides (IRBM, Italy) sequences potentially mimicking the trans-homophilic 

facets of CD31 domains 1 and 2 were immobilized by click chemistry onto nitinol and cobalt-chromium 

(CoCr) polydopamine-functionalized flat discs of EAR device-compatible alloys (AlchiMedics, France). 

The reaction of Human Aortic Endothelial Cells (HAEC) at the contact with the experimental surfaces 

was evaluated by fluorescence microscopy analysis of the ratio between the extent of surface CD31 

expression and that of the cytoskeleton stress (phalloidin, staining polymerized F-actin fibers), after a 

24-h culture (AxioObserver®, Zeiss, Germany). The peptide displaying the highest ability to favor the 

endothelialization of the inorganic surface (SP1072) was immobilized on nitinol flow diverters 

(AlchiMedics) implanted in the abdominal aorta and well as in the right subclavian artery submitted to 

the elastase saccular aneurysm model, in rabbits. CoCr stents coated with the SP1072 peptide were 

also implanted in the abdominal aorta of rabbits. The biocompatibility of such endothelial-mimetic 

implanted devices was evaluated en face, by scanning electron microscopy (SEM) and in serial cross-

sections of histological preparations of the devices implanted in the native arteries and in subclavian 

aneurysms at different timepoints. Control groups were implanted with bare metal devices (n = 2 to 3 

rabbit/group/time point). 

 Results: HAECs cultured on the experimental discs showed significant higher CD31/F-actin ratio 

compared to control disks (p < .01). Flow-diverters and CoCr stents coated with the SP1072 peptide, 

selected through the in vitro screening, showed complete stent endothelialization and less leukocyte 

and platelet adhesion at the native aortic location by SEM analysis, as compared to the bare group. 

Histological analysis of the subclavian aneurysm locations demonstrated that the endothelial-mimetic 

surface was covered by a thinner neo-intima accompanied by a lower extent of leukocyte and platelet 

adhesion at all timepoints. Furthermore, for a similarly effective aneurysm exclusion, the risk of 
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aneurysmal sac rupture was consistently reduced in the endothelial-mimetic implanted group, as 

detected by the complete organization of the thrombus and the thickness of the aneurysmal sac.  

Conclusion: The endothelial-mimetic surface obtained by the immobilization of synthetic trans-

homophilic CD31 peptides favors the endothelialization and reduces the pathologic biological reaction 

of the cells interacting with endovascular devices. If confirmed by larger in vivo studies, the 

biocompatibility conferred by endothelial-mimetic devices could significantly improve the outcome of 

EAR procedures. 

 

Keywords: CD31, stents, coating, endothelium, integration, bio-mimetic, endovascular 
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ABRÉVIATIONS 

AAA : anévrysme de l’aorte abdominale 

BMS : bare metal stent 

CFD : cerebral flow-diverter  

CoCr : Cobalt-Chrome 

DBCO : di-benzo-cyclooctyne  

DVB : Dégénérescence de valve biologique 

EP : endoprothèse 

EtOH : éthanol 

EVAR : Endovascular aortic aneurysm repair 

HAEC : Human Aortic Endothelial Cells 

HES : Hématéine-Eosine-Safran 

IF : immunofluorescence 

ITAM : Immunoreceptor Tyrosine-Based Activation Motif 

ITIM : immunoreceptor tyrosine-based inhibitory motif 

LPS : lipopolysaccharides 

MALE : major adverse limb events 

MEB : microscopie électronique à balayage 

MFA : microscopie à force atomique 

MMP : matrix metalloprotease 

OR : open repair 

PBS : phosphate-buffered saline 

PDA : polydopamine 

PEG : polyéthylène glycol 

PFA : paraformaldéhyde 

PNN : polynucléaires neutrophiles 

PPACK : Phe-Pro- Arg-chlorométhylcétone 

PPP : plasma pauvre en plaquettes 

PTFE : polytétrafluoroéthylène 

PU : polyurethane 

RIS : resténose intra-stent 

SH2 : Src homology 2 

SFK: Src family kinases 

SPI : syndrome post-implantatoire 

TCR : T-cell receptor 

TIRF : Total Intern Reflection Fluorescence 

XPS : X-ray photoelectron spectroscopy 
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A. INTRODUCTION 

I. DISPOSITIFS ENDOVASCULAIRES : FLOW-DIVERTERS, STENTS CORONAIRES ET STENTS 

PERIPHERIQUES 

Le travail de cette thèse consiste en la conception d’un revêtement de surface innovant applicables aux 

dispositifs endovasculaires, promouvant leur biocompatibilité et leur intégration pacifique par le tissu 

artériel. Cette introduction situe brièvement la place des dispositifs utilisés en pratique clinique à 

l’étage cérébral, coronaire et des artères des membres inférieurs.  

I.1. Flow diverters 

Jusque dans les années 2010, le traitement endovasculaire des anévrysmes intracrâniens consistait en 

l’exclusion de ces derniers à l’aide de coils, plus ou moins assistés de ballons. Cependant, l’embolisation 

par coils était grevée de taux de récidive de près de 20% (1) et des taux de réinterventions avoisinant 

les 10% (2) . Ce sont les travaux préliminaires sur le chien de Wakhloo et al. dès 1994 (3) qui ont montré 

la faisabilité de l’exclusion endovasculaire à l’aide de stents non couverts à fines mailles auto-

expansibles (nitinol) d’anévrysmes carotidiens. L’analyse histologique de ces implants montrait la 

présence d’une néo-intima couvrant le collet anévrysmal, qui sera plus tard dénommé « parent 

remodeling » (4,5). Cette technique d’exclusion endovasculaire se propage, et le terme « flow-

diverter » est introduit en 2004 par Lieber et al. (6). Ces dispositifs sont composés de plusieurs couches 

de cobalt-chrome (CoCr) ou de nitinol, à même de limiter le flux vers le sac anévrysmal en fonction de 

leur densité (7,8). Ces dispositifs font leur entrée sur le marché de la radiologie neuro-interventionnelle 

en 2007 (9). Il s’agit d’un tournant majeur dans le traitement des anévrysmes intracrâniens, permettant 

une diminution voire une interruption du flux sanguin dans l’anévrysme. Après les résultats 

encourageants de la 1re génération de dispositifs appelés Pipeline Embolization Device (PED, Medtronic, 

Irvine, CA, USA) lancé en 2011, les dispositifs de 2nde génération (Pipeline Flex Embolization Device, 

PFED, Medtronic) ont fait leur preuve de supériorité et représente la majorité des dispositifs implantés 

à l’heure actuelle. Ces dispositifs sont constitués de 48 à 96 bandes enchevêtrées de platine-tungstène 

et de cobalt-chrome-nickel. Les résultats contemporains de ces dispositifs retrouvent une occlusion 

complète obtenue entre 76 et 81.5% des cas dans de larges méta-analyses (10,11). En d’autre termes, 

la néo-endothélialisation complète et précoce de la lumière des flow-diverters, clé du succès de ces 

dispositifs par la formation une barrière physique protectrice de la thrombose et des événements 

emboliques cérébraux (12), n’est pas obtenue de façon constante et pérenne en pratique clinique. 

Cette exclusion incomplète peut être expliquée par la morphologie des anévrysmes (collet large), des 

phénomènes hémodynamiques et de mauvaises appositions (13). Cette exclusion inconstante des 
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anévrysmes peut perpétuer l’activité biologique du thrombus anévrysmal alimenté en sang frais, et la 

croissance de l’anévrysme jusqu’à la rupture (14). Le second avantage d’obtenir une endothélialisation 

rapide est de pouvoir diminuer la durée de bi-antiagrégation plaquettaire qui est associée à une 

morbidité significative (15). Plusieurs voies de recherche se sont ainsi développées, portant sur le 

design des stents (couche mince de nitinol (16)), leur composition (flow-diverters biodégradables (17)), 

l’utilisation de polymères biocompatibles (18), leur fonctionnalisation avec des drogues (héparine-

rosuvastatine (19)), phosphorylcholine (20)) ou des strategies de captures de cellules progénitrices de 

cellules endothéliales (21). Ces strategies restent pour le moment à l’état experimental. 

 
 

Figure 1 : Flow diverter de type FRED (flow Re-direction endoluminal device) 

 

 

 

 

 

 

Figure 2 : Endothélialisation d’un flow-diverter.  

A. Coupes en microscopie électronique à balayage d’un flow-diverter en voie d’endothélialisation en 
phase précoce après implantation. B. Après 1 mois, présence d’un néo-endothélium lisse et homogène 

recouvrant le métal (B). D’après (22) 
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I.2. Stents coronaires et périphériques  

I.2.a. Stents non couverts  

Le développement du stenting des artères périphériques a suivi celui des stents coronaires, implantés 

pour la 1ère fois par Ulrich Sigwart et Jacques Puel en 1986 (23). C’est Palmaz qui implante en 1987 le 

premier stent (acier sur ballon) dans une artère iliaque (24). La première génération de stents était 

composée d’acier 316SS (Bare Metal Stent, BMS) contenant aussi du fer, du nickel, du chrome et du 

molybdène (25). L’acier a été choisi pour ses excellentes caractéristiques mécaniques et une bonne 

résistance à la corrosion. Son importante force radiaire, conférée par un modulus élastique important 

(propriété d’un matériau à être déformé) permet d’éviter le recoil (26). Toutefois, ces stents 

« ancestraux » présentaient le désavantage d’avoir un profil assez élevé en raison de la nécessité 

d’avoir une importante épaisseur de mailles pour obtenir une bonne visibilité. Pour augmenter leur 

radio-opacité, des tentatives d’ajout d’or ont été réalisées mais se sont avérées décevantes en termes 

de resténose et de mortalité à l’étage coronaire (27). L’utilisation ultérieure de CoCr a permis de 

s’affranchir des limitations de l’acier, en raison d’un modulus élastique, d’une force tensile et d’une 

densité supérieures. Par ailleurs, le CoCr possède des propriétés radio-opaques et une force radiaire 

supérieure à l’acier (25,28). Ces avantages ont permis la diminution de l’épaisseur des mailles tout en 

conservant une résistance à la déformation (25). Cette diminution de mailles permet une augmentation 

de la flexibilité, du diamètre interne du stent et diminue le risque de lésion artérielle lors de son 

implantation (26,29). La traduction clinique s’est illustrée avec une diminution de la resténose intra-

stent  (RIS) (30) et une amélioration du profil des dispositifs.  

En plus de leur composition, la méthode de construction et la structure des stents impactent fortement 

leur profil, leur force radiaire et l’accès aux branches collatérales. Le design des stents a évolué depuis 

leur création, depuis le design dit stents « coils » puis « échancrés » (slotted stents) jusqu’au design 

actuel modulaire. Les stents coils, développés par Dotter en 1969 (31),  étaient composés de bandes 

fines de nitinol spiroïdes. Ces stents flexibles présentent le principal inconvénient d’avoir une faible 

force radiaire et des taux de resténoses très importants (jusqu’à 54% à 1 an (29)). De plus, ces dispositifs 

ne permettaient pas de traiter des vaisseaux de moyen et petit calibre et ont été remplacé par les stents 

échancrés. Ces stents échancrés présentaient une plus grande force radiaire au prix d’une flexibilité 

moindre et d’un encombrement plus important (29). Le design des stents actuels est celui dit 

modulaire, c’est-à-dire la fusion de plusieurs modules et motifs répétés pour obtenir un stent tubulaire. 

Les stents actuels sont à cellules ouvertes.  

Les stents peuvent être implantés de deux façons : sur ballonnet ou auto-expansible. Le type de lésion 

artériel détermine le choix du stent. La résistance à la compression externe, la conformabilité à des 
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tortuosités et la persistance d’une force radiaire après largage sont l’apanage du nitinol (32), 

fréquemment utilisé à l’étage fémoro-poplité. A l’inverse, des lésions sur artères moins mobiles ou 

nécessitant une force radiaire plus importante sont traitées à l’aide de stents en acier.  

 

I.2.b. Résultats histologiques après implantation de stents nus 

La principale lésion histologique après stenting est la constitution d’une néo-intima, se traduit 

cliniquement par la sténose intra-stent (33) retrouvée jusqu’à 40 % à 1 an et 60 % à 3 ans à l’étage 

fémoro-poplité pour les stents nus (34,35). Ces taux élevés de resténose dans cette localisation peuvent 

s’expliquer par les contraintes externes exercées sur l’artère fémorale superficielle (AFS, segment 

mobile), un remodeling négatif et par les caractéristiques histologiques de l’AFS, dense en cellules 

musculaires lisses (36). Cette sténose intra-stent, pouvant évoluer vers la thrombose, induit des taux 

de réinterventions et d’effets adverses de membre (MALE) majeurs (37) . A l’étage coronaire, ces taux 

sont plus bas, avec des chiffres aux alentours de 15% à 1 an pour les stents nus et entre 2.5 et 4.9% 

pour les stents actifs (38).  

On peut dissocier une phase initiale dans les 15 premiers jours après implantation, avec une agrégation 

plaquettaire avec des micro-thombis et un infiltrat leucocytaire (39,40) , suivi d’une phase proliférative 

avec apparition de l’infiltrat des cellules musculaires lisses et de la matrice extra-cellulaire à partir d’un 

mois post-implantation (41). Schartz et al. soutiennent l’hypothèse que ces micro-thrombis initiaux 

pourraient servir d’architecture primordiale à la colonisation de cellules musculaires lisses activées (42). 

Cette hypothèse est intéressante, car elle lie lésion artérielle aigue (induite par le stent), et recrutement 

plaquettaire et d’érythrocytes sur site avec formation de thrombis, contenant des mitogènes attirant 

les cellules musculaires lisses. Ce concept de lésion artérielle n’est pas sans fondements, puisqu’il existe 

des phénomènes de lamination de la limitante élastique interne lors du déploiement de stents (39). 

Ces agrégats plaquettaires disparaissent avec le temps et laissent place aux lésions décrites ci-haut. 

Une des pistes d’amélioration de la biocompatibilité des stents pourrait passer par cette phase de 

recrutement plaquettaire initial, sorte de d’amorce au recrutement d’autres types cellulaires. 

Cependant, la formation de lésions de néo-intima malgré une mono ou une bi-anti-agrégation 

plaquettaire ne fait que souligner la connaissance imparfaite de ces mécanismes thrombotiques 

initiaux. A la phase chronique (> 1 mois), les rares études histologiques sur la réaction biologique 

vasculaire du tissu artériel après stenting retrouve une néo-intima constituée en majorité de matrice 

extra-cellulaire (à 90%, glycosaminoglycanes et de collagène) (42), de calcifications  et de cellules 

musculaires lisses activées (de phénotype prolifératif), de macrophages (15%) et de leucocyte (10%). Il 

est à noter l’absence de cellules endothéliales (organisées en monocouche en conditions saines), 
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traduisant un défaut d’endothélialisation quasi-constant dans les études histologiques (33). A l’étage 

coronaire, la présence de débris macrophagiques et d’infiltrats lipidiques concourent à la formation 

d’une néo-plaque d’athérome. Ces lésions sont pourvoyeuses de rupture de plaque pouvant conduire 

à l’infarctus du myocarde (43). Des réactions à corps étranger de type granulome giganto-cellulaire ont 

également été décrites sur modèle animal (44). De façon intéressante, l’histologie et la formation de 

de la néo-intima des stents nus diffère de celle des stents actifs : la densité des cellules musculaires 

lisses est plus importante pour les stents nus, avec un phénotype intermédiaire ou contractile dans les 

stents actifs, avec l’apparition d’une néo-intima plus tardive (> 1an) dans le cas d’implantation de stents 

actifs (45,46).  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

Figure 3: Schéma simplifié de la réaction à corps étranger généré par l’implantation d’un matériel 

endovasculaire (d’après (47))   
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I.3.c. Stents actifs 

Bien que permettant d’éviter le recoil immédiat et de diminuer les taux de resténose par rapport à 

l’angioplastie au ballon seul, l’utilisation de stents acier était associée à de taux de resténose très 

importants (48) jusque dans les années 2000. Des modifications d’alliage métallique ou de structure 

n’ont pas permis de diminuer ces taux de RIS. Des stratégies d’amélioration se sont alors développées, 

comme la fonctionnalisation (revêtement) à l’héparine des stents coronaires qui a fait la preuve d’une 

diminution du risque de thrombose mais pas de RIS (49,50). Cette resténose, consécutive à une lésion 

de la paroi artérielle, est liée notamment à la prolifération de cellules musculaires lisses (30). Le blocage 

du cycle cellulaire par l’arrêt du cycle à l’étape G1/S (rapamycine) ou par la stabilisation des 

microtubules (paclitaxel) a été retenu comme cible pharmacologique (Figure 4) depuis les années 2000. 

Toutefois, ces drogues actives ont une durée de vie courte, incompatible avec un effet inhibiteur de la 

prolifération des cellules musculaires lisses à long terme. Leur effet doit être contrôlé et maintenu au 

cours du temps et c’est à l’aide d’un polymère que ce cahier des charges peut être rempli. Le polymère 

idéal doit être biocompatible, inerte avec le principe actif, permettre une libération contrôlée au cours 

du temps et présenter une stabilité chimique au cours du temps. Historiquement, le polyethylene-co-

vinyl-acetate (PEVA) et le poly-n-butyl-methacrylate étaient utilisés (stent Cypher) aux côtés du 

poly(styrene-b-isobutylene-b-styrene (stent Taxus). Toutefois, l’utilisation de polymères a été 

incriminée dans l’inflammation et la RIS (51), malgré le développement de composants plus 

« biocompatibiles » comme le poly-vinylidene fluoride, l’hexofluropropylene, et le polyvinyl-

pyrollidone (52). Pour éviter cet écueil, des polymères biodégradables ont été développés (53) bien 

qu’il n’existe pas de niveau de supériorité entre ces différentes stratégies (52).  

L’utilisation des stents actifs en pathologie coronarienne a montré dans des essais randomisés 

contrôlés une diminution des réinterventions mais un taux identique de thrombose de stents et 

d’événements coronariens par rapport aux stents nus (54). Les essais comparant stents actifs au 

zotarolimus et sirolimus ne retrouvaient pas de différence significative (Etude TWENTE (55)) mais de 

larges méta-analyses retrouvaient de meilleurs résultats à long terme pour les stents en CoCr à 

everolimus (56).  

La complication spécifique aux stents actifs est la thrombose dite « tardive » (« late and very late 

thrombosis »), soit à > 1 an après implantation, avec un désavantage pour le paclitaxel versus sirolimus 

(57). Cette thrombose tardive des stents actifs, plurifactorielle (58), peut être attribuée sur le plan 

histologique au défaut d’endothélialisation de la surface métallique du stent (59), exposant de façon 

plus prolongée la surface du dispositif au risque de thrombose. Ceci explique l’indication à une bi anti-

agrégation plaquettaire prolongée (de 6 à 12 mois) après implantation de stents actifs. De façon 

intéressante, dans la large analyse de Palmerini et al, il n’existait plus de résultats significatifs au-delà 
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de 2 ans pour les stents actifs (56). Concernant la pathologie occlusive des membres inférieurs, 

plusieurs études randomisées retrouvent une différence significative en faveur des stents actifs au 

paclitaxel vs. nus en termes de perméabilité primaire, sans différence de mortalité (60,61). Ce dernier 

point reste toutefois un sujet grandement débattu, avec de nombreuses données émanant à la fois de 

méta-analyses robustes (62) ou de cohortes (63) ayant retrouvé une surmortalité significative chez les 

patients ayant reçu des dispositifs actifs au paclitaxel.  

 

 

 

Figure 4: Voies d’actions du paclitaxel et du sirolimus sur le cycle cellulaire 
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I.3.d. Stents biorésorbables 

Bien que l’utilisation de stents actifs en pathologie coronaire ou périphérique semble montrer des 

résultats intéressants en termes de réduction de risque de thrombose et de resténose, la perméabilité 

de ces dispositifs à long terme reste grevée par l’apparition tardive de sténose intra-stent. L’absence 

de données histologiques humaines sur la durée exacte d’élution et d’efficacité biologique du principe 

actif, l’altération du tonus vasculaire (64)  et la persistance d’un dispositif métallique dans le lit artériel 

sont autant d’arguments motivant le développement de dispositifs alternatifs comme les stents 

biorésorbables. Ces dispositifs ont en communs avec les stents actifs d’être constitués d’une structure 

tubulaire, d’un polymère et d’un principe actif. La structure biorésorbable est constituée elle-même 

d’un polymère ou d’un métal biodégradable. Sur cette plateforme, un second polymère est ajouté pour 

recevoir ensuite l’agent antiprolifératif. La structure tubulaire peut être composée d’acide poly-L-

lactique (PLLA), de polycarbonate et/ou de magnésium (65). Ces polymères se dégradent au sein du lit 

artériel par hydrolyse où les composés sont détruits et rendus à l’état de pyruvate qui est internalisé 

via le cycle de Krebs pour produire du CO2 et de l’eau. Le magnésium est quant à lui dégradé en 

hydroxyapatite, digéré par les macrophages (64,66). Ces stents biorésorbables doivent théoriquement 

avoir les mêmes caractéristiques que les stents métalliques mentionnés plus haut. Concernant les 

structures polymériques, leurs caractéristiques mécaniques sont intrinsèquement différentes et 

présentent un risque de fracture supérieur et un profil plus important, à cause de l’épaisseur de leurs 

mailles (64). L’utilisation de métal biorésorbable comme le magnésium permet d’obtenir une force 

radiaire supérieure à celle des polymères. Le seul dispositif commercialisé a été l’Absorb BVS (Abbott) 

mais a été retiré du marché en 2017 en raison de taux très importants de thrombose et de resténose 

(64). Cette stratégie innovante reste à l’état expérimental depuis lors.  

I.3.e. Stents couverts  

Les stents couverts pour traiter les artères de moyen et petit calibre ont suivi l’invention des 

endoprothèses (EP) aortiques couvertes. Après le développent de stents couverts rudimentaires pour 

traiter des complications hémorragiques, ces dispositifs couverts ont été utilisés dans le but d’isoler la 

face luminale du stent de la paroi aortique, avec l’espoir de limiter les phénomènes emboliques et de 

diminuer la RIS (67). L’utilisation de revêtements hydrophobes, comme le polytétrafluoroéthylène 

(PTFE) a été pensée pour limiter sa colonisation par les cellules circulantes du sang et en raison de son 

caractère électronégatif anti-thrombotique (68). L’étude histologique des stents couverts retrouvent 

une présence de micro-thrombis plus importante par rapport aux stents nus, composés de plaquettes, 

d’érythrocytes, de fibrine et de leucocytes (69,69). Des réactions à corps étranger de type giganto-

cellulaires ont été observées au contact du PTFE, avec une inflammation adventitielle parfois associée 

à une néo-angiogenèse. Cependant l’inflammation semblait plus modérée que pour des stents nus (70). 
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L’endothélialisation n’était observée à partir du 6eme mois chez l’animal, avec une formation de néo-

intima d’épaisseur variable dans les phases précoces après implantation (70–72). Toutefois, cette néo-

intima augmente au cours du temps après 18 mois (68). Il semble que ce soit l’exposition au métal qui 

soit un facteur pronostic de prolifération néo-intimale chez l’animal (69,73). Les résultats se sont avérés 

décevants chez l’homme en pathologie coronarienne, avec des taux de thrombose plus importants que 

pour les stents nus, probablement en raison d’une endothélialisation imparfaite, exposant au risque de 

thrombose (74), reléguant ces stents aux situations d’urgence (perforation) ou aux anévrysmes 

coronaires.  

   

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5. Physiopathologie simplifiée de la sténose intra-stent 
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I.3. f. Le stent « idéal » : Quelles caractéristiques ? 

Le stent idéal doit avoir un profil d’introduction minimal, une résistance à la déformation (axiale et 

longitudinale) importante, une résistance à la fatigue majeure, l’absence de dégradation/corrosion, et 

une biocompatibilité satisfaisante. Cette biocompatibilité doit permettre l’absence d’interaction 

pathologique avec les cellules circulantes du sang (neutrophiles, plaquettes, érythrocytes) et donc 

l’absence de thrombose tout en permettant une intégration pacifique dans le tissu artériel sans rejet. 

La biocompatibilité doit être obtenue dans les faces abluminales (absence de lésion artérielle iatrogène) 

et luminale, avec une colonisation par des cellules endothéliales non activées (au phénotype non 

inflammatoire, anti-thrombotique) sans formation d’une néo-intima pouvant évoluer vers la sténose 

intra-stent.   

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 6. Caractéristiques recherchées pour le dispositif endovasculaire « idéal ». 

 
 
 
 
 
 



 

24 

 

II. CD31 ET PEPTIDES MIMETIQUES 

II.1. Structure du CD31 

Le CD31 est une glycoprotéine transmembranaire de 130 kDa (738 acides aminés) exprimée 

constitutivement et exclusivement par les plaquettes, leucocytes et cellules endothéliales (75–77), 

autrement dit par les éléments de l’interface sang-vaisseau. Le CD31 est constitué de six domaines 

extra-cellulaires Ig-like, d’une région transmembranaire et d’une queue cytoplasmique comportant 

deux immunorécepteurs ITIMs (immunoreceptor tyrosine-based inhibitory motif). Historiquement, le 

CD31 a d’abord été classé dans la superfamille des IgCAM (Immonoglobulin Cell Adhesion molecule) en 

raison de son domaine extracellulaire Ig-like et appelé PECAM-1 (Platelet-Endothelial Cell Adhesion 

Molecule-1) et de son rôle supposé limité à l’adhésion entre plaquettes et cellules endothéliales (76).  

C’est la découverte de ses motifs ITIMs qui l’a ensuite classé dans la famille des Ig-ITIM (78). Ces motifs 

ITIMs conduisant des cascades de signalisation inhibitrices, le CD31 n’a plus été considéré comme une 

molécule d’adhésion depuis mais comme un récepteur immunorégulateur (79).  

 

Figure 7. Schéma du CD31.  

Les six boucles de la région extra-cellulaire représentent les domaines Ig-like, numérotés par ordre 
croissant depuis la distalité. Les tirets représentent les ponts disulfures stabilisant les différents 

domaines. 
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II.2. Fonctions cellulaires du CD31 

Le CD31 est constitutivement exprimé à la surface des cellules endothéliales, des plaquettes, 

monocytes, neutrophiles, éosinophiles, basophiles, lymphocytes et mastocytes, soit l’intégralité des 

cellules hématopoïétiques à l’exception des hématies. Le niveau d’expression du CD31 dépend du type 

cellulaire: on en dénombre 5000 molécules par plaquette, 50 000 par lymphocyte T, 100 000 par 

neutrophile et 1 million par cellule endothéliale (76). Les effets régulateurs du CD31 diffèrent 

également selon le type cellulaire. 

II.2.a. CD31 et plaquettes  

Le CD31 joue un rôle dans l’agrégation plaquettaire (80) : ses fonctions sont globalement inhibitrices; 

l’engagement du CD31 induit la phosphorylation des ITIMs et inhibe l’agrégation plaquettaire, la 

dégranulation des neutrophiles et la mobilisation intracellulaire du calcium dans les plaquettes activées 

in vitro (81,82). Les plaquettes de souris CD31 KO ont plus tendance à l’agrégation et la sécrétion de 

granules  que celles de souris WT, sous stimulation par collagène (83). Des études in vitro et in vivo 

ont également montré que l’engagement du CD31 inhibe la croissance du thrombus plaquettaire 

(81,84).  

 

II.2.b. CD31 et leucocytes  

Dans les lymphocytes T, l’interaction du CD31 et du TCR (T-cell receptor) inhibe l’activation TCR-

dépendante (85). L’engagement du CD31 natif avec un CD31 recombinant diminue également la 

production de cytokines pro-inflammatoires et inhibe la prolifération des cellules T stimulées par le TCR 

(86). Dans les cellules B, la liaison récepteur B avec des chimères CD31 atténue les mécanismes d’aval 

comme la mobilisation de calcium (87). A l’inverse, les cellules B de souris CD31 KO montrent une 

tendance à augmenter la mobilisation de calcium et la prolifération après liaison du récepteur B (88). 

Le CD31 jouerait un rôle dans la migration et transmigration des polynucléaires neutrophiles (89,90).  

Des travaux récents dans notre unité U1148 LVTS ont souligné l’importance du CD31 dans la 

transmigration des polynucléaires neutrophiles, suggérant que la signalisation par le CD31 est 

essentielle pour contrôler la dégranulation aux sites d’inflammation. Le CD31 a également des fonctions 

inhibitrices dans les macrophages : son engagement régule négativement le signal du TLR-4 (toll-like 

receptor) et diminue la production de cytokines pro-inflammatoires par les macrophages activés par le 

LPS (91). Le CD31 diminue également la phagocytose en transmettant des signaux dits de 

« détachement » entre une cellule saine et un macrophage attenant, à l’aide de son engagement 

homophile (92).  
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II.2.c. CD31 et cellules endothéliales   

Le CD31 est localisé aux jonctions intercellulaires des cellules endothéliales à confluence (93). Il joue 

un rôle dans la formation de ces jonctions intercellulaires, le blocage du CD31 via des anticorps les 

inhibant (94). Cette participation aux jonctions intercellulaires se fait par l’engagement trans-

homophile du CD31 décrit plus bas (95,96). Le CD31 a une place cruciale dans le maintien de la barrière 

vasculaire endothéliale en contrôlant la perméabilité cellulaire aux macromolécules (97). Il joue 

également un rôle dans la reconstitution de cette barrière après une brèche (98), comparable à un 

phénomène de cicatrisation au niveau cellulaire. De plus, la survie des cellules endothéliales dépendent 

d’une grande partie du CD31 (99–101). Le CD31 est également impliqué dans l’angiogenèse, et en 

particulier dans la promotion de la migration des cellules endothéliales (102,103). Enfin, le CD31 joue 

également un rôle de régulation dans l’extravasation des leucocytes à travers la membrane 

endothéliale (76,104,105).  

Au total, le CD31 jouent un rôle primordial dans le maintien de l’homéostasie vasculaire : il inhibe 

l’agrégation plaquettaire et l’activation leucocytaire et promeut la migration et la survie cellulaire; il 

permet également la formation et le maintien des jonctions intercellulaires responsables de l’intégrité 

de la barrière endothéliale. Ces caractéristiques, anti-thrombotiques et anti-inflammatoires, sont des 

critères « idéaux » des dispositifs endovasculaires. A la lumière de ces informations, le développement 

d’un revêtement de dispositifs ayant les attributs du CD31 parait intéressante. 

 

II.3. Engagement physiologique et clivage du CD31  

Les fonctions régulatrices du CD31 se font par le recrutement et l’activation de phosphatases par les 

ITIMs phosphorylées de sa queue cytoplasmique. Après phosphorylation de leur tyrosine centrale, les 

ITIMs deviennent un motif de liaison pour les domaines SH2 (Src homology 2) des tyrosine 

phosphatases (106). L’activation de ces ITIMs nécessite le regroupement par paire de CD31 et la 

présence de tyrosines kinases activées environnantes. Deux mécanismes sont à l’œuvre pour le 

regroupement du CD31 : une interaction trans-homophile impliquant les domaines distaux 1 et 2 

(95,107) et un engagement cis-homophile du domaine 6 (96). Les deux ITIMs des deux molécules CD31 

engagées sont alors phosphorylées par les tyrosines kinases. L’engagement du CD31 peut être 

consécutifs de plusieurs mécanismes comme l’agrégation plaquettaire (108), le stress pariétal (109), le 

stress oxydatif ou la liaison CD31-CD31 (110). Une fois phosphorylés, les ITIMs recrutent et activent les 

SHPs (SH2-containing phosphatases) et la SHP-2 en particulier (87,111). Les effets d’aval de l’activation 

des SHPs dépendent grandement du type cellulaire en question et du stimuli activateur reçu. Comme 

tous récepteur ITIM, le CD31 régule négativement les voies activatrices des récepteurs ITAM 
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(Immunoreceptor Tyrosine-Based Activation Motif), augmentant donc le seuil d’activation des cellules 

immunitaires (112). De façon plus prosaïque, le CD31 agit comme un « frein à main » immunitaire.  

 

 
Figure 8. Activation du CD31 et signalisation.  

1-Engagement trans-homophile des domaines les plus distaux de la membrane (1 et 2). 2- Consolidation 
du cluster par l’engagement cis-homophile du domaine le plus proximal. 3-Phosphorylation des 
domaines ITIMs par les kinases SFK (Src family kinases). 4-Recrutement et activation des SHP (SH2-
containing phosphatases). 5-Inhibition des voies de signalisation dépendantes des SFK et activation des 
cascades de signalisation dépendantes des SHP. 
 
 
 
Clivage du CD31. Sous l’effet d’activation cellulaire ou de conditions de stress, le CD31 peut subir un 

clivage dans sa portion extracellulaire dans différents types cellulaires. Dans les cellules endothéliales, 

le CD31 est clivé dans l’apoptose de restriction énergétique (113). Une protéine soluble de 100 kDas 

est alors émise lors de ce processus, correspondant au domaine extracellulaire du CD31. Une protéine 

tronquée, comprenant la partie cytoplasmique et les domaines transmembranaires du CD31, reste 

amarrée à la barrière plasmatique. Le CD31 est également clivé dans les plaquettes sous divers stimuli 

(inhibition de la calmoduline (114), leucocytes transfectés au VIH (115) ou lymphocytes T activés (116)). 

Les effets de ce clivage du CD31 comportent sans surprise la perte des fonctions régulatrices du CD31 
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(113,116), puisque l’engagement du CD31 nécessite son appariement trans-homophile, permis par les 

interactions entre les domaines distaux de la membrane, perdus avec le clivage (116). Les mécanismes 

moléculaires responsables du clivage du CD31 comprennent l’action de protéases, comme MMP-9 

(117). Toutefois, plusieurs protéases sont susceptibles de cliver le CD31, les enzymes responsables 

variant significativement en fonction du type cellulaire et du monde d’activation.  Dans tous les cas, le 

clivage du CD31 n’est pas complet  (118) : il persiste en surface une partie « tronquée » comprenant 

notamment la partie cis-homophile du domaine juxta-membranaire. Il est donc possible de cibler les 

cellules CD31+ en train de s’activer via ce fragment qui reste exposé. Cette observation a ouvert la voie 

à des applications cliniques diagnostiques et thérapeutiques dans le domaine de la thrombo-

inflammation puisque les plaquettes et les leucocytes activés, clivant donc leur CD31, se retrouvent 

concentrés à ces sites. Le clivage du CD31 est retrouvé dans de nombreuses pathologies du système 

immunitaire (polyarthrite rhumatoïde (119)) ou vasculaire (dissection aortique (116) et athérosclérose 

(120)). Dans des spécimens aortiques de dissection aortique chez l’Homme, le CD31 est absent à la 

surface des macrophages M1 pro-inflammatoires infiltrés dans le site de lésions récentes mais présent 

à la surface des macrophages M2 situés quant à eux dans des zones cicatricielles (121).  Dans la 

pathologie anévrysmale chez l’Homme, une diminution des lymphocytes T CD31+ et un enrichissement 

de lymphocytes T CD4+/CD31- dans le sang et le tissu aortique pathologique ont été mis en évidence 

(120). Ces cellules contribuent à l’auto-entretien de la pathologie par la cytolyse des cellules 

musculaires lisses médiée par les lymphocytes T CD8+ et par la synthèse de cytokines pro-

inflammatoires activant à leur tour la protéolyse du mur aortique via les MMP2-MMP9 provenant de 

macrophages.  

Les mécanismes de clivage du CD31 ne sont pas totalement élucidés, et comprennent notamment 

l’action de protéases responsables, comme MMP-9 (117). De façon intéressante, le clivage du CD31 

extracellulaire n’est pas complet (118) : il persiste en surface une partie « tronquée » correspondant à 

une partie du domaine juxta-membranaire Ig-like 6, le reste de la partie transmembranaire et 

cytoplasmique restant intact. Cette observation ouvre la voie à une stratégie d’ingénierie peptidique 

en synthétisant des séquences mimétiques, permettant de cibler cette séquence peptidique restante 

avec l’objectif de restaurer les fonctions régulatrices du CD31.  
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II.4. Identification de peptides ciblant la portion cis- ou trans-homophile du CD31 

II.4.a. Peptides ciblant la portion cis-homophile du CD31 

Zehnder et al. ont démontré dès 1995 qu’un peptide synthétique (correspondant aux 23 résidus les 

plus proximaux clivés du CD31) permettait d’inhiber la prolifération lymphocytaire T de façon 

spécifique (122). Sur la base d’observation en microscopie TIRF, notre équipe a démontré que ce 

peptide agit via une homo-oligomérisation avec le CD31 des cellules au moment de leur activation 

(118). En criblant une large librairie de peptides autour de la séquence décrite par Zehnder, nous avons 

identifié une peptidomimétique de 8 acides aminées rétro-inversé (rotation dextrogyre pour limiter la 

dégradation enzymatique (123)), appelé P8RI, qui peut être utilisé comme traceur d’imagerie 

moléculaire spécifiques des sites d’inflammation (124). J’ai pu poursuivre mes travaux initié en Master 

2 et faire la preuve de concept de l’utilisation de ce peptide en imagerie médicale pour évaluer le degré 

d’inflammation au niveau d’anévrysmes de l’aorte abdominale (AAA) chez le rat (125, Annexe II).  

De plus, à plus forte concentration, ce peptide été aussi apte à stabiliser les clusters de CD31 malgré 

son clivage à la surface des leucocytes et limiter la réaction inflammatoire locale, dans les artères siège 

de complications athérothrombotiques (121). Puisque l’inflammation est source de complications aussi 

aux sites d’implantations des dispositifs médicaux endovasculaires, nous avons alors envisagé une 

application thérapeutique locale pour ce même peptide, pour limiter l’activation des plaquettes et des 

leucocytes ayant clivé le CD31 en s’activant au contact avec la surface des stents. Cette approche a 

démontré des effets thrombo- et immuno-régulateurs très encourageants in vitro et des résultats très 

prometteurs dans des études pré-cliniques in vivo (126)(127). Le recouvrement de la surface métallique 

avec le peptide issu de la portion cis-homophile du CD31, préservé du clivage, a efficacement atténué 

l'activation des leucocytes et des plaquettes au contact avec la surface in vitro, et cela s'est traduit par 

une endothélialisation efficace et une intégration facilitée des stents en CoCr et en nitinol dans la paroi 

artérielle. Cependant, lorsque in vitro les surfaces étaient confrontées à des cellules endothéliales au 

repos, les avantages spécifiques fournis par le revêtement avec le peptide cis-homophile semblaient 

relativement limités par rapport aux surfaces recouvertes avec les molécules pro-adhésives non 

spécifiques utilisées pour fixer le peptide sur les dispositifs, telles que la polydopamine ou le 

polyéthylène glycol. Nous avons postulé que l’absence d’effet direct et spécifique sur les cellules 

endothéliales au repos découlait probablement du fait que la séquence cible du peptide cis-homophile 

était dissimulée, cachée par la très grande structure extracellulaire du CD31 intact (avec ses 6 domaines 

Ig-like extracellulaires), rendant improbable l'interaction entre le peptide lié à la surface et la séquence 

homotypique proche de la membrane sur les molécules du CD31 des cellules endothéliales. 
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L’utilisation d’un revêtement avec le peptide cis-homophile est pertinente dans des scenarii dans 

lesquels les cellules interagissant avec le dispositif sont principalement activées (comme le cas de 

segments athérosclérotiques traités par stenting (118,121)). Dans les cas de flow-diverters dans une 

artère cérébrale anévrysmale ou dans les zones d’amarrage en aval et en amont d’une lésion 

athéromateuse, les cellules CD31+ en contact avec la surface du dispositif sont majoritairement des 

cellules au repos (sang circulant et endothélium adjacent): la capacité de ce revêtement peptidique à 

interagir avec le segment homotypique des cellules qui entrent en contact avec le dispositif doit être 

relativement réduite. Ces considérations nous ont amené à envisager un revêtement mimétique de la 

portion distale du CD31, celle engagée dans les interactions trans-homophile et qui devrait donc 

interagir facilement avec le CD31 intact des cellules non activées du sang et de l’endothélium vasculaire. 

 

II.4.b. Peptides ciblant la portion trans-homophile du CD31 

L'introduction de dispositifs endovasculaires lors d'interventions artérielles percutanées perturbe 

(physiquement) les interactions moléculaires homéostatiques qui normalement ont lieu entre les 

plaquettes sanguines, les leucocytes et les cellules endothéliales vasculaires. La perturbation de ces 

interactions cellulaires déclenche une réponse thrombo-inflammatoire pathogène, conduisant au 

développement de complications potentiellement mortelles après la pose d’un dispositif 

endovasculaire, sur une période prolongée. Bien que les stents actifs (relarguant des médicaments 

antiprolifératifs et immunosuppresseurs) puissent atténuer les réponses inflammatoires et le 

développement de la néo-intima, ils entravent également la cicatrisation artérielle, nécessitant un 

traitement antiplaquettaire double et prolongé pour contrer le risque accru de thrombose (128).  

Étant donné que les complications thrombotiques associées aux stents qui libèrent des médicaments 

surviennent en raison de l'effet cytotoxique de ces médicaments sur les cellules endothéliales qui ne 

peuvent pas recouvrir la surface du dispositif, l’endothélialisation des dispositifs endovasculaires est 

devenue un domaine de recherche appliquée très actif. Diverses stratégies ont été explorées pour 

favoriser l'adhérence des cellules endothéliales aux différents types d’implants comprenant 

l'application de surfaces revêtues d'agents capables de capturer les progéniteurs de cellules 

endothéliales ou le développement de surfaces biomimétiques inspirées par des supports bien connus 

des cellules endothéliales tels que la fibrine ou la matrice extracellulaire (129). Cependant, bien que 

ces stratégies favorisent efficacement l'adhérence des cellules endothéliales aux surfaces des 

dispositifs, leurs avantages attendus n'ont pas été réalisés, que ce soit pour les stents en CoCr dans les 

sténoses coronaires ou pour les déviateurs de flux dans le traitement des anévrismes cérébraux.  

De facto, cibler uniquement le mécanisme d'adhérence des cellules endothéliales pour augmenter la 

biocompatibilité des stents s'avère insuffisant. Une couverture rapide et complète des cellules 
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endothéliales est aisément obtenue sur les stents en métal nu mais le phénotype des cellules 

endothéliales qui poussent sur une surface métallique n’est pas physiologique: les stents « nus » sont 

rapidement endothélialisés mais induisent des réponses locales thrombo-inflammatoires chroniques 

persistantes, conduisant à une resténose rapide.   

Les cellules endothéliales jouent un rôle majeur dans l'exécution de fonctions physiologiques 

essentielles, notamment des processus anti-inflammatoires et antithrombotiques (130). Cependant, 

pour que ces cellules remplissent efficacement leurs rôles, elles ont besoin de signaux appropriés et 

d’une très fine régulation. Le CD31, intact, joue un rôle central dans ce contexte (131).  

Puisque l'interaction cellulaire CD31-CD31 au sein du système circulatoire repose principalement sur 

l’engagement de la portion trans-homophile au niveau des domaines 1 et 2 distaux de la membrane, 

on comprend que l'exposition substantielle de ces domaines sur le versant luminal de l'endothélium 

est indispensable pour le maintien de l’homéostasie : la possibilité d’engager le CD31 des plaquettes et 

des leucocytes circulants avec cette partie du CD31 à la surface des cellules endothéliales contribue de 

manière significative aux caractéristiques anti-inflammatoires et antithrombotiques de l'endothélium 

(131). De plus, l’inhibition de contact, la survie, l’imperméabilité de la barrière et la production de 

prostacycline PGI2 sont toutes fonctions-dépendantes du contact CD31/CD31 des cellules 

endothéliales entre elles. 

Guidés par ces réflexions, au cours de ma thèse, nous avons souhaité évaluer le potentiel d’une 

approche innovante qui implique de "camoufler" les stents et les déviateurs de flux par l'application de 

peptides imitant la portion trans-homophile des domaines 1 et 2 du CD31. L’hypothèse était que, en 

adoptant cette stratégie, les dispositifs peuvent être perçus comme des composants intégraux de 

l'endothélium sain par les cellules interagissant avec leurs surfaces, y compris les cellules endothéliales. 

Par rapport à la stratégie avec le P8RI, où le principe était de réduire la réaction des plaquettes et 

leucocytes activés, la stratégie actuelle consiste à masquer l'identité « étrangère » de ces dispositifs. 

En poursuivant cette stratégie, nous devrions observer une diminution des réactions locales 

indésirables sur le site d'implantation et une intégration plus harmonieuse et efficace des dispositifs au 

sein des artères traitées. 
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Figure 9. Considérations associées aux applications thérapeutiques du CD31 
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III. RATIONNEL DE LA THESE ET HYPOTHESES 

Les dispositifs endovasculaires contemporains, qu’ils soient non fonctionnalisés ou actifs, induisent une 

réaction à corps étranger et sont grevés de taux significatifs de RIS (via la prolifération néo-intimale) et 

de thrombose, témoignant d’une intégration imparfaite au tissu artériel dans lequel ils sont implantés. 

Il est particulièrement important de souligner que les drogues des stents actifs contemporains restent 

cantonnées aux deux familles des « Taxol » et des « Limus », à effet cytotoxique sans pouvoir 

discriminant. En pratique, les dispositifs actifs retardent la formation de la néo-intima mais ne 

l’empêche pas, et ne font pas preuve d’une biocompatibilité optimale.  

Nous proposons de développer une voie alterne, permettant aux dispositifs de s’intégrer pacifiquement 

dans le tissu artériel à l’aide de peptides mimétiques des domaines 1 et 2 du CD31 greffés à leur surface, 

ces derniers leur conférant une ressemblance avec un endothélium sain pouvant transmettre le signal 

homéostatique du CD31 « naturel » à toutes les cellules entrant en contact avec eux. Nous soumettons 

l’hypothèse que cette stratégie pourrait permettre de masquer le dispositif dès son implantation mais 

aussi de favoriser la migration de cellules endothéliales au phénotype sain, constituant un endothélium 

recouvrant l’intégralité du matériel étranger implanté, permettant son intégration pacifique et 

l’excluant de tout contact avec le sang circulant. Cette stratégie de « camouflage » biomimétique se 

traduirait par une réduction du besoin de libération locale de drogue immunosuppressives et 

antiprolifératives et pourrait permettre de se passer des traitements anti-thrombotiques systémiques, 

éliminant ainsi tous les effets adverses associés à leur usage chez les patients en postopératoire. 
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B. OBJECTIFS DE LA THESE  

Les objectifs de notre projet de thèse de sciences étaient les suivants : 

-Concevoir des séries de peptides capables de reproduire la plateforme d’interaction trans-homophile 

des domaines 1 et 2 du CD31 

-Développer et valider une procédure adaptée pour reproduire, à la surface de composants de 

dispositifs endovasculaires, l'orientation adoptée par ces séquences du CD31 à la surface de 

l'endothélium sain, et ce indépendamment de leur nature ou composition.      

-Identifier le peptide le plus approprié pour le revêtement des dispositifs endovasculaires, en se basant 

sur une évaluation fonctionnelle in vitro réalisée sur des disques plats en nitinol et cobalt-chrome, en 

prenant en compte prend des critères tels que l’hémolyse, la réaction de l'endothélium et les réponses 

des éléments sanguins au contact des surfaces fonctionnalisées. 

-Transférer la procédure de revêtement avec le peptide choisi sur différents types de dispositifs 

endovasculaires et évaluer l’effet du revêtement in vivo, dans des modèles pré-cliniques adaptés.  
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C. TRAVAUX EXPERIMENTAUX  

I. Conception et criblage des peptides mimétiques du CD31 

I.1.Identification des séquences impliquées dans l’interaction trans-homophile du CD31 

Afin d’obtenir des peptides mimétiques de la portion trans-homophile du CD31, nous nous sommes 

basés sur la caractérisation structurelle des brins des domaines 1-2du CD31 endothélial en 

interaction, informations obtenues par cristallisation. Des interactions cruciales interviennent à 

l’interface des domaines 1 (IgD1/IgD1) et 2 (IgD2/IgD2) et également entre le domaine 1 d’une 

molécule de CD31 et le domaine 2 d’une autre (contacts inter-domaines IgD1/IgD2), Figures 10 et 

11)  

  

 

Figure 10. Interaction trans-homophile du CD31 d’après Paddock (107) 
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Figure 11. Interaction trans-homophile du CD31 selon Hu (132)  

Les deux fragments IgL1-2 se lient dans une disposition antiparallèle face-à-face. Deux surfaces 
d’interaction existent, la première entre le sous-domaine IgL1 de la chaine A (IgL1-1A) et le sous-

domaine IgL2 de la chaine B (IgL2-B) et la seconde entre le sous-domaine IgL2 de la chaine A (IgL2-A) 
et le sous-domaine IgL1 de la chaine B (IgL1-B). 

Plusieurs peptides (≈20 résidus) ont été synthétisés à partir des séquences comprenant les acides 

aminés clés issus des recherches de Paddock et Hu (107,132). Les différents peptides ont été classés 

en quatre groupes selon leur design: Groupe I, Groupe II, Groupe III et Groupe IV a/b. Les peptides 

du Groupe I ont été conçus pour mimer la région du CD31 humain IgL1 couvrant les séquences 

His71-Ser87 ou Gln70-Lys89. Des homocystéines Gln70hCys et Met88hCys ont été incorporées 

pour former des ponts disulfures et permettre une séquence cyclique. Une séquence commune 

QHXXLFYKDDXXFYNISSXX a été déclinée en plusieurs variants. Les peptides suivants ont été inclus 

dans le Groupe I : SP722, SP745, SP765, SP1374 et SP1375. 

Les peptides du Groupe II ont été conçus pour mimer la région du CD31 humain IgL1 couvrant les 

séquences Tyr107-Glu122 ou 106-24aa. Des homocystéines 106hCys et 124hCys ont permis 

d’obtenir des structures cycliques. Une séquence commune KSTVIXNNKEKTTXE a été déclinée en 

plusieurs variants. Les peptides suivants ont été inclus dans le Groupe II : SP1072 et SP1376. 

Les peptides du Groupe III ont été conçus pour mimer la région du CD31 humain IgL2 couvrant les 

séquences Pro133-Lys158. Les acides aminés Val135hCys et Cys152hCys ont été rajoutés pour 

obtenir là aussi des ponts disulfures et permettre une structure cyclique. Une séquence commune 

XCTLDKKEXIQGGXVXVNCSVPEEK a été déclinée en plusieurs variants. Les peptides suivants ont été 

inclus dans le Groupe II : SP1071 et SP1380. 
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Les peptides du Groupe IVa et IVb consistaient en des hétérodimères, combinant respectivement 

des peptides des Groupes I et II (peptide SP1379) et des Groupes I et III (peptide SP1383).   

Ces peptides ont été brevetés par l’équipe sous le numéro PCT/EP2022/084241. 

Un exemple de chaque groupe (peptides SP1374 (Groupe I), SP1072 (Groupe II), SP1071 (Groupe 

III), SP1379 (Groupe IVa) et SP1383 (Groupe IVb) est illustré dans la Figure 12, et la séquence du 

CD31 ciblée est détaillée dans la Table. 

Les séquences du CD31 comprises dans les peptides des cinq groupes ont toutes été implémentées 

avec l’adjonction d’acides aminés et autres réactifs utilise pour les cycliser ou les allonger. Tous les 

peptides ont été produits sous forme de dérivé azide en N- ou C- terminal, afin de permettre la 

réaction de chimie-click dans l’orientation voulue sur le linker-DBCO fixé au support d’étude. 

 

 

 

Figure 12. Peptides mimant le domaine 1/2 du CD31 (en noir) sélectionnés pour les études in silico 

et in vitro. 
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PEPTIDE (GROUPE) REGION 

PROTEIQUE 

Domaine du CD31 et 

Position de l’azide  

SEQUENCE 

SP1374 (I) Gln70-Lys89 1, azide en C-

terminal  

QHQMLFYKDDVLFYNISSMK-Ttds-Ttds-Ttds-Ttds-

KN3 CONH2 

SP1072 (II) Tyr107-Glu122 1, azide en C-

terminal  

YKSTVIVNNKEKTTAE-PEG4-K(N3)-NH2 

SP1071 (III) Pro133-Lys158 2, azide en N-

terminal  

Ac-K(N3)-PEG4-

PRVTLDKKEAIQGGIVRVNSSVPEEKCONH2 

SP1379  (IV-A) Thr106-Gln124 

+Gln70-Lys89 

(K8hC 

1 (dimère, azide au 

milieu)  

[-CH2CO*-GTYKSTVIVNNKEKTTAEYQ-(Ttds)4-K(N3)-

NH2]-[QHQMLFY-hC*-DDVLFYNISSMK-NH2] 

SP1383  (IV-B) Pro133-Lys158 + 

K8hCGln70-

Lys89 

1-2 (dimère, azide en 

N terminal)  

[Ac-K(N3)-(Ttds)4-

PRVTLDKKEAIQGGIVRVNSSVPEEKTtds-K(-

CH2CO*)NH2]-[QHQMLFY-hC*-DDVLFYNISSMK-

NH2] 

Table : Détails des peptides présentés en Figure 12. 

Tous les peptides furent synthétisés suivant des protocoles en phase solide utilisant l’ingénierie 

chimique Fmoc/t-Bu et du dimethylformamide comme solvant (IRBM, Italie). Des analyses tri-

dimensionnelles ont permis d’estimer l’interaction du peptide avec sa cible et de trouver le meilleur 

compromis entre conformation tridimensionnelle et stabilité et de présélectionner des candidats 

au sein de chaque groupe (Figure 13). 

 

Figure 13. Modélisation tridimensionnelle des peptides 745 (A) et 1376 (B) au sein de la structure 
du CD31.  En rouge et vert deux molécules de CD31 différentes. En jaune la séquence du peptide 
745, en bleu celle du peptide 1376, au sein du domaine 1 de la molécule de CD31 en vert, les deux 
établissant des interaction anti parallèle avec le domaine 2 de la molécule de CD31 en rouge, d’après 
une modélisation de l’institut IRBM (Italie).  
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Leurs structures et leurs similitudes des peptides synthétisés par l’IRBM avec les protéines natives 

des séquences cibles du CD31 ont été évaluées par spectroscopie Raman (Belen Hernandez, 

INSERM U1148, Figure 14). Les peptides étaient dissous dans du tampon phosphate (pH 6.8) à une 

concentration de 5 mM et un flux laser Argon (488nm) était appliqué à 50 μL des solutions de 

peptide puis capté par des cellules de quartz Suprasil (5 mm de trajet) permettant de recueillir le 

spectre Rama. Le flux lumineux était alors analysé par un spectrographe Jobin-Yvon T64000 (grillage 

holographique de 1200 stries/mm, seuil de 5 cm-1). 

Figure 14. Modélisation tridimensionnelle du peptide 1374 et spectroscopie Raman. 

a. Conformation du peptide 1374 (en jaune) comparée à sa structure dans le modèle 3D du CD31. 
b. Spectre Rama d’une solution peptidique. Les régions d’analyse utilisées pour le diagnostic 

structurel (Amide I, III) sont marquées par des rectangles. 
c. Décomposition de la région Amide I du peptide SP1374, révélant une structure majoritairement 

composée de feuillets β (à 45%). Les autres composants correspondent à des éléments de 
stabilité entre feuillets β et à des éléments désorganisés en bout de chaine. 
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Ainsi, les peptides SP1374 (Groupe I), SP1072 (Groupe II), SP1071 (Groupe III), SP1379 (Groupe IVa) 

et SP1383 (Groupe IVb) ont été sélectionnés pour les manipulations ultérieures (Figure 12, Table). 

Ces cinq peptides ont tous subi une modification chimique avec adjonction d’un groupement -azide 

proximal, permettant la fixation ultérieure d’un linker.  

 

I.2. Immobilisation des peptides candidats par « chimie-click » sur couche de polydopamine et 

caractérisation du revêtement in silico 

Dans la continuité des travaux de l’unité dont le travail de thèse de Charlotte Rasser, l’option la plus 

efficace et permettant la meilleure conformabilité des peptides d’intérêt retenue a été 

l’immobilisation du peptide agoniste par « chimie-click » avec un revêtement à base de 

polydopamine en utilisant un linker bi-orthogonal à triple liaison (Figure 15). 

 

Figure 15. Stratégie de fonctionnalisation de surface 

Cette stratégie comporte trois étapes successives d’immersion (« dip-coating») avec un premier 

bain de polydopamine, suivi de celui du linker qui permettra une liaison forte avec le groupement 

azide (liaison alkyle-azide) du peptide d’intérêt selon le principe de chimie-click (« click-

chemistry »). Ce principe a révolutionné la synthèse de molécules « drug-like » et a été décrit par 

Barry Sharpless en 2001 (133), récent lauréat du prix Nobel de chimie en 2022.    

Nos premières expériences in vitro ont été réalisées sur des disques polis de 6 mm de diamètre de 

nitinol et de Cobalt Chrome L-605, alliages retrouvés dans les dispositifs endovasculaires cliniques. 

Les disques de nitinol (Goodfellow Cambridge Ltd) et de CoCr (Goodfellow Cambridge Ltd) étaient 
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nettoyés par ultrasons dans trois bains successifs de 10 minutes d’acétone, d’éthanol absolu et 

d’eau distillée afin d’enlever tout résidu organique. Après un lavage abondant à l’eau distillée, les 

pastilles étaient conservées dans une solution tampon de Tris-HCl à pH basique. Toutes les 

manipulations suivantes ont été réalisées en conditions stériles sous hotte à flux laminaire.  

Auto-polymérisation de la polydopamine : Le protocole de dip-coating à la dopamine a été adapté 

par le travail de Lee et al (134). Une solution de dopamine à 2mg/ml à partir d’un lyophilisat 

d’hydrochlorite de dopamine (Alfa Aesar A11136) dissous dans une solution aqueuse tampon de 

Tris-HCl à 10mM (pH = 8.5) était préparée immédiatement avant les manipulations. Les pastilles 

sont disposées dans une plaque 48 puits à fond pat contenant 200µL de la solution de dopamine 

par puits. La plaque est ensuite mise à agiter à 400 rpm pendant 20h +/- 2h. Selon Lee et al., cette 

auto-polymérisation de dopamine créé un revêtement homogène et lisse d’approximativement 

45nm d’épaisseur (134). Après ce bain de dopamine, les échantillons (disques) étaient rincés 

abondamment à l’eau distillée puis placés dans un bain à ultrasons pendant 5 minutes afin 

d’éliminer les agrégats de polydopamine puis transférés dans une nouvelle plaque 48 puits 

contenant 200 µL d’eau distillé. 

L’évaluation quantitative du revêtement à la PDA a été réalisée par analyse de spectrométrie 

photo-électronique (X-ray photoelectron spectroscopy, XPS). Brièvement, les spectres XPS des 

surfaces non traitées (nues) et traitées par bain de polydopamine (PDA) ont été détectés l’aide d’un 

spectromètre PHI 5600-CI (PerkinElmer Inc., Waltham, Massachusetts, USA) sur trois points par 

surface (diamètre de surface étudiée de 500 μm, profondeur de champ 8 nm) pour s’assurer de 

l’homogénéité du revêtement (200 W, 10 kV, angle de détection : 45°).   

Les résultats (Figures 16 et 17) confirment la présence du revêtement de dopamine confirmé par 

l’augmentation des teneurs en carbone, azote ainsi que la disparition des pics correspondants à 

d’autres éléments métalliques : le Nickel (Ni) et le Titane (Ti) dans le cas du nitinol ; et le cobalt 

(Co), le chrome (Cr) le tungstène (W) et le nickel (Ni) dans le cas des disques en CoCr (alliage L605).   
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Figure 16. Analyse XPS de surface de nitinol nu et fonctionnalisé à la PDA 

 

Figure 17. Analyse XPS de surface de Cobalt-Chrome nu et fonctionnalisé à la PDA (selon Rasser). 

 

Immobilisation du peptide mimétique à l’aide d’un linker 

L’utilisation d’un linker a été décidée afin de permettre une meilleure conformation 

tridimensionnelle et une meilleure présentation des peptides d’intérêt à leur cible à la surface 

cellulaire. Le choix de celui-ci est primordial et joue l’intermédiaire entre la couche de 

polydopamine et le peptide mimant le domaine 1 et/ou 2 du CD31, ce dernier pouvant ne pas avoir 

la conformation optimale si greffé trop proche de la surface de l’alliage. Notre choix s’est donc 

porté sur un linker de longueur égale à 4 chaînes de polyéthylène glycol (PEG) permettant 

d’apporter de la flexibilité. Ce ligand permet ainsi 1-d’avoir une fonction amine à une extrémité 

pour interagir avec les fonctions o-quinone de la couche de polydopamine, 2-d’avoir une chaine 
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flexible permettant l’accessibilité des peptides et 3-d’avoir à son autre extrémité une fonction 

spécifique (triple liaison) indispensable pour permettre à la réaction de « chimie click » d’avoir lieu 

avec la portion N-terminale des peptides. Les dernières avancées dans le domaine de la chimie click 

ont permis de mettre au point des réactions « biology friendly » ne nécessitant plus l’utilisation de 

cuivre (nécessitant un solvant organique) et pouvant être facilement mis au point en milieu aqueux 

et a pH neutre, nous amené à choisir un linker Amine-(PEG)4-DBCO. 

 

 

 

Figure 18. Structure du linker DBCO possédant à ses extrémités un groupement amine pour liaison à 

la PDA et un groupement alkyle pour lier le peptide 

  

Cette deuxième étape du revêtement consistait en l’adjonction du linker di-benzo-cyclooctyne 

(DBCO) sur les disques de nitinol et de CoCr précédemment revêtus de dopamine. Cette procédure 

a lieu en condition stérile sous hotte à flux laminaire : une solution contant 300µM (203µg/ml) de 

DBCO-amine (IRIS biotech GMH) dilué dans du tampon Tris (10mM Tris, pH ajusté à 8.5) est rajouté 

dans les puits de plaques stériles contenant les disques. Les disques sont alors incubés une nuit 

(16h +/-2h) sous agitation orbitale à l’abri de lumière. 

 

Immobilisation du peptide agoniste par « chimie-click » avec PDA en utilisant le linker DBCO-

amine 

Nous avons alors opté pour une réaction de chimie-click sans cuivre, par sa facilité d’utilisation en 

milieu aqueux sans adjonction de catalytes cytotoxiques. Un tel procédé nécessite l’adjonction au 

niveau N-terminal des peptides mimant le CD31 d’un groupement azide en utilisant une lysine 



 

44 

 

modifiée (« peptides azide »). Après rinçage des disques, la troisième et dernière étape est 

réalisée : une solution de « peptides azide » à 50µg/ml (IRBM, Italie) était rajoutée aux disques. 

L’ensemble était agité une heure puis les disques étaient rincés avec de l’eau distillé et conservés 

secs jusque leur utilisation. 

 

 

Analyse du revêtement  

Le revêtement a été analysé par trois méthodes de surface : une analyse XPS, une analyse en 

microscopie à force atomique et une analyse en microscopie électronique. 

L’analyse par XPS (précédemment décrite) a été conduite sur des disques en nitinol nus et 

fonctionnalisés avec analyse chimique des composants. La modification de la signature chimique à 

chaque étape et la disparition du signal métallique (notamment du titane) sont des signes indirects 

de l’homogénéité du revêtement (Figures 19 et 20). 

 

 

Figure 19. Analyse XPS des disques de nitinol fonctionnalisés à chaque étape du revêtement 



 

45 

 

  

 

 

 

 

 

 

Figure 20. Evaluation de la fonctionnalisation des surfaces par analyse XPS 

 

Une analyse par microscopie à force atomique (MFA) a ensuite été réalisée pour obtenir plus 

d’informations sur la qualité et l’épaisseur du revêtement (nanotopographie). Cette analyse a été 

réalisée par le groupe Nobil Bio Ricerche (Italie). Ces mesures ont été réalisées sur un instrument NX10 

Park (Park System, Suwon, Corée du Sud), équipée d’une boucle fermée XY de 20 bits, d’un scanner de 

flexion Z et d’un support PPP-NCHR 5M. Le mode True Noncontact ™était active, permettant une 

interaction minimale avec la surface d’étude et la diminution d’artefacts. Une analyse en mode tapping 

a été réalisé sur quatre points à chaque étape du revêtement sur des disques en nitinol fonctionnalisés 

((20 × 20, 10 × 10, 5 × 5, and 1 × 1 μm) at une fréquence de 0.1 Hz). L’analyse de surface retrouvait une 

épaisseur de revêtement de 4 nm, 10 nm, 12 nm et de 15 nm pour les surfaces nues, PDA, PDA + DBCO 

et PDA + DBCO + peptide respectivement (Figure 21). Les reconstructions tridimensionnelles 

retrouvaient également un revêtement homogène en « nid d’abeille » du revêtement final (Figure 22).    
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Figure 21. Analyse et mesure de l’épaisseur du revêtement par prise d’images sériées en 

microscopie à force atomique (AFM) « en face » 

 

Figure 22. Déconvolutions des séries d’image en AFM « en face » et visualisation 3D du revêtement.  

 

Les résultats de la caractérisation des surfaces expérimentales (nitinol, CoCr) ont donc montrés la 

faisabilité de la fonctionnalisation des surfaces par le procédé de revêtement calibré par chimie-click 

sur couche de PDA comme nous l’avions envisagé. 
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II. EVALUTION DE LA BIOCOMPATIBILITE DES SURFACES COATEES IN VITRO 

II.1. Endothélialisation et phénotype 

Le nombre des peptides candidats étant considérable, nous devions restreindre notre choix aux 

plus « prometteurs », notamment afin de « raffiner », « réduire », et « remplacer » le nombre 

d’animaux dans les études in vivo (règle des 3R). Mais comment choisir ? Puisque notre objectif 

était de développer des surfaces aptes à être recouvertes par un endothélium fonctionnel, 

« physiologique », après la pose du dispositif dans l’aorte et les artères iliaques chez le petit animal, 

nous avons envisagé d’évaluer le degré de couverture et le phénotype adopté des cellules 

endothéliales aortiques humaines primaires (Human Aortic Endothelial Cells, HAEC, Lonza) au 

contact des surfaces d’études (disques en nitinol). Ainsi le nombre de cellules adhérentes et la 

distribution du CD31 à la surface, rapporté au degré de polymérisation des fibres de F-actine 

(traduisant un stress cellulaire par traction forcée du cytosquelette en l’absence de substrat 

biologique pour l’adhérence cellulaire (135)) ont été évalués à l’aides d’images de fluorescence 

traitées par masques par un logiciel d’analyse d’image ouvert (Fiji, NIH Image). Les conditions de 

contrôle comprenaient les disques « nus » (non fonctionnalisés, « bare ») ainsi que les disques 

fonctionnalisés seulement avec la PDA (groupe PDA), puisque cette couche a des propriétés 

adhésives per se. De plus nous avons également inclus des disques fonctionnalisés avec le peptide 

« P8RI », ciblant la portion cis-homophile, juxta-membranaire du CD31, afin d’évaluer la spécificité 

des propriétés conférées par les différents peptides produits pour ce travail.  

Les cellules utilisées (HAEC, Lonza), étaient ensemencées en nombre suffisant pour couvrir la 

surface (établi par des expériences pilotes avec densités croissantes de cellules) et cultivées dans 

du milieu basal (Endothelial Cell Basal Medium MV2, Lonza), sans facteurs de croissance, afin de 

prévenir l’activation induite par ces facteurs et permettre l’adoption d’un phénotype « au repos ». 

Les disques de nitinol ou de CoCr, nus ou fonctionnalisés, étaient au préalable stérilisés dans de 

l’éthanol, rincés dans du milieu de culture et disposés dans les puits d’unes plaques de culture (96 

puits) et stérilisés comme décrit plus haut. Un volume de 100 µl de milieu contenant le nombre de 

cellules par puits retenu à la suite des expériences pilotes, 25 000 cellules HAEC, étaient alors en 

suite rajouté et les plaques étaient incubées à 37°C pendant 48h dans un incubateur à CO2 (5%, 

Figure 23). Après 48h, Les surnageants étaient prélevés (pour analyse ultérieure des facteurs 

solubles) puis les disques avec les cellules adhérentes à leur surface étaient rincés dans du PBS, 

fixées au paraformaldéhyde et incubés avec du DAPI (marquage des noyaux), de la phalloidine 

couplée à un fluorochrome vert (Alexa 488) et un anticorps anti-CD31 domain 1 (clone 9G11, 

conjugué à l’APC, Figure 24). Après rinçage, les disques ont été montés avec du ProlongGold, face 
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en bas, sur des disques à fond lamelle et alors analysées en immunofluorescence par un microscope 

inversé (Axio Observer, Figure 25). 

 

Figure 23. Schéma expérimental de l’analyse des cellules HAEC au contact des matériaux d’étude. 

 

Figure 24. Exemple d’images x10 en microscopie à fluorescence des pastilles de nitinol.  

Selon différentes conditions après marquage : noyau (bleu, DAPI), fibres d’actine F en vert (EGFP) et 
CD31 (Cy5, rouge). L’intensité de fluorescence de l’actine (vert) est notablement plus importante dans 

le groupe nu. 

 

Analyse du surnageant : A la fin de l’incubation, les surnageants étaient transférés dans une plaque 

à fond conique et centrifugés à 2500g pendant 15 minutes permettant la sédimentation des débris 

cellulaires. 80 µL de surnageant étaient alors récupérés et retransférés dans une nouvelle plaque 

96 puits. L’analyse du surnageant comprenait la quantification en analyse multiplex des protéines 

solubles suivantes : le CD31, l’interféron gamma, l’IL-6, PAI-1 et le TNF-alpha. L’IL-6 est une cytokine 

pro-inflammatoire impliquée dans la croissance et la différenciation lymphocytaire et est présente 

dans la phase aigüe de l’inflammation aux cotés le TNF-alpha. PAI-1 (Plasminogen Activator 

Inhibitor-1) est une molécule serine protéase pro-thrombotique, inhibitrice du plasminogène tPA 

et de l’urokinase (uPA), toutes deux impliquées dans la fibrinolyse.  Ces cinq marqueurs étaient 

quantifiés dans les surnageants de cellules HAEC après 48h de contact avec les surfaces d’étude sur 

six réplicas techniques. Le surnageant des cellules HAEC était centrifugé à haute vitesse (300G, 5 

minutes) pour éliminer tout débris cellulaire puis transféré et aliquoté dans une plaque en 
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polypropylène 96 puits pour congélation à -80°C. Lors de l’analyse, les échantillons étaient 

décongelés et dilués dans une solution tampon. Ces échantillons dilués au 1/5 (concentration 

déterminée par des manipulations préliminaires) étaient alors transférés dans une plaque 96 puits 

à fond plat contenant un mix de billes de capture. Une gamme standard était constituée de façon 

parallèle par dilution en cascade (Bio-Rad) avec une concentration connue de chaque antigène. La 

plaque était alors incubée sur un agitateur orbital pendant 1h pour la capture des antigènes par les 

anticorps de capture. La plaque était alors rincée de façon automatique au tampon de rinçage 

(Biorad) en maintenant les billes de marquage au fond des puits. Les anticorps de détection 

biotinylés étaient dilués selon les instructions du kit multiplex et incubés pendant 30 minutes. Après 

un nouveau rinçage, de la streptavidine-PE était rajoutée à chaque puits et incubée pendant 10 

minutes, permettant la liaison de la streptavidine à la biotine des anticorps de détection. Après un 

dernier rinçage, les billes étaient resuspendues dans de l’assay buffer et analysées sur la machine 

de lecture (Bio Plex 200, Bio Rad). L’analyse statistique était menée avec le test de Kruskal Wallis 

permettant une analyse ANOVA en s’affranchissant du faible nombre de réplicas. Le seuil de 

significativité était de p = 0.05. 

 

 

Figure 25. Exemple de score phénotypique des cellules endothéliales 

L’analyse en microscopie à fluorescence retrouvait macroscopiquement une intensité de 

fluorescence du canal EGFP (correspondant aux fibres de stress de F-actine) plus importante par 

rapport à l’intensité de la fluorescence dans le canal rouge Cy5 (CD31) dans tous les réplicas du 

groupe pastilles nues par rapport à tous les autres groupes (p < 0.01). Le ratio CD31/actine a ensuite 
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été appliqué pour chaque groupe d’étude. Le ratio CD31/actine dans le groupe nus était le plus bas, 

témoignant du statut « stressé » des cellules au contact des disques en nitinol nus.  Comme observé 

précédemment (126), ce score était plus élevé dans le groupe PDA. Le score était significativement 

plus élevé dans tous les groupes de peptide trans-homophiles, que ce soit par rapport au groupe 

nus mais également PDA.  En d’autres termes, les cellules HAEC présentaient un stress cellulaire 

important au contact du nitinol non fonctionnalisé et un stress diminué lorsqu’elles étaient au 

contact de surfaces fonctionnalisées, y compris la PDA. En revanche, comme observé dans les 

travaux antérieurs de l’unité (126), le score obtenu avec le P8RI n’était pas statistiquement plus 

élevé que celui obtenu avec la PDA, confirmant que l’engagement du CD31 « entier » (non clivé)  

par le P8RI était limité dans le contexte de cellules endothéliales quiescentes. Ce résultat peut être 

expliqué par l’encombrement stérique des six domaines extra-cellulaires intacts du CD31 et donc 

un faible accès au domaine 6 du CD31.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 26. Score phénotypique basé sur le ratio CD31/Actine F normalisé de 0 à 1 pour permettre la 

comparaison statistique entre toutes les conditions sur disques de nitinol.  
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Le surnageant de culture a été utilisé pour évaluer le degré d’activité pro-inflammatoire des cellules 

endothéliales cultivées sur les différentes surfaces mais nous n’avons pas réussi à doser les 

cytokines pro-inflammatoires solubles, en raison de valeurs sous la gamme de détection 

(probablement en raison d’une dilution des échantillons -nombre de cellules dans le volume de 

milieu de culture- trop importante). 

 

Figure 27. Résultats de l’analyse multiplex dans les différents groupes d’étude.  

Le dosage du CD31 soluble était quant à lui fiable. De façon surprenante, l’analyse du surnageant 

des cellules endothéliales cultivées avec les peptides retrouvait une quantité significativement plus 

élevée de CD31 soluble dans les groupes SP1072 (6100 pg/ml +- 750) et SP1374 (6250 pg/ml +- 500) 

par rapport aux disques nus non fonctionnalisées (4000 pg/ml +- 800, p = 0.03 et p = 0.023, Figure 

28). Cette observation n’était cependant pas contributive pour la sélection. En effet, les protéines 

transmembranaires comme le ICAM-1, le VCAM-1, la E-Selectine et le CD31 lui-même subissent 

toutes un clivage au moment de l’activation cellulaire et nous pensions nous servir de l’analyse de 

leur partie soluble pour évaluer l’étendue de leur clivage et donc de l’activation cellulaire. Mais la 

production de ces molécules est aussi fonction de l’état adhérent ou non des cellules endothéliales 

(136) et, en considérant un turn-over de 3 à 6 heures pour leur synthèse, on peut envisager qu’elles 

aient pu augmenter à la surface des cellules au bout de 48h de culture. C’est en effet ce que 

l’analyse des cellules adhérentes indique avec l’augmentation de l’expression du CD31 à la surface 

des cellules adhérentes sur les supports expérimentaux. Ainsi, pour exploiter ces dosages, nous 

aurions dû inclure la quantité de la partie relarguée par rapport à la quantité de protéine exprimée 

à la surface des cellules adhérentes. 
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Figure 28. Dosage CD31 soluble dans les surnageants de disques en nitinol au contact de cellules 

endothéliales 

 

 

 

 

Quantification de la vitesse d’endothélialisation. Un scratch-assay a ensuite été conduit afin de 

pouvoir monitorer l’étendue et la vitesse d’endothélialisation par des cellules HAEC in vitro 

(Incucyte, Sartorius, Allemagne). Le principe du scratch-assay est de réaliser une « blessure » 

(Incucyte® Wound Maker 96-Tool, Sartorius) sur le tapis cellulaire monocouche de cellules 

endothéliales ayant préalablement recouvert la surface de plaques en polypropylène dédiées 

(Incucyte® Imagelock Plates) puis de pouvoir réaliser des images à des intervalles de temps dédiés 

(Figure 29). Le logiciel (Incucyte® Scratch Wound Analysis Software Module, Sartorius) sera à même 

de calculer la surface ré-endothélialisée en fonction du temps. 
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Figure 29. A. Schéma expérimental du scratch-assay. B. Images d’acquisition de l’Incucyte à H0, 

H+12 et H+24 après réalisation du scratch sur des cellules HAEC. 

Une plaque 96 puits (Incucyte® Imagelock Plate) a été préalablement préparée en six groupes (6 

réplicas par groupe) : surface non traitée (nue), fonctionnalisée à la PDA uniquement (PDA) puis 

fonctionnalisée PDA avec 4 peptides : P8RI, SP1072, SP1374 et SP1380 selon le protocole 

précédemment décrit pour les disques. Des cellules HAEC à la concentration de 20 000 

cellules/puits (200ml) ont ensuite été ensemencées dans tous les puits puis maintenues en culture 

pendant 96 heures afin d’obtenir la confluence. Une fois à confluence, le « scratch » a été réalisé en 

conditions stériles sous hotte. La plaque a été immédiatement placée dans l’Incucyte et les 

acquisitions commencées à H0 puis toutes les 15 minutes pendant 150 heures. Le logiciel (Incucyte® 

Scratch Wound Analysis Software Module, Sartorius) permet l’étude de la surface endothélialisée 

à chaque acquisition. Les données ont ensuite été étudiée en analyse de variance pour analyser la 

vitesse d’endothélialisation. La confluence était quantitativement plus importante pour tous les 

groupes d’étude par rapport aux puits nus avec le meilleur résultat observé dans le groupe SP1072 

(Figure 29). En analyse de variance, la vitesse d’endothélialisation était significativement plus 

importante dans les groupes SP1072 et SP1380 par rapport aux puits nus (p < 0.001, Figure 30). 
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Figure 30. Confluence sur zone lésée en fonction du temps avec différentes conditions. 

La confluence la plus importante, témoignant de la meilleure endothélialisation in vitro, était observée 
dans les groupes SP1072 et SP1380. 

 

Figure 31. Vitesse de confluence sur zone lésée en fonction du temps avec différentes conditions. 

La vitesse de confluence était significativement plus importante dans les groupes SP1072 et SP1380 
par rapport au groupe nus. 
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II.2. Hémocompatibilité  

L’hémocompatibilité est un critère d’évaluation majeur des matériaux composant les dispositifs 

médicaux. Le test le plus utilisé est le test d’hémolyse. Au vu des propriétés « adhésive » de notre 

revêtement, nous avons complété l’évaluation de l’hémocompatibilité avec l’analyse de la réaction des 

éléments figurés du sang au contact avec les surfaces, en termes d’adhérence (en particulier 

l’adhérence des plaquettes) et en termes de relargage de facteurs pro-coagulants, ces derniers 

éléments pouvant conditionner la survenue d’événements thrombotiques. Ces tests en sang total ont 

été effectués en condition « dynamique » (agitation orbitale) dans cinq groupes : disques en CoCr nus, 

disques fonctionnalisés avec de la PDA uniquement et trois peptides parmi les plus prometteurs sur la 

base des résultats des tests utilisant les cellules HAEC (SP1072, SP1374 et SP1380). 

 

II.2.a. Hémolyse dans les surfaces nues et traitées 

Le test d’hémolyse est indispensable pour évaluer la sécurité des dispositifs médicaux endovasculaires. 

Ce test permet de mettre en évidence une lyse des érythrocytes, directe (par contact) ou indirecte (par 

relargage de molécules cytotoxiques).  

 

Figure 32. Schéma expérimental du protocole pour le test d’hémolyse 

 

 

Des disques de CoCr nus et fonctionnalisés selon le protocole décrit plus haut ont été placé dans une 

plaque 96 puits en polypropylène, préalablement stérilisée à l’aide d’éthanol absolu pendant 10 

minute. L’éthanol a été retenu comme méthode de stérilisation pour son absence d’action sur la 
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composition chimique de peptides. Les disques étaient préalablement rincés à l’eau distillée avant un 

dernier bain au NaCl 0.9%. Du sang veineux total périphérique était alors prélevé et placé dans des 

tubes PPACK (75 mM PPACK + 0.1% D-mannitol, Haemtech SCAT- 875B). Le PPACK (Phe-Pro- Arg-

chlorométhylcétone) est un inhibiteur peptido-mimétique de la thrombine qui inhibe la cascade de la 

coagulation sans affecter la concentration physiologique de calcium ionisé. 200 µl de sang était alors 

distribué par puits et la plaque était incubée à 37°C pendant 1h sous agitation. L’héparine a été choisi 

comme anticoagulant pour ne pas interférer avec le test d’hémolyse. Les puits sans disques étaient 

utilisés comme contrôles négatifs et du Triton X100 à 1% a été utilisé comme contrôle positif pour son 

action érythrolytique par dissolution de la membrane des érythrocytes. A la fin de l’incubation, le sang 

était transféré dans une plaque à fond conique et centrifugés à 2500g pendant 15 minutes. 50 µL de 

plasma pauvre en plaquettes (PPP) était alors récupérés et retransférés dans une nouvelle plaque 96 

puits. L’absorbance était alors analysée à 560 nm dans un spectrophotomètre (GloMax), qui est la 

longueur d’onde correspondant au pic d’absorbance de l’hémoglobine libre, libérée lors de l’hémolyse. 

Cette valeur est directement proportionnelle au degré d’hémolyse 

Pour chaque manipulation, les valeurs ont été normalisées en utilisant les contrôles positifs et 

négatifs avec la formule suivante : R(x) = A540nm(x) – A540nm (pas de disques) / A540nm (Triton)-

A540nm (sans disques). R(x) représente le ratio normalisé du groupe x et A540nm (x) la valeur 

moyenne de l’absorbance des puits du groupe x.  

 

Figure 33. A. Ratio d’hémolyse des surfaces d’études après 1h d’incubation. B. Photographie d’une 

plaque contenant du PPP à la fin du test d’hémolyse et valeurs d’absorbance par condition. 

Les contrôles positifs (Triton) sont les seuls à apparaitre en rouge, témoignant de la libération 
d’hémoglobine libre durant l’hémolyse. 
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Ces résultats ne retrouvent pas de différence significative en termes d’hémolyse entre les contrôles 

négatifs et les disques fonctionnalisés à 1h de contact. L’hémolyse n’était pas significativement 

augmentée dans les groupes d’études par rapport aux surfaces nues. On notait une diminution 

significative de l’hémolyse dans le groupe PDA vs. groupe nu (p = 0.03).   

II.2.b. Réaction des éléments figurés du sang au contact des surfaces nues et traitées 

L’étude de la réaction du sang a été menée en évaluant les éléments figurés du sang adhérent sur les 

pastilles ainsi que le calcul des concentrations des facteurs solubles relargués dans le surnageant 

centrifugé à haute vitesse (plasma pauvre en plaquettes, PPP) pour ne pas biaiser la mesure avec 

d’éventuelles microparticules également relarguées. Une fois l’absorbance des PPP obtenue, les PPP 

ont été ensuite utilisés pour étude de l’hémolyse. Les disques ont été plusieurs fois rincés 

soigneusement avec du NaCl 0.9% puis les disques ont été transférées dans une nouvelle plaque 96 

puits contenant de la PFA 4% (10 min) permettant la fixation des éléments sanguins ayant adhérés à la 

surface des pastilles. Cette étape précède la visualisation des plaquettes adhérentes aux disques par 

technique d’immunofluorescence. Nous avons choisi l’antigène CD61, qui est un abondant récepteur 

plaquettaire, constitutivement exprimé à leur surface.  Après élimination de la PFA par un lavage au 

PBS, les disques ont été incubés dans une solution contenant un anticorps dirigé contre le CD235A 

(marquage de la protéine associée à la glycophorine A afin de marquer les érythrocytes), le Hoechst 

33342 (marquage nucléaire, donc des leucocytes) et d’un anticorps dirigé contre le CD61 (intégrine β3, 

abondamment exposée à la surface des plaquettes). Après une nuit à 4°C, les disques furent rincés au 

PBS, et montés retournés (pour microscopie à IF inversé)  sur des plaques Ibidi avec du milieu de 

montage (Prolong Gold Antifade Mountant, ThermoFisher). Des photographies digitales de ces 

échantillons ont été réalisées l’aide d’un microscope à immunofluorescence inversé Axio Observer 

(Zeiss) équipé du logiciel Zen (Zeiss). Les constituants sanguins recouvrant la surface des disques ont 

ainsi été visualisés puis quantifiés à l’aide du logiciel d’analyse d’image Fiji. Macroscopiquement, les 

surfaces nues présentaient plus d’agrégats plaquettaires que les autres groupes. L’analyse digitale des 

disques retrouvait que le nombre de plaquettes était significativement plus élevée dans le groupe des 

pastilles nues que dans les groupes PDA et SP1072 (respectivement p = 0.04 et 0.01). Les concentrations 

de CD62-P dans les surnageants ne présentaient pas de différences statistiquement significatives entre 

les différents groupes d’étude. Ce résultat peut s’expliquer par une possible activation des plaquettes 

au prélèvement, étant donné la présence de CD62-P dans le groupe contrôle négatif (sans disques). Ces 

résultats suggèrent que les surfaces fonctionnalisées ne sont pas plus thrombogènes que les surfaces 

nues non fonctionnalisées, et que le nombre de plaquettes agrégées est diminué dans les groupes PDA 

et SP1072. 
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Figure 34. Microscopie à fluorescence en canal Cy3 de disques de CoCr.  

Sous différentes conditions, après exposition d’1h en sang total avec marquage CD61-P (mesure 
d’adhésion plaquettaire). 

 

Figure 35. A. Expression de l’intensité de fluorescence moyenne du CD61-P par condition (p = 0.01 

PDA vs nue et p = 0.016 pour SP1072 vs nue). B. Expression de la concentration en CD62 dans les 

surnageants des surfaces d’études. 



 

59 

 

Sur la base de nos résultats in vitro, le meilleur peptide candidat semble être le SP1072, le complexe 

« PDA + peptide SP1072 » semblant favoriser : 

➢ Une endothélialisation fonctionnelle des cellules HAEC sur les surfaces expérimentales de 

nitinol et CoCr 

➢ Une endothélialisation plus rapide que les surfaces non traitées 

➢ Un phénotype anti-thrombotique non inférieur aux surfaces non traitées 
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III. Transfert de la technique de revêtement sur des dispositifs endovasculaires 

Une fois l’étape de revêtement validée, nous avons changé d’échelle en vue de la fonctionnalisation 

des dispositifs endovasculaires entiers suivants : flow-diverters en nitinol (utilisés pour le traitement 

des anévrysmes intracrâniens) et stents en CoCr (utilisé en pathologie coronarienne). Cette variété de 

dispositifs a été retenue pour tester la versatilité du revêtement sur la base de nos résultats 

préliminaires. Les dispositifs fonctionnalisés étaient alors analysés à l’aide d’un microscopie numérique 

(VHX 7000, Keyence, Osaka, Japon). Ce microscope permet une acquisition 4K en trois dimensions et à 

très haute définition des dispositifs fonctionnalisés et des grossissements allant jusqu’à x 2500, 

suffisant pour mettre en évidence la présence d’un revêtement de PDA et le caractériser.  

 

III.1. Flow diverters 

Des stents flow-diverters non couverts en nitinol (3 mm x 60 mm, Sinomed, Chine) ont été 

fonctionnalisés selon le protocole précédemment décrit, breveté sous le numéro WO2021EP64257. 

Brièvement, ces dispositifs étaient nettoyés par ultrasons dans des bains successifs d’acétone, d’alcool 

et d’eau distillée puis étaient placés dans le bain alcalin de dopamine à 2mg/ml sous agitation pendant 

20 ± 2 heures à l’abri de la lumière. Après lavage et nettoyage aux ultrasons pour enlever le surplus de 

PDA, les dispositifs ont été mis en présence du linker (DBCO-Sulfo-PEG(4)-NH2, IRIS Biotech GMH). 

Enfin, la dernière étape consistait en la fonctionnalisation avec le peptide d’intérêt a été menée (50 

µg/ml). Une fois cette dernière étape effectuée, les dispositifs étaient rincés puis conservés de façon 

stérile.  

 

 

Figure 36. Flow-diverters en nitinol avant et après 22h de traitement à la dopamine (x 80 et x300) 
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III.2. Stents en cobalt-chrome 

Des stents en CoCr (2 mm de diamètre x 30 mm de longueur, Sinomed, Chine) ont été fonctionnalisés 

par le même processus. Des tests de constriction (crimping) et d’inflation sur ballonnet ont été menés 

afin de déterminer si les contraintes mécaniques pouvaient causer des dommages au revêtement de 

PDA.  

 

 

Figure 37. Microscopie optique de stents nus en Cobalt Chrome (A, C) et après traitement à la 

dopamine, suivi d’une contrainte et inflation sur ballonnet (crimping-decrimping, B, D). Absence de 

lésion significative macroscopique du revêtement. 

 

L’analyse du stent après crimping et inflation ne semblait pas montrer de lésions significatives du 

revêtement à la dopamine. 

 

 

 

 

 

 

 



 

62 

 

Une analyse en microscopie électronique à balayage a été réalisée pour observer l’aspect 

microscopique du revêtement final sur des stents CoCr (Sinomed). Cette analyse a été menée par le Dr. 

Choqueux (INSERM U1148) en utilisant un MEB FEI Quanta FEG 250 (Philips, 20 kV). Les stents étudiés 

étaient tous recouverts d’un film continu avec la présence de quelques agrégats, estimé à 15 nm. 

 

 

Figure 38. Microscopie électronique à balayage d’un stent en Cobalt Chrome fonctionnalisé (3 

étapes). 

 

III.3. Stents couverts en CoCr et PTFE 

A- Stents rudimentaires 

Une fois la preuve de concept de fonctionnalisation à la dopamine de stents nus en nitinol et CoCr, nous 

nous sommes attelés à la fonctionnalisation de stents couverts. Les seuls stents couverts de petit 

diamètre utilisables chez le rongeur sont des stents coronaires présentant une armature en CoCr et 

entouré de polytétrafluoroéthylène (PTFE) ou de polyuréthane (PU), l’intérêt translationnel étant le 

développement d’endoprothèses fonctionnalisées pour le traitement des AAA chez l’Homme. La 

fonctionnalisation de stents couverts représente un défi technique supplémentaire : il faut pouvoir 

revêtir à la fois le CoCr mais surtout le PTFE ou le PU, qui représente le composé majoritaire au contact 

du sang circulant de la paroi du vaisseau. Le deuxième défi est la nécessité de revêtir les faces luminales 

et abluminales du stent, en prenant en compte le caractère hydrophobe des enveloppes externes de 

PTFE et de PU (Figure 39). Cette caractéristique représente la principale limitation du revêtement à la 

PDA, dont la versatilité réside en partie sur sa capacité à se fixer des groupements hydrophiles.  
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Figure 39. Compositions chimiques du PTFE et du PU, aux caractéristiques hydrophobes. 

 

Dans des travaux préliminaires, nous avons étudié la fonctionnalisation de carrés de PTFE (Sinomed, 

Chine) de 5 mm x 5 mm fonctionnalisés par notre méthode usuelle mais sous agitation orbitale pendant 

24h. Les premiers résultats semblent satisfaisants avec le recouvrement d’une couche de PDA sur le 

PTFE en analyse microscopique (Figure 40).  

 

 

Figure 40. Microscopie optique x 300 de la jonction d’un segment de PTFE traité à la PDA.  

Noter l’aspect granuleux et irisé du revêtement de PDA. 
 

 

Nous avons ensuite conçu des stents couverts rudimentaires en utilisant une armature de CoCr 

recouverte de PTFE pour analyser, préalablement à l’utilisation de stents de l’industrie couteux (500 

euros/pièce), la qualité du revêtement des faces luminales et abluminales. Les stents étaient des stents 

en CoCr de 30mm de long pour un diamètre de 3 mm (Sinomed, Chine). Les stents étaient d’abord 

contraints (« crimpés ») sur un ballonnet de mêmes dimensions (Sinomed) à l’aide d’un crimper 

Squeeze Buddy RSS (Blockwise, Arizona, USA). Un tube de PTFE (2.5 cm de long, 3 mm de diamètre) 
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était ensuite placé sur le stent puis le ballon était rééexpandu à 15 ATM pour fixer le PTFE avec sa seule 

force radiaire. Les stents couverts rudimentaires étaient alors fonctionnalisés à la dopamine sous 

agitation (roue) pendant 22 heures.  

 

 

 

Figure 41. Aspect microscopique de stents rudimentaires CoCr + PTFE avant et après traitement à la 

dopamine. 

 

Une étude microscopique (VHX) a été menée pour évaluer la qualité du recouvrement des composants 

du stent (CoCr et PTFE) par le film de PDA. Le principal écueil attendu était la qualité du recouvrement 

du PTFE au vu de son caractère hydrophobe. Nous avons constaté un revêtement du PTFE présent sur 

les deux faces du stent rudimentaire, avec toutefois un revêtement plus homogène de la face externe 

(Figures 42, 43). Le revêtement du stent en lui-même ne retrouvait pas d’anomalie macroscopique. Un 

tel contraste de revêtement peut s’expliquer par le caractère hydrophobe du PTFE et le petit diamètre 

du stent ne permettant pas la pénétration de la solution de PDA de façon optimale dans la face luminale 

du stent. 
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Figure 42. Aspect microscopique (VHX) des faces luminales et abluminales du revêtement en PTFE 

après dip-coating durant 22h.  

Noter la différence de revêtement entre les deux faces, et la présence d’un revêtement plus léger entre 
les mailles du stent (enlevé ici) témoignant d’une probable hydrophobicité trop importante et d’une 

pénétration insuffisante de la solution de dopamine au sein du stent. 
 

 

 

Figure 43. Aspect microscopique (VHX) de la couche de PTFE de stents rudimentaires après 22h de 

dip coating.  
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Figure 44. Aspect microscopique (VHX) de l’armature CoCr des stents rudimentaires après 22h de 

dip coating. 

Noter l’aspect homogène du coating et la présence de zones de non-couvrement.  
 

Bien que nous ayons réussi à revêtir les différents composants de stents rudimentaires, la couche de 

PDA de la face luminale du stent n’était pas satisfaisante dans ces premières expériences, 

probablement en raison d’une hydrophobicité trop importante du PTFE et de la pénétration 

insuffisante de la solution de dopamine au sein du stent. Nous avons alors décidé de vaincre cette 

hydrophobicité en forçant le flux au sein du stent en utilisant une pompe à flux (Allegro I, Kd Scientific, 

MA, USA). Le principe est détaillé dans la Figure 45 : la pompe péristaltique imposait un flux de PDA à 

2 mg/ml unidirectionnel à 400 ml/minute dans des tubes en silicone où des stents étaient placés en 

série. Cette fonctionnalisation était réalisée pendant 18h. Les résultats macroscopiques de ce 

revêtement étaient meilleurs qu’avec la technique du dip-coating simple. Nous avons raffiné cette 

technique en appliquant cette fois ci un flux bidirectionnel avec des séquences de flux de 30 secondes 

alternativement pendant 18h. C’est cette dernière méthode que nous avons gardée depuis pour les 

stents couverts.  

 

Figure 45. Schéma expérimental de fonctionnalisation à la dopamine sous flux à la dopamine de 

stents placés en série 
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Figure 46. Aspect de la face luminale du PTFE de stents rudimentaires fonctionnalisés à la dopamine 

en microscopie VHX (grossissement x20).  

Noter l’aspect plus marqué du coating en utilisant un flux bi-directionnel.  
 

 

B- Stents Papyrus 

Une fois cette méthode de revêtement de stents couverts standardisée, nous avons pu la tester sur des 

stents de l’industrie, en vue d’une application ultérieure in vivo. Pour cela, des stents coronaires 

couverts PK Papyrus (CoCr et polyuréthane, Biotronik, Berlin, Allemagne) ont été utilisés. Le 

polyuréthane est un matériau hydrophobe utilisé dans de très nombreux domaines pour ses 

caractéristiques isolantes et hydrophobes. Le principal intérêt de leur utilisation dans des dispositifs 

endovasculaires réside dans l’obtention d’un meilleur profil et flexibilité des stents par rapport à des 

stents en PTFE nécessitant une armature métallique interne et externe.   
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Figure 47. Composants du stent Papyrus PK 

 

Ces stents ont été fonctionnalisés à la dopamine en utilisant la pompe à flux bidirectionnel selon la 

méthode précédemment décrite. Ce procédé a permis un recouvrement homogène du stent et du 

polyuréthane en analyse VHX (Figure 48).  

 

Figure 48. Aspect microscopique des faces luminales et abluminale d’un stent PK Papyrus après flux 

bidirectionnel de PDA à 2 mg/ml pendant 18h. 

 

Une analyse plus poussée en microscopie électronique à balayage a été conduite sur deux stents PK 

Papyrus, un non fonctionnalisé (nu) et l’autre fonctionnalisé à la PDA. Ces analyses permettent de 

retrouver la présence de PDA sur les deux faces du revêtement de PU du stent fonctionnalisé.  
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Figure 49. Aspect en MEB de stents Papyrus PK nu et fonctionnalisés à la dopamine en 

grossissements x 25 (haut) et x 2500 (bas). 

Noter la présence d’amas de PDA sur la face externe fonctionnalisée par rapport à la surface nue des 
fibres de polyuréthane.  
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Figure 50. Aspect en MEB de stents Papyrus PK nu et fonctionnalisés à la dopamine en 

grossissements x 2500 (haut) et x 5000 (bas). 

Noter la présence d’amas de PDA sur les deux faces fonctionnalisées. 
 

 

 

 

 

 

Figure 51. Aspect en MEB de la face luminale de stents Papyrus PK nu et fonctionnalisé à la 

dopamine en grossissements x 10 000.  
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IV. EVALUTION DE LA BIOCOMPATIBILITE DES SURFACES COATEES IN VIVO 

Après ces résultats in silico et in vitro, l’étape suivante a été de choisir un peptide afin de fonctionnaliser 

des dispositifs in vivo en conditions saines (vaisseau artériel natif) ou en conditions pathologiques 

(vaisseau artériel anévrysmal). Il a fallu faire un compromis entre performances in vitro et conformation 

tridimensionnelle, les peptides linéaires ayant notre préférence car plus faciles à industrialiser et dont 

les contrôles qualité sont plus aisés. 

C’est le peptide SP1072 qui a été retenu. Il s’agit d’un peptide linéaire codant pour les acides aminés 

Tyr 107 - Glu 122 avec un groupement azide en position C-terminale, mimétique du domaine IgL1A du 

CD31 (Figure 52). 

 

 

 

 

Figure 52. Structure tridimensionnelle du peptide SP1072 mimant le domaine IgL1A du CD31 
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Préalablement à leur implantation chez l’animal, des flow-diverters (Sinomed) et des stents nus en CoCr 

(Sinomed) ont été fonctionnalisés avec le peptide SP1072. Afin de faire la preuve de concept, nous 

avons décidé d’évaluer ces dispositifs dans de petits groupes d’animaux permettant d’évaluer la 

versatilité de notre méthode de fonctionnalisation avec un peptide mimant le domaine 1 extracellulaire 

du CD31.  

Le choix des modèles animaux devait tenir compte des paramètres suivants : 

-La rhéologie et le système de coagulation devant être proches de ceux de l’Homme 

-La morphologie des anévrysmes expérimentaux devait mimer le plus possible la pathologie 

anévrysmale cérébrale de l’Homme (anévrysmes sacciformes) 

-L’hémodynamique des anévrysmes sacciformes expérimentaux devait être proche des lésions 

observées chez l’Homme 

- La compatibilité des dimensions des dispositifs d’étude (longueur, diamètre) avec celles de dispositifs 

utilisés en pratique clinique 

-La compatibilité des dimensions artérielles des modèles animaux avec une potentielle application chez 

l’Homme 

En prenant en compte tous ces facteurs, le lapin New Zealand (male, 12 semaines, 3 kg) a été retenu 

comme modèle de choix pour l’évaluation des flow-diverters et des stents nus en CoCr. Au vu de 

problèmes logistiques (travaux dans l’animalerie de l’unité U1148 à Bichat) les études sur le lapin ont 

eu été supervisées par les Dr. Ran SONG et Zhongcheng PAN à l’institut Sinomed à Shanghai (Chine) (PL 

JC22-0005).   
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IV.1. Flow-diverters en nitinol 

Le but des expérimentations animales était de déterminer : 

1- La biocompatibilité des dispositifs dans un vaisseau sain (aorte abdominale de lapin) 

en évaluant l’agrégation plaquettaire et l’endothélialisation de ces dispositifs. 

2- La biocompatibilité des dispositifs en situation pathologique (anévrysme sacciforme de 

l’artère sous-clavière droite chez le lapin) en évaluant la perméabilité, l’agrégation 

plaquettaire et l’endothélialisation de ces dispositifs. 

La perméabilité était évaluée par artériographie à différents intervalles de temps. L’endothélialisation 

et l’agrégation plaquettaire étaient évaluées par coupes sériées histologiques et par microscopie 

électronique à différents intervalles de temps. Le schéma expérimental est explicité dans la Figure 53.  

 

 

Figure 53. Schéma expérimental de l’implantation de flow-diverters nus ou fonctionnalisés avec le 

peptide SP1072 en conditions saines et pathologiques chez le lapin. 

 

Les flow-diverters (nitinol, 2.5mm de diamètre x 40mm Sinomed, Chine) ont été fonctionnalisés selon 

la technique précédemment décrite en I.3-1. Ces dispositifs étaient stérilisés par oxyde d’éthylène 

pendant 30 minutes et rengainés dans leurs lanceurs en conditions stériles sous hotte. Ces dispositifs 

étaient alors insérés sous anesthésie générale (Isoflurane 3%) sous contrôle artériographique dans 

l’aorte abdominale ou dans un modèle sacciforme d’anévrysme du tronc artériel brachio-céphalique 

chez des lapins adultes (New Zealand White Rabbit, 3 kg). Les animaux recevaient une bi-antigrégation 
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plaquettaire orale (aspirine 5mg/kg + clopidogrel 5mg/kg) dès J-3 qui était poursuivie pendant tout le 

protocole. 

IV.1.a. Aorte saine 

Procédure : Les lapins étaient anesthésiés par voie intraveineuse (induction par Sutera IM 6mg/kg + 

entretien Isoflurane 1.5%) et intubés. Une injection de Ceftriaxone était réalisée (0.1g/kg, IM). Une 

dénudation de l’artère fémorale droite était réalisée après asepsie du champ opératoire. Un 

introducteur 6F était placé par voie rétrograde et une héparinothérapie était administrée à la dose de 

150 UI/kg. Un guide 0.014 était placé dans l’aorte abdominale et le dispositif largué dans l’aorte 

abdominale sous-rénale sous contrôle artériographique. L’artériotomie était alors fermée par trois 

points de Prolène 8/0 après manœuvres de purge. L’animal était alors réveillé et recevait les 

traitements analgésiques adaptés. Les stents étaient explantés à J +7, J +30 et J + 60 après implantation 

sous anesthésie générale (n = 2 / groupe). Les prélèvements étaient immédiatement fixés à la PFA 4% 

à 4°C et soit inclus en résine de méthacrylate en vue de leur coupe pour coloration (coupes axiales, 

coloration HES) soit déshydratés par différents bains d’EtOH (50 à 100%) préalablement à leur analyse 

en microscopie électronique (coupes longitudinales du segment artériel contenant le dispositif).  

Résultats : Les analyses en MEB des dispositifs implantés ont permis de mettre en évidence un 

recouvrement homogène, précoce (dès J +7) et pérenne de la face luminale du flow-diverter 

fonctionnalisé avec le SP1072, l’ensemble étant associé à une absence d’agrégation cellulaire. Ces 

constatations se traduisaient sur le plan histologique par la présence d’une néo-intima fine sans 

invasion leucocytaire ou plaquettaire. Ces résultats ont été confirmés à des temps plus tardifs 

d’observation à J+30 et J+60 après implantation.  A contrario, les stents nus présentaient une 

endothélialisation imparfaite, avec la présence d’une agrégation plaquettaire et de thrombis 

importants sur la face luminale dès J+7 en MEB (Figures 54-56). Cette endothélialisation imparfaite 

peut être responsable de la persistance de flux à travers les mailles serrées du stent. De plus, 

l’interprétation des coupes histologique retrouvait une néo-intima épaisse et hétérogène contant des 

hématies et des leucocytes au niveau de la face luminale dès J + 7, persistant jusqu’au temps 

d’observation le plus tardif J + 60 (Figures 57-59).     
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Figure 54. Aspect en MEB à J + 7 après implantation de FD nu et fonctionnalisé avec le peptide 

SP1072 dans l’aorte abdominale saine de lapin.  

 

Figure 55. Aspect en MEB à J + 30 après implantation de FD nu et fonctionnalisé avec le peptide 

SP1072 dans l’aorte abdominale saine de lapin. 
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Figure 56. Aspect en MEB à J + 60 après implantation de FD nu et fonctionnalisé avec le peptide 

SP1072 dans l’aorte abdominale saine de lapin. 
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Figure 57. Coupes histologiques transversales d’aorte abdominale sous-rénale de lapin après 

implantation de flow-diverters fonctionnalisés au SP1072 ou non (coloration HES, x 5) 

 

Figure 58. Coupes histologiques transversales d’aorte abdominale sous-rénale de lapin après 

implantation de flow-diverters fonctionnalisés au SP1072 ou nus (coloration HES, x 10). 

A : adventice, L : lumière aortique, M : media, NI : néo-intima. 
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Figure 59. Coupes histologiques transversales d’aorte abdominale sous-rénale de lapin après 

implantation de flow-diverters fonctionnalisés au SP1072 ou nus (coloration HES, x 20). 

A : adventice, L : lumière aortique, M : media, NI : néo-intima. 

 

IV.1.b. Modèle d’anévrysme sacculaire à l’élastase 

Procédure : Les flow-diverters étant utilisés en pratique clinique pour traiter les anévrysmes 

intracrâniens (de morphologie sacciforme), un modèle d’anévrysme sacculaire de la carotide commune 

droite a été mis en place chez le lapin New Zealand (3 kg) par ligature proximale et infusion intra-

artérielle d’élastase pancréatique porcine (75 U, Type I, Sigma Aldricht) pendant 20 minutes via une 

cervicotomie droite. La procédure avait lieu sous héparinothérapie efficace (200 U/Kg) et 

antibioprophylaxie (Ceftriaxone, 0.3g/kg). L’implantation de flow-diverters avait lieu 15 jours plus tard 

par la technique précédemment décrite en A. Après implantation, les animaux étaient alors réveillés et 

recevaient les traitements analgésiques adaptés. Les stents étaient explantés à J +7, J +30 et J + 60 

après implantation sous anesthésie générale (n = 2 / groupe). Les prélèvements étaient immédiatement 

fixés à la PFA 4% à 4°C et soit inclus en résine de méthacrylate pour analyse histologique (coupes axiales, 

coloration HES) soit déshydratés par différents bains d’éthanol (EtOH, de 50 à 100%) préalablement à 

leur observation en analyse en microscopie électronique (coupes longitudinales du segment artériel 

contenant le dispositif médical). 
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Résultats : Les artériographies réalisées à J+7, J+30 et J+60 confirmaient la perméabilité des dispositifs 

à tous les temps de l’étude. Toutefois, l’analyse histologique était difficilement interprétable du fait du 

mauvais placement de stent dans 2 cas sur 6 et du fait de l’absence de développement d’anévrysme 

dans 2 autres cas.  

 

 

Figure 60. Artériographies sériées. Exclusion des anévrysmes sacciforme du la carotide commune 

droite et perméabilité satisfaisante des flow-diverters.  

 

Dès les observations les plus précoces (J+7), les flow-diverters du groupe SP1072 semblaient 

permettre un début d’organisation du thrombus avec un remodelage de la matrice extra-cellulaire au 

sein du sac anévrysmal. Ce thrombus anévrysmal ne contenait pas de fibrine fraiche ni d’hématies, 

témoignant d’une imperméabilité aux plaquettes et aux facteurs de la coagulation. Cette 

imperméabilité permet de supposer l’arrêt de la progression anévrysmale et de l’exclusion des 

phénomènes de fibrinolyse/fibrinoformation causant l’auto-entretien de l’inflammation des 

anévrysmes sacciformes (137).  Dans ce même groupe SP1072, il a été observé la formation d’une néo-

intima compacte et riche en matrice-extra-cellulaire, indemne d’inflammation (sans leucocyte) ou de 

thrombose localisée. Concernant les flow-diverters nus (non fonctionnalisés), ces derniers étaient 

caractérisés sur le plan histologique par un thrombus circulant persistant à J+7, avec une infiltration 

marquée de leucocytes et de plaquettes (Figure 61).  

Toutefois, le faible nombre de sujets expérimentaux n’a pas permis de réaliser des études comparatives 

sur le plan biologique ou histologique permettant d’affirmer de façon significative la supériorité des 

flow-diverters fonctionnalisés.  
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Figure 61. Coupes axiales de flow-diverters placés au sein d’anévrysmes sacciformes du TABC à J+7 

(coloration HES). A, B. Coupes axiales d’un flow diverter fonctionnalisé au SP1072. Début 

d’organisation du sac anévrysmal avec remodelage matriciel et absence de sang frais dans le thrombus. 

Présence d’une néo-intima riche en matrice extra-cellulaire (violet) sans infiltration leucocytaire ni 

plaquettaire. C, D. Coupes axiales d’un flow diverter non fonctionnalisé. Absence d’organisation du 

thrombus et présence de sang frais au sein de l’anévrysme. Infiltration par des leucocytes (points noirs), 

d’hématies (orange) et de plaquettes (rose).  
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IV.2. Stents non couverts en CoCr 

Le but des expérimentations in vivo était de déterminer la biocompatibilité de stents en CoCr, nus ou 

avec différents revêtements, implantés dans l’aorte abdominale sous-rénale de lapin en évaluant 

l’agrégation plaquettaire et l’endothélialisation de ces dispositifs. Un total de 12 stents (3 par groupe 

expérimental : non fonctionnalisé, PDA seule, Sirolimus et 1072) a été implanté chez des lapins en 

position iliaque ou aortique. Chaque lapin recevait 4 stents (1 par groupe). Les temps d’analyses étaient 

J+7, J+14 et J+30 post-implantation. L’endothélialisation et l’agrégation plaquettaire étaient évaluées 

par coupes sériées histologiques et par microscopie électronique à balayage. Le schéma expérimental 

est explicité dans la Figure 62.  

 

Figure 62. Flow-chart de l’implantation de stents CoCr in vivo. 
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Procédure : Des stents en CoCr (2.5mm de diamètre pour 30mm de long, Sinomed, Chine) ont été 

utilisés. Les stents dits PDA étaient fonctionnalisés avec la dopamine seule selon le protocole décrit 

en I.2 sans adjonction de DBCO ni de peptide. Les stents dits SP1072 étaient fonctionnalisés selon 

le protocole décrit en I.2. Les stents dits sirolimus étaient fonctionnalisés par le fabricant à la dose 

de 1,2 ug/mm2. Tous les dispositifs étaient stérilisés par oxyde d’éthylène pendant 30 minutes. 

Tous les animaux de l’étude recevaient une bi-antiagrégation plaquettaire orale (acide 

acétylsalicylique 5 mg/kg + clopidogrel 5 mg/kg) débutée une semaine avant l’implantation et était 

poursuivie pendant toute la durée du protocole. Les lapins étaient anesthésiés par voie 

intraveineuse (induction Sutera IM 6 mg/kg + entretien Isoflurane 1.5%) et intubés. Une injection 

de Ceftriaxone était réalisée (0.1 g/kg, IM). Les artères fémorales étaient abordées 

chirurgicalement après asepsie du champ opératoire. Un introducteur 6F était placé par voie 

rétrograde de chaque côté et une héparinothérapie était administrée à la dose de 150 UI/kg par 

voie intraveineuse. Un guide 0.014 était placé dans l’aorte abdominale de chaque côté et les 

dispositifs largués dans l’iliaque primitive (1 nu et 1 PDA) ou dans l’aorte abdominale sous-rénale 

(1 sirolimus et 1 SP1072) sous contrôle artériographique. Les artériotomies étaient alors fermées 

par trois points de Prolène 8/0 après manœuvres de purge. L’animal était alors réveillé et recevait 

les traitements analgésiques adaptés. Les stents étaient explantés à J +7, J + 14 et J + 30 après 

implantation sous anesthésie générale. Les prélèvements étaient immédiatement fixés à la PFA 4% 

à 4°C et soit inclus en résine de méthacrylate pour analyse histologique (coupes axiales, coloration 

HES) soit déshydratés par des bains successifs d’EtOH (50-100%) pour analyse en microscopie 

électronique à balayage (coupes longitudinales). 

Résultats. Groupe nu : les échantillons explantés comportaient à J + 7 une couche luminale épaisse 

et friable avec la présence de thrombis macroscopiques. L’analyse en microscopie électronique des 

stents CoCr a mis en évidence une absence d’endothélialisation sur la face luminale des stents 

associée à la présence d’importants agrégats plaquettaires tant sur le stent que sur l’aorte stentée 

(Figure 63). L’analyse histologique a permis de déterminer que ces agrégats étaient composés 

d’érythrocytes et de plaquettes sur les analyses histologiques (Figure 64). A J + 14 et J + 30, la 

surface du stent et de la paroi aortique étaient endothélialisées avec une néo-intima épaisse 

(Figures 65-68) et une infiltration cellulaire légère à modérée composée d’érythrocytes, de 

leucocytes et de neutrophiles à J+30.  

Groupe PDA : A J + 7, les stents montraient la présence de thrombis macroscopiques avec une 

endothélialisation de faible intensité et de très nombreux micro-thrombi constitués principalement 

de plaquettaires et d’érythrocytes (Figures 63 et 64). A J+14, la face luminale des stents était 

endothélialisée et on retrouvait de rares micro-thrombis, associés à une néo-intima épaisse 

(Figures 65-66). A J+30, les micro-thrombis étaient plus nombreux, avec une infiltration cellulaire 
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modérée à sévère composée de plaquettes et d’érythrocytes et la persistance d’une néo-intima 

épaisse (Figures 67-68). 

Groupe Sirolimus : A J+7, il existait des micro-thrombis avec une endothélialisation imparfaite des 

stents, associée à un recouvrement par une couche épaisse de plaquettes et d’érythrocytes visibles en 

MEB et sur les coupes histologique (Figures 63 et 64). Aux temps intermédiaires et tardifs (J+14 et J+30), 

on observait une endothélialisation inégale avec la présence d’un néo-intima relativement fine à la 

surface du CoCr, associée de façon modérée à de micro-thrombis à J+14, faible à J+30 (Figures 65-68). 

 
Groupe SP1072 : Au temps précoce (J+7), on notait de rares micro-thrombis avec la présence d’une 

néo-intima homogène et régulière, avec la présence de rares agrégats plaquettaires (Figure 63). Sur le 

plan histologique, il n’existait pas de micro-thrombis ni d’agrégation plaquettaire (Figure 64). Ces 

résultats étaient constants au cours du temps, avec la persistance d’une ré-endothélialisation 

homogène sans recrutement cellulaire aux temps plus tardifs (Figures 65-68). En d’autres termes, dès 

J+7, l’intégralité des surfaces métalliques n’était plus exposée au sang circulant avec un néo-

endothélium constant d’allure non-thrombogène. 
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Figure 63. Analyse en MEB de coupes longitudinales artérielles contenant des stents en CoCr à J+7 à 
différents grossissements. Noter l’agrégation cellulaire importante à la surface du stent et l’absence 
d’endothélialisation dans les groupes nus et PDA. On note à plus fort grossissement l’endothélialisation 
incomplète dans le groupe sirolimus. Le stent SP1072 ne semble pas comporter de thrombose et 
présente une endothélialisation homogène sans exposition du matériel. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 64. Analyse histologique (HES) de stents en CoCr à J+7 à x2, x10 et x20. Présence de thrombus 
intraluminal dans les groupes nus, PDA et sirolimus. Présence d’une néo-intima non organisée, épaisse 

et irrégulière dans le groupe sirolimus. Absence de thrombus dans le groupe SP1072 
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Figure 65. Analyse en MEB de coupes longitudinales artérielles contenant des stents en CoCr à J+14 
à différents grossissements. Présence d’une endothélialisation dans tous les groupes d’études, sauf 
dans le groupe sirolimus où le stent n’est pas recouvert. Présence d’agrégation cellulaire importante à 
la surface du stent dans les groupes nus et sirolimus. Le stent SP1072 ne semble pas comporter de 
thrombose et présente une endothélialisation homogène sans exposition du matériel. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 66. Analyse histologique (HES) de stents en CoCr à J+14 à x2, x10 et x20. Présence de micro-
thrombis intraluminaux et présence d’une néo-intima épaisse dans les groupes nus et PDA. Présence 

d’une néo-intima plus fine dans les groupes sirolimus et SP1072.  
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Figure 67. Analyse en MEB de coupes longitudinales artérielles contenant des stents en CoCr à J+30 
à différents grossissements. 

 

 
 
 
 
 
 

 
 
 

 
 
 
 

 

Figure 68. Analyse histologique (HES) de stents en CoCr à J+30 à x2, x10 et x20. Disparition des micro-
thrombis, et présence d’une néo-intima épaisse dans les groupes nus et PDA. Présence d’une néo-intima 
plus fine dans le groupe sirolimus. Néo-intima virtuelle dans le groupe SP1072.  
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D. DISCUSSION 

I. CONTEXTE SCIENTIFIQUE ET TRANSLATIONNEL DU PROJET  

I.1. Pourquoi travailler à un revêtement de stent aujourd’hui ? 

Les taux importants de RIS des stents nus en pathologie coronarienne ou artérielle périphérique est à 

l’initiative du développement croissant de thérapies médicamenteuses ciblées sur les mécanismes 

participants à la RIS décrits dans l’introduction. L’adjonction de ces molécules bioactives nécessite une 

modification de la surface des dispositifs implantables, étape nommée fonctionnalisation. 

Intérêts du revêtement : L’adjonction d’un revêtement à la surface des stents, en parallèle de 

l’amélioration de la structure et de la composition des alliages métalliques des dispositifs 

endovasculaires (comme l’électro-polissage), a été pensée pour diminuer la réaction inflammatoire liée 

à l’implantation des stents nus dès 2002 par Palmaz (138). Plusieurs traitements de surface ont alors 

été développés afin d’augmenter la biocompatibilité des dispositifs, comme l’or (139), le carbide de 

silicone (140), l’héparine (141) ou la phosphorylcholine (142)  sans mettre en évidence de supériorité 

significative dans les études cliniques par rapports aux dispositifs nus, et ce malgré des résultats pré-

cliniques encourageants. La recherche s’est alors tournée vers l’application sur la face artérielle de 

principes actifs limitant la prolifération de cellules musculaires lisses par le biais de polymères. 

L’utilisation de ces derniers, jouant un rôle-clé d’espaceur entre l’alliage métallique et le principe actif, 

introduisit le concept fondateur de copolymérisation (25). Ces polymères permettent la libération 

contrôlée au cours du temps du principe actif. Les polymères nécessitent de respecter un cahier des 

charges bien précis. Ils doivent ainsi être biocompatible, ne pas interagir avec le principe actif en 

limitant ou en annihilant son activité, doivent permettre une pharmacocinétique satisfaisante du 

principe actif, être biologiquement inerte après élution du principe actif et stable au cours du temps.  

Stents avec polymères : Les stents actifs de 1ère génération étaient composés de stents en acier 

inoxydable recouvert d’un polymère libérant par élution le principe actif. Le stent Cypher (Cordis, CA, 

USA) et le Taxus (Boston Scientifics, MA, USA) ont été introduits sur le marché en 2003. Le Cypher 

comportait une couche de parylène avec un polymère composé d’acétate de polyethylene-co-vinyl 

(PEVA) et de poly-n-butyl methacrylate (PBMA) permettant la libération de sirolimus (143). Le Taxus 

quant à lui, comportait un polymère de poly(styrene-b-isobutylene-b-styrene) (SIBS) avec un 

revêtement de paclitaxel (144). Toutefois, l’observation de taux de thrombose tardive et très tardive 

non négligeables ont conduit au développement des stents actifs de seconde génération. Les 

améliorations techniques se sont concentrées sur l’aspect matériel du dispositif avec la modification de 

l’épaisseur des mailles, la conformabilité ou encore la flexibilité de l’alliage formant le stent. La 
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diminution des mailles a été permise par la transition vers une plateforme de CoCr ou de platine-

chrome. De nouveaux polymères, plus biocompatibles comme l’acide polylactique (PLA), le 

poly(vinylidencefluoride-cohexafluoropropénène) (PVDF-HFP) et le polyvinylpyrrolidone (PVP) ont été 

développés aux côtés de nouveaux composés thérapeutiques comme le zotarolimus, l’everolimus et le 

novolimus (145) .  

Désavantages des polymères permanents: La permanence des polymères per se a été incriminée dans 

la chronicisation de l’inflammation au site implanté, perdurant bien au-delà de l’élution complète des 

drogues dans le contexte des stents actifs (59,146), se traduisant cliniquement par la survenue de 

complications tardives. Bien que considéré comme stable, la dégradation du polymère de PMBA a été 

rapporté (147), et les produits solubles issus de cette dégradation peuvent induire une altération de la 

fonction endothéliale ainsi que l’apoptose des cellules musculaires lisses. Bien que le défaut 

d’endothélialisation ait été amélioré sur les stents actifs de seconde génération par rapport à la 

précédente (148), la fréquence de néo-athérosclérose au sein de ces dispositifs n’a pas diminué de 

façon drastique (43).  

Polymères biorésorbables: Dans le cas des stents actifs, le polymère a été, là aussi, mis en cause dans 

l’inflammation. L’absence d’endothélialisation complète et la persistance de polymères permanents 

causant des réactions à corps étranger (149) a conduit au développement de polymères biorésorbables 

comme les acides poly(D,L)lactique (PDLLA), poly(lactide-co-glycolique) (PLGA), et poly-L-lactique 

(PLLA). Ces polymères biorésorbables semblent montrer in vitro de meilleures performances en termes 

de fonction endothéliale, de croissance de cellules musculaires lisses et de thrombogénéicité 

comparativement aux des polymères dit « permanents » comme le PEVA et le PBMA  (150–152). Ces 

dispositifs, qui sont principalement utilisés pour des lésions coronaires, ont montré leur efficacité par 

le biais d’une réduction du taux de thrombose très tardive par rapports aux stents actifs au sirolimus 

utilisant un polymère durable (153,154) ,comme le stent Orsiro (152,155) .  
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Figure 69. Vue d’ensemble de polymères utilisés pour fonctionnaliser des dispositifs 

endovasculaires.  

PC: phosphorylcholine. PBMA: poly-n-butyl methacrylate. PDLLA : acide poly(D,L) lactique. PEVA : 
polyethylene-co-vinyl acétate. PGA : acide polyglycolique. PLA : acide polylactique. PLEC: poly(L-

lactide–co-ε-caprolactone). PLGA: poly (D, L-lactide-co-glycolide). PVDF-HFP: poly (vinylidene fluoride-
co-hexafluoropropylene). SIBS: poly(styrene-block-isobutylene-block-styrene). 

Stents sans polymères : Certains stents actifs ont été développés sans polymères, dont l’intérêt 

théorique est de garder les bénéfices des drogues à libération locale tout en évitant de contribuer à 

l’inflammation liée à la présence du « corps étranger » représenté par le stent lui-même, potentialisé 

par l’effet pro-inflammatoire du polymère. Le défi réside dans le développement d’une méthode de 

dépôt du principe actif sans recourir à l’utilisation de polymère. L’utilisation de modifications de 

surface, telles que la création de nanopores, conduit au dépôt effectif du principe actif. Néanmoins, 

cette technique entraine une diminution de la cinétique de libération du principe actif. Un exemple est 

le stent Yukon (Translumina, Allemagne), composé d’acier inoxydable et libérant du paclitaxel dont 

l’élution était quasi totale au bout d’une semaine. En considérant que l’effet cytotoxique des drogues 

ne soit pas sélectif (et que leur élution à moyen terme soit tenue pour responsable du retard 

d’endothélialisation associé aux stents actifs classiques), il parait logique que l’endothélialisation des 

stents Yukon soit accélérée comparée aux stents actifs classique dans l’étude randomisée de Moore et 
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al. (157). Toutefois, l’essai ISAR n’a pas permis de déterminer la supériorité des stents sans polymères 

dans la pathologie coronarienne. Toutefois, le stent Yukon est pour l’instant validé seulement en 

termes de non-infériorité (essai ISAR-TEST 5 (158)) et l’accélération de l’endothélialisation ne semble 

pas suffisante pour apporter un bénéfice clinique. Ces résultats pourraient s’expliquer par un 

phénotype altéré des cellules endothéliales, au contact du métal. Les principes actifs peuvent aussi être 

véhiculés via des nanoparticules, pouvant permettre une pénétration et une élution rapides au sein de 

la paroi artérielle. Les principes actifs sont alors chargés dans un réservoir sur la face abluminale du 

stent. La surface fonctionnalisée varie selon les dispositifs : carbone ultra-mince (stent Cre8 de CID 

Vascular, Italie), hydroxyapatite (VESTAsync) ou à même le métal (OPTIMA, CID, Italie) avec une variété 

de métaux utilisés. Enfin, au vu de l’absence de résultats concluants sur ce type de dispositifs, d’autres 

essai sont nécessaires afin de mettre en évidence l’utilité de ce type de fonctionnalisation dans le 

domaine des stents. 
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II. CONSIDERATIONS TECHNIQUES ET TRANSLATIONNEL DU PROJET 

II.1. Choix de la technique : pourquoi le dip-coating ? 

La surface des dispositifs médicaux endovasculaires est composée de métal ou de textile (Dacron, PTFE, 

polyuréthane). Ces surfaces ne présentent pas les caractéristiques chimiques permettant une 

conjugaison directe avec des biomolécules. Il faut donc dans un premier temps « fonctionnaliser » ces 

surfaces afin de permettre l’immobilisation covalente des peptides. Plusieurs techniques de 

fonctionnalisation existent et c’est le choix de la fonctionnalisation polymérique qui a été fait, son 

alternative (fonctionnalisation au plasma) étant ardue sur des surfaces métalliques. Le principe de la 

fonctionnalisation polymérique consiste en la formation de couches intermédiaires entre le matériau 

et le peptide. Cette technique a un faible cout et est relativement facile à réaliser. De nombreux 

polymères peuvent être utilisés, permettant une large gamme de choix et de s’adapter aux différentes 

tailles de peptides. Le cahier des charges d’une fonctionnalisation de dispositifs vasculaire doit 

répondre aux questions d’affinité, de résistance aux contraintes physiques et mécaniques lors du 

sertissage/déploiement et de stabilité dans le temps. 

Dip coating : La technique de dip-coating est une procédure simple, impliquant l’immersion du stent 

dans une solution contenant le polymère de choix dissous dans une solution (aqueuse ou organique). 

Cette technique a un faible cout et est relativement facile à mettre en place. Le principal désavantage 

de cette technique est la formation d’un revêtement non uniforme. Cependant, cette technique est 

utilisé dans de nombreuses études expérimentales  (159–161). Plusieurs études font état de l’utilisation 

d’acide polylactique (162) , de polydopamine (163), d’hexamethylenediamine (164)  ou de 

phosphorylcholine (165)  l’ensemble permet l’obtention d’un film nanométrique à la surface de l’alliage 

et permet d’obtenir des résultats précliniques intéressants en termes de biocompatibilité. De 

nombreux paramètres influencent la formation et l’épaisseur de la couche du revêtement final : la 

concentration du polymère, les propriétés du solvant, la viscosité, le temps d’immersion, le nombre de 

cycles d’immersion et la vitesse d’immersion jouent un rôle-clé dans l’aspect et les caractéristiques 

finales du revêtement. La quantité de polymère obtenue par dip-coating semble moindre que celle 

appliquée avec d’autres méthodes comme l’electrofilage (« electrospinning ») (164).  
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Figure 70. Principe du dip-coating d’une surface dans une solution contenant le solvant et le 

polymère. 

Ces cycles peuvent varier en nombre et en vitesse d’immersion et de séchage. 

 

Traitement au plasma : Le revêtement de polymères assisté par plasma (« plasma-enhanced chemical 

vapor deposition », PECVD) consiste à générer un plasma (contenant des monomères gazeux ou 

nébulisés) au-dessus de la surface à fonctionnaliser dans un réacteur (166–168). Le traitement au 

plasma consiste en l’application d’un champ électrique ou électromagnétique avec un gaz. Il en résulte 

l’ionisation du gaz et l’accélération des électrons le composant. Le plasma est caractérisé par un 

nombre élevé de collisions entre les électrons et les éléments lourds conduisant (outre l’ionisation) à 

la dissociation et l’excitation des éléments lourds. Cette technique permet un revêtement dense et 

adhérent à faible perméabilité et dont le processus peut être optimisé à des fins de développement 

industriel, ce qui en fait une technique de choix pour le revêtement de dispositifs médicaux. 

Electrofilage : L’électrofilage permet de déposer des gouttelettes atomisées à haute charge sur les 

surfaces à traiter, conduisant à un revêtement à façon, homogène et versatile. Des techniques 

complémentaires de déposition par électrophorèse ont également été développées. Des travaux 

expérimentaux ont permis de mettre en évidence que les techniques d’électrofilage semblaient 

permettre une application de polymères satisfaisante et un relargage de principe actif plus pérenne en 

comparaison à l’application classique (164,169); en revanche, aucune évaluation clinique n’a encore 

été menée (164,169). 
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Le dip-coating représentait donc la méthode la plus rapide et rentable en termes de cout et d’efficacité 

pour tester l’application de la 1ère couche de notre revêtement, constituée de polydopamine. Cette 

technique permet la formation d’une couche de l’ordre de 45 nm après application longue (entre 18 et 

20 h). Toutefois, après caractérisation, cette couche était non uniforme car elle présentait de nombreux 

agrégats. Pour y remédier, nous avons standardisé notre méthode en appliquant de façon systématique 

(que ce soit pour les pastilles ou les dispositifs endovasculaires entiers) un bref bain à ultrasons 

permettant d’enlever ces agrégats tout en conservant une couche mince de polydopamine de l’ordre 

de 10 nm. Ce dernier point est d’importance puisqu’il permet la disparition des agrégats, dont les 

trimères (DHI)2/PCA auraient un effet cytotoxique (170). Cette couche finale de 10 nm est stable 

jusqu’à 1 an en conditions statiques dans nos observations. Toutefois, nous n’avons pas testé cette 

permanence en conditions de flux physiologiques.  

Cette technique est également versatile, permettant le revêtement rapide de différents métaux et 

d’autres matériaux comme cités dans ce manuscrit. Certains travaux ont montré la constitution d’un 

film de PDA sur le PTFE hydrophobe sur des prothèses diaphragmatiques à l’aide d’un simple dip-

coating (171) mais cette méthode ne pouvait pas s’appliquer à des stents couverts dont la force 

hydrostatique de la lumière interne (en raison de petits diamètres) et l’hydrophobicité du polyuréthane 

empêchait la solution de dopamine de pénétrer dans la lumière. Ces contraintes ont pu être 

« vaincues » en utilisant une pompe à flux péristaltique bidirectionnelle (Figure 48). Ces résultats 

satisfaisants sur le plan macroscopique nécessitent cependant un travail de caractérisation plus poussé 

concernant le polyuréthane des stents couverts qui représente un axe de développement des projets 

à venir. Enfin, cette technique permet le revêtement simultané ou en série de dispositifs, représentant 

un gain de temps précieux. 

Un des désavantages à l’application de polydopamine par dip-coating est la nécessité de strict contrôle 

du pH, de la température et du temps d’immersion (172). La création du film de PDA est lente au cours 

du temps, nécessitant souvent plus de 16h (173) , rendant impropre cette technique à des métaux 

sensibles à la corrosion comme le Zinc ou le Magnésium (174), qui sont utilisés dans la fabrication de 

stents résorbables. 
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II.2. Choix de la couche fonctionnelle : pourquoi la polydopamine ?  

La polydopamine (PDA) est un polymère dérivé de la dopamine, une catécholamine de petite taille, 

capable de se polymériser en solution basique. Son utilisation en tant que revêtement de surface ne 

cesse de croitre depuis sa première description en 2007 par Lee et Messersmith (134). Cette 

découverte, inspirée par les fibres permettant l’adhésion des moules à diverses surfaces, a ouvert la 

voie à son utilisation croissante dans la fonctionnalisation de différents types d'alliages. La clé initiale 

pour obtenir ce revêtement covalent a été la découverte de son auto-polymérisation en milieu aqueux 

alcalin, similaire au processus de formation de mélanine (134). Le mécanisme exact sous-jacent de cette 

auto-polymérisation fait encore débat dans le milieu scientifique. Il a été démontré que les  processus 

impliquent l’oxydation de la dopamine en dopamine-quinone puis de sa cyclisation et oxydation, 

menant à une structure de conformation en 5,6-dihydroxyindole (DHI) (175), suivies par l’agrégation 

de monomères de polydopamine (176) par liaisons non covalentes ou covalentes (170). De nombreuses 

techniques permettent cette auto-polymérisation avec des vitesses variables en fonction des 

conditions utilisées : variant de 30 minutes en présence d’oxygène pur (rôle de catalyseur) à 24h (177) 

en utilisant un milieu alcalin ; La méthode lente, utilisant ce même milieu alcalin, permet de jouer sur 

l’épaisseur du film, variant de 4 nm à 70 nm (174, 178). Les premiers travaux de Lee et Messersmith 

ont montré qu’une telle polymérisation est applicable à une grande variété de surfaces dont les métaux 

et alliages utilisés dans les dispositifs médicaux tels que l’acier inoxydable, le nitinol, le PTFE ou encore 

les polyuréthanes. Cette versatilité est expliquée par la présence des groupements -catéchol et -amine, 

présentant des similitudes avec les acides aminés L-DOPA et L-lysine présents dans la protéine mefp, 

responsable de l’adhésion intense des moules en milieu aqueux (179).  

 

Figure 71. Polydopamine. A. Moule marine. B. Protéine mefp-5 du mucus possédant des fonctions 

catéchols et amine (C), procurées par la L-DOPA et la L-lysine (D), dont la structure est proche de la 

dopamine (E). D’après Lee (134). 
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La PDA possède intrinsèquement de nombreuses qualités de biocompatibilité. Elle inhibe la production 

de radicaux libres par ses groupements -phénol (180),  possède des propriétés in vitro et in vivo 

antiprolifératives vis-à-vis des cellules musculaires lisses et promeut la prolifération de cellules 

endothéliales (163). Par ailleurs, la PDA présente également une stabilité prolongée (181,182), 

caractéristique indispensable au développement d’un revêtement soumis au flux ininterrompu de 

cellules circulantes du sang. Au vu de ces éléments, la PDA possède plusieurs qualités intrinsèques qui 

pourrait en faire un revêtement de choix. Toutefois ce revêtement ne s’est pas développé en tant que 

tel (PDA seule). La PDA ne semble pas avoir de propriétés anti-thrombotiques, des études retrouvant 

une agrégation plaquettaire plus importante sur des stents en Titane fonctionnalisés à la PDA (183), 

avec une absorption de fibrinogène plus élevée (163,183) par rapport à des stents nus. Diaz-Rodriguez 

et al. retrouvait dans des études in vitro le relargage par les cellules endothéliales coronaires des 

facteurs solubles pro-thrombotiques comme le facteur tissulaire ou la P-selectine sur des disques de 

CoCr fonctionnalisés à la PDA seule (126). D’autres travaux in vivo ont porté sur le développement de 

stents en CoCr revêtus de PDA seule et leur implantation chez le rat (184) et retrouvaient une 

diminution de la resténose avec un effet antiprolifératif sur les cellules musculaires lisses vasculaires 

par rapports aux stents nus. En revanche, l’agrégation plaquettaire n’était pas spécifiquement explorée.  

L’intérêt crucial de la PDA réside dans son utilisation en tant que couche intermédiaire, permettant un 

second revêtement sur mesure. En effet, en raison des groupement –thiol ou -amine obtenus après 

polymérisation, la surface de PDA obtenu représente une interface idéale pour des réactions 

secondaires. La polydopamine, véritable « scotch bi-face » (Janus-like), est donc extrêmement 

polyvalente et utilisées dans des domaines comme l’électrochimie (185), les batteries (186)  et la santé 

(allant de l’orthopédie à la chirurgie vasculaire). La PDA peut donc permettre l’adjonction de métaux 

(187), de molécules bioactives comme des polysaccharides (188), des lipides (189), des membranes 

complexes (190) ou encore des agents anti-infectieux (191).  

Concernant l’utilisation de la PDA dans le domaine des dispositifs endovasculaires, elle a été utilisée 

comme couche intermédiaire de fonctionnalisation de stents en CoCr pour greffer de l’héparine (192), 

de cyclodextrine (193) (aussi appelée « cage à principe actif », permettant une libération de drogues 

lipophiles, comparable à un nouveau stent actif), du VEGF (194) ou encore des anticorps anti-CD34 

« captureurs » de cellules progénitrices de cellules endothéliales (195). L’étude de ce type de 

revêtement, tant sur le plan in vitro qu’in vivo, a démontré la faisabilité de ces fonctionnalisations 

menant à une augmentation de l’endothélialisation accompagnée d’une diminution de l’agrégation 

plaquettaire in vitro, et une réduction du taux de resténose chez l’animal.   

 



 

96 

 

II.3. Considérations autour des caractéristiques physico-chimiques de notre revêtement  

Epaisseur du revêtement PDA-DBCO-CD31. Dans nos travaux, nous avons pu déterminer par 

microscopie à force atomique (Figure 21) une épaisseur de couche de PDA de l’ordre de 4 nm soit dix 

plus fine que celle initialement décrite par Lee et Messerschmidt (45 nm). Cette différence est due à 

notre utilisation systématique d’un bain à ultrasons après application de la couche de PDA (22h). Ce 

bain permet de faire disparaitre les macro-agrégats de PDA, dont les trimères (DHI)2/PCA auraient un 

effet cytotoxique (170). L’épaisseur additionnelle du DBCO et du peptide mimétique du CD31 sont 

respectivement de 2 nm et de 3 nm, conférant une épaisseur totale de revêtement de l’ordre d’environ 

15 nm. Bien que nous n’ayons pas testé in vivo plusieurs épaisseurs de revêtement, il semble 

souhaitable d’obtenir un revêtement le plus fin possible pour limiter les effets adverses liés à sa 

dégradation in vivo.   

Type de linker. L’intérêt d’utiliser une couche intermédiaire entre la PDA et les peptides mimétiques 

du CD31 est multiple. Le linker permet d’éviter des réactions entre les fonctions o-quinones des 

surfaces d’études et les fonctions amines latérales d’acides aminés du peptide plutôt que son N-

terminal. Le second avantage est d’offrir la meilleure conformation stérique possible au peptide ainsi 

greffé. En effet, les groupements PEG permettent à la fois un éloignement satisfaisant des sites 

d’interaction des peptides par rapport à la couche de PDA et une biocompatibilité satisfaisante. Cette 

réflexion est partie de l’étude de la conformation tridimensionnelle des peptides mimétiques (Figures 

13-14) mais une analyse tridimensionnelle du revêtement final PDA + DBCO + peptides CD31 pourrait 

apporter des données complémentaires intéressantes. Un autre intérêt d’utiliser le DBCO dans nos 

travaux est de permettre une certaine flexibilité au revêtement mais surtout de faire interagir sa 

fonction alcyne (triple liaison) avec la fonction azide (par modification de la fonction amine de la lysine 

en azide N3) du peptide d’intérêt. Ces deux groupements sont indispensables pour la conjugaison du 

peptide d’intérêt par l’intermédiaire de la réaction par chimie-click (196).  

Stabilité du complexe PDA + peptide. Nos données in silico semblent démontrer une certaine 

robustesse et homogénéité du revêtement. Toutefois, l’application à un dispositif endovasculaire 

impose de nombreuses contraintes mécaniques au revêtement liées au « crimping » et à la ré-

expansion au sein du vaisseau cible. Des études pré-cliniques font état de la persistance du revêtement 

à la PDA sur des stents après expansion sans délamination (197). Nous avons également mené des 

essais préliminaires in silico de «crimping-decrimping » montrant la persistance du film de PDA avec 

des dénudations très limitées. Un test en utilisant un peptide fluorescent permettant de comparer 

l’intensité de fluorescence avant et après déploiement du dispositif fonctionnalisé permettrait de 

déterminer la persistance et l’étendue du revêtement. Des tests antérieurs de notre équipe 

retrouvaient la persistance du revêtement PDA-linker-peptide CD31 (P8RI couplé à un fluorophore) à 1 
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mois en solution aqueuse de PBS (Charlotte Rasser). Ces résultats sont en ligne avec d’autres équipes 

(197). Toutefois des tests en situation de flux pulsés pourraient permettre d’affirmer la pérennité de 

notre technique de fonctionnalisation en situation « physiologique ».   

 

II.4. Un changement de paradigme du stenting artériel : de l’endothélialisation au phénotype de 

l’endothélium  

D’un point de vue chronologique, l’évolution des dispositifs endovasculaires est passée d’une fonction 

« mécanique » des lésions (traitement d’une sténose, exclusion d’un anévrysme) à une approche de 

plus en plus « biologique », avec le développement des générations successives des stents actifs. La 

cible cellulaire de ces dispositifs, dont le marché mondial est estimé à 7.2 milliards d’US dollars, est la 

cellule musculaire lisse vasculaire dont l’inhibition de la prolifération retarde la sténose intra-stent mais 

n’empêche pas les thromboses tardives et très tardives (38), dans lesquelles on a vu l’importance 

capitale de la permanence de l’exposition du matériel métallique. Un pan parallèle de recherche s’est 

alors mis en place avec les stents biorésorbables d’une part (dont l’impact clinique est encore limité) et 

le développement de modification de surfaces permettant de cibler différents mécanismes de la 

biologie vasculaire de l’autre. C’est ce dernier point que l’on dénomme « médecine régénérative ».  

Devant les complications liées à l’exposition du matériau étranger aux cellules du sang circulant, le 

défaut de croissance des cellules endothéliales de l’hôte à la surface des stents actifs a rapidement été 

identifié comme une « cible biologique » d’intérêt (145,198,199). Après la cellule musculaire lisse 

vasculaire, ciblée par les principes actifs des stents actifs, c’est autour de la cellule endothéliale que la 

recherche fondamentale s’est portée, avec pour but de promouvoir une néo-endothélialisation. Ce 

concept « régénératif » vise à promouvoir l’intégration du dispositif dans la paroi vasculaire par 

l’intermédiaire d’une couche mince faite uniquement de cellules endothéliales (sans hyperplasie 

néointimale) à la surface du dispositif médical. De multiples stratégies se sont alors profilées (129), avec 

la conception de revêtement dont la géométrie permettrait de favoriser l’endothélialisation (« micro-

patterns » (200)), de revêtements capables de cibler le secrétome cellulaire (201), de capturer les 

cellules endothéliales progénitrices circulantes ou encore de libérer des produits/facteurs de croissance 

de la cellule endothéliale (comme le monoxyde d’azote  ou le VEGF (202)) . Le concept de capture des 

cellules endothéliales est particulièrement intéressant, et utilise des anticorps reconnaissant les 

précurseurs de cellules endothéliales comme l’anti CD34 (203) , le VE-cad (204) ou encore le CD133 

(205), intégrés en tant que revêtements applicables aux stents. Ainsi, les équipes de Lee et Wu ont 

démontré in vitro une endothélialisation plus rapide en utilisant des anti-CD133 (205) et anti-VE-cad 

(204) comparativement aux surfaces nues. Toutefois, des études chez le porc ont montré une 
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hyperplasie intra-stent malgré une endothélialisation précoce dans le cas des anti-CD34 (206) et une 

absence  d’efficacité de l’utilisation des anti-CD133 (207). Ces résultats se sont confirmés chez l’Homme 

dans les stents à double revêtement sirolimus et CD34, avec des taux de néo-endothélialisation jusqu’à 

76% nécessitant des réinterventions très fréquentes (40% des cas) (208). Ces résultats décevants 

peuvent s’expliquer en partie par la spécificité incomplète des anti-CD34 (207), l’hétérogénéité des 

cellules progénitrices de cellules endothéliales (209,210) ou encore leur rôle finalement secondaire 

dans la régénération endothéliale (211).  

Malgré une endothélialisation rapide dans le cas des stents Yukon et des stents nus, les complications 

thrombotiques et le risque de resténose restent considérables et similaires entre les deux types de 

dispositifs. Le fait est que les cellules endothéliales représentent bien plus qu’une simple barrière : elles 

possèdent des fonctions majeures d’homéostasie vasculaire comprenant le tonus vasculaire, l’adhésion 

plaquettaire, l’activation leucocytaire, la relaxation et la prolifération des cellules musculaires lisses 

vasculaires (212). Cependant, soumises à des contraintes pathologiques, comme en présence d’un 

corps étranger, les cellules endothéliales vont s’activer et libérer du facteur tissulaire, activant une 

cascade de coagulation extrinsèque (FVII, IX et Xa) promouvant la génération de thrombine et 

favorisant l’agrégation plaquettaire (213). Pour illustrer ce point, notre équipe avait précédemment 

démontré que le taux de facteur tissulaire libéré par les cellules endothéliales cultivées in vitro sur les 

surfaces en CoCr était significativement plus élevé sur les surfaces nues comparées aux surfaces 

fonctionnalisées avec des peptides mimant le domaine 6 du CD31 (P8RI) (126). Il faudrait donc que 

l’innovation soit en mesure de reproduire un endothélium « physiologique » à la surface de stent, et 

non pas uniquement la formation d’une couche de cellules endothéliales. 
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II.5. Revêtement CD31 mimétique : pourquoi avoir ciblé précisément les domaines proximaux du 

CD31 ?  

Nos travaux portant sur la fonctionnalisation des dispositifs endovasculaires avec un revêtement 

mimétique du CD31 ont été initiés par Charlotte Rasser avec l’utilisation d’un peptide issu de la région 

juxta-membranaire du CD31, le P8RI (126,127). L’objectif était d’exploiter les propriétés régulatrices de 

ce peptide pour réduire les réactions adverses de cellules endothéliales et du sang s’activant au site 

d’implantation, favorisant ainsi l’intégration des dispositifs in vivo (214). Toutefois, les avantages 

spécifiques de la fonctionnalisation au P8RI apparaissent limités lors de l’exposition des surfaces aux 

cellules endothéliales quiescentes (non activées) comparés aux surfaces adhésives non spécifiques 

comme la PDA, in vitro. Cet effet limité pourrait s’expliquer par le fait que la séquence cible du P8RI est 

« cachée » par l’encombrement stérique généré par la présence des 6 domaines extracellulaires du 

CD31 à la surface des cellules au repos, rendant l’interaction du P8RI avec sa séquence cible 

improbable. L’effet du revêtement P8RI réside dans le cas de scenarii où les cellules interagissant avec 

les dispositifs sont majoritairement activées, comme dans le cas d’artères atteintes d’athérosclérose 

(214). Toutefois, l’implantation de dispositifs endovasculaires impose des zones d’amarrage en zone 

saine de part et d’autre de la lésion comme dans le cas d’anévrysmes sacculaires intracérébraux ou de 

stents périphériques. De plus, ces dispositifs endovasculaires sont continuellement exposés aux cellules 

circulantes du sang, non nécessairement activées, qui participent à la genèse de la sténose intra-stent. 

C’est dans cette optique d’intégration optimale des dispositifs par une endothélialisation rapide et 

pacifique, sans perturber l’homéostasie vasculaire, que nous avons raffiné nos peptides d’intérêt 

mimant les domaines 1 et/ou 2 du CD31. 

 

II.6. Réaction endothéliale in vitro : phénotype et croissance 

Le CD31 est la glycoprotéine membranaire la plus abondante dans les cellules endothéliales vasculaires 

(110) (> 1 M/cellule), motivant son utilisation. Le CD31 joue également un rôle dans la reconstitution 

de la barrière endothéliale après une lésion artérielle aigue (98), qui survient lors de l’implantation de 

tout dispositif endovasculaire. Dans nos travaux, non seulement les vitesses d’endothélialisation in vitro 

(Scratch-test) et in vivo (recouvrement précoce et pérenne de la surface luminale des dispositifs 

implantés) étaient augmentées à l’aide du peptide SP1072, mais l’utilisation de ce dernier était 

également associée à un phénotype des cellules endothéliales se rapprochant le plus de l’état 

physiologique par rapport aux différents groupes d’étude. En effet, l’augmentation significative de F-

actine dans les groupes nus et PDA comparativement au groupe peptides mimant le CD31 lors des 

essais in vitro témoigne d’un stress cellulaire important (215) et souligne la pertinence d’une approche 
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ciblant la portion trans-homophile du CD31. En effet, le ratio CD31/F-actine était significativement plus 

élevé dans tous les groupes des peptides CD31 trans-homophiles. Cette notion est particulièrement 

clé car l’acquisition d’un phénotype cellulaire plus physiologique par les cellules endothéliales 

colonisant le dispositif signifie que le dispositif lui-même est perçu comme un endothélium normal.  

Des méthodes plus poussées de caractérisation phénotypique (cytométrie de flux) pourraient 

permettre de mettre en évidence plus clairement le phénotype des cellules cultivées sur disques de 

CoCr. Néanmoins, cette approche se heurte à des difficultés techniques comprenant notamment le 

faible nombre de cellules utilisées par puits. Une autre piste intéressante serait de caractériser les 

jonctions cellulaires en utilisant un marquage d’intégrines et de cadhérines en immunofluorescence 

(127). Le pourcentage de surface recouverte (% de confluence) et la vitesse d’endothélialisation étaient 

également significativement augmentées dans le groupe SP1072 par rapport au groupe sans 

fonctionnalisation dans l’expérimentation dite de scratch-test, résultats qui ont ensuite été confirmés 

in vivo chez le lapin. Cette vitesse d’endothélialisation est capitale sur le plan translationnel du fait du 

fort lien entre persistance de l’exposition du matériel métallique au sang circulant et formation de 

thrombis.  

Endothélialisation in vivo, tissu artériel sain : De façon cohérente avec la littérature, l’implantation de 

stents non fonctionnalisés était associée de façon précoce à une agrégation plaquettaire, suivie d’une 

endothélialisation incomplète à partir de J + 7, qui se complétait entre J + 15 et J + 30 mais était associée 

à une hyperplasie néo-intimale marquée à J + 30. L’hyperplasie néo-intimale était également présente 

à J + 15 et J + 30 dans les stents PDA mais nous ne bénéficions pas d’assez de sujets pour affirmer la 

réduction de cette hyperplasie par rapport aux stents nus, soutenue par Hertault et al (184). Les 

résultats des stents fonctionnalisés avec le Sirolimus sont concordant avec la littérature décrivant une 

endothélialisation retardée (216) avec une hyperplasie néo-intimale modérée (217). Toutefois, il 

persistait à J + 30 des zones de stents non recouvertes par le néo-endothélium, potentiellement à risque 

de thrombose tardive.  

Les propriétés homéostatiques du peptide SP1072 mimétique du CD31 se sont vérifiées in vivo avec 

des résultats similaires en fonction des dispositifs étudiés (flow diverters en nitinol et stents non 

couverts en CoCr). Malgré l’absence de comparaisons statistiques en raison d’un faible nombre de 

sujets dans chaque groupe, l’endothélialisation semblait être obtenue plus tôt, menant au 

recouvrement de l’intégralité du tissu péri-stent et les mailles du stent lui-même. Ce néo-endothélium 

était plus fin, pérenne dans le temps et ne semblait pas constituer d’hyperplasie néo-intimale aux 

temps les plus longs de nos observations. Cette endothélialisation associée au SP1072 n’était pas 

associée à la présence de micro-thrombis (agrégats plaquettaires) ou à une invasion leucocytaire 

marquée. Sur la base de ces expériences préliminaires, la fonctionnalisation de dispositifs 

endovasculaires fonctionnalisés avec un peptide mimétique du CD31 semble permettre la constitution 



 

101 

 

rapide d’une barrière endothéliale saine, recouvrant totalement les dispositifs, avec des propriétés 

anti-inflammatoires et anti-thrombotiques. 

Cette stratégie diffère sensiblement de celles actuellement utilisées dans les stents actifs et permet de 

s’affranchir des contraintes inhérentes au stent actif que sont la faible documentation de l’élution des 

principes actifs à long terme et la persistance de l’exposition des polymères et des surfaces métalliques 

au sang circulant, pouvant conduire à des complications cliniques sévères. Dans notre stratégie, n’est 

présenté aux cellules circulantes du sang qu’un endothélium sain avec comme ligne de mire la 

restauration de ses propriétés homéostatiques. Ces conclusions préliminaires encourageantes 

nécessitent toutefois des temps d’études prolongés (120 jours), une caractérisation phénotypique plus 

poussées du néo-endothélium et l’implantation de tels dispositifs fonctionnalisés en situation 

pathologique (athérosclérose). 

 

Endothélialisation in vivo, tissu artériel pathologique : D’un point-de-vue translationnel, 

l’endothélialisation est un point déterminant de la cicatrisation des anévrysmes cérébraux traités par 

flow-diverters (218). L’endothélialisation des flow-diverters au sein des anévrysmes sacciformes 

semblait plus rapide et homogène dans le groupe SP1072 que dans le groupe nu.  Toutefois, des 

données sont manquantes pour permettre de conclure à un effet significatif du peptide SP1072 dans 

nos travaux. Des résultats prometteurs issus des travaux menés au sein de notre unité par Jonathan 

Cortese et Charlotte Rasser ont permis de mettre en évidence une cicatrisation plus rapide 

d’anévrysmes expérimentaux et la constitution d’un néo-endothélium à l’aide de flow-diverters 

fonctionnalisés avec le peptide P8RI dans le cadre d’essais in vivo chez le gros animal (127). Il est à noter 

que ce peptide mimétique du CD31 clivé était d’autant plus d’intérêt qu’il ciblait les cellules de 

l’interface sang/vaisseaux activées, dont la portion extracellulaire du CD31 (domaines 1 à 5) avait été 

clivé. Ainsi, c’est l’effet restaurateur du P8RI qui a été étudié dans leurs travaux. Des études 

complémentaires sur de plus larges effectifs et une comparaison au P8RI sont nécessaires pour évaluer 

le potentiel thérapeutique du peptide SP1072 en situation pathologique.  

Adhérence plaquettaire : Les résultats obtenus avec l’utilisation de surfaces fonctionnalisées avec la 

PDA seule, in vitro, sont discordants par rapport aux résultats obtenus avec des stents recouverts de 

PDA in vivo. Il est possible que l’absence de contrainte dynamique dans nos manipulations sur sang 

total in vitro (qui avaient lieu sous agitation orbitale continue) ait pu induire un biais car les contraintes 

hémodynamiques imposées aux plaquettes in vivo sont bien plus complexes. Comme déjà observé dans 

nos travaux précédents (126), la PDA exerce un effet pro-agrégant in vivo, comme documenté par la 

présence de très nombreux micro-thrombis à la surface des dispositifs CoCr ainsi qu’ à la surface des 
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flow diverters implantés dans des vaisseaux sains. Par le biais d’interactions trans-homophiles CD31-

CD31, le seuil d’activation des plaquettes et des leucocytes est élevé dans le sang circulant (81,88). 

L’absence de micro-thrombis à la surface des dispositifs recouverts avec le peptide CD31 dans nos 

études in vivo (FD et stents CoCr) est une preuve encourageante du caractère non-thrombotique 

spécifique de notre revêtement, pourtant apposé sur une couche de PDA. Ainsi, l’avantage de rajouter 

le linker DBCO et le CD31 (en plus de l’interaction trans-homophile du CD31) permet de masquer les 

groupements libres -amine et -catéchol de la couche de PDA et donc de diminuer l’interaction non 

spécifique de la PDA avec les cellules de l’interface sang-vaisseau dont les plaquettes. Cependant, des 

temps d’études plus longs (120 jours) sont nécessaires pour étudier l’effet à long terme d’une telle 

fonctionnalisation en termes d’agrégation plaquettaire. 
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III. LIMITATIONS ET PERSPECTIVES  

III.1. Limitations. 

L’endothélialisation précoce des dispositifs fonctionnalisés avec des peptides mimétiques du CD31 

observée dans nos résultats est encourageante et souligne la preuve de concept de l’augmentation de 

la biocompatibilité de notre stratégie. Cependant, de très nombreux défis limitent l’aspect 

translationnel de nos résultats. Les pistes de recherche complémentaires incluent une caractérisation 

plus poussé du revêtement sur le plan moléculaire afin de connaitre la conformation adopté par le 

peptide une fois greffé sur le dispositif, la pérennité du revêtement en flux et au cours du temps, la 

détermination du phénotype exact des cellules endothéliales et des jonctions intercellulaires au contact 

des différentes surfaces fonctionnalisées, des tests in vitro en conditions de flux et des d’études in vivo 

à des temps tardifs (> 120 jours). De plus, un échantillonnage plus grand in vivo et l’implantation de tels 

dispositifs fonctionnalisés dans des modèles pathologiques (athérosclérose, anévrysmes) 

permettraient de confirmer nos premiers résultats encourageants. Ces travaux seront poursuivis au 

cours de projets de Master 2 dans l’unité. 

 

III.2. Applications potentielles des dispositifs fonctionnalisés avec des peptides mimétiques du 

CD31… 

Flow-diverters et stents. Ces travaux expérimentaux ont permis la validation de la preuve de concept 

en termes de fonctionnalisation de plusieurs matériaux utilisés en pratique clinique grâce à la versatilité 

du revêtement à base de PDA. Dans le champ de la neuroradiologie interventionnelle, la modification 

de surface expérimentale par ajout de phosphorylcholine dans des dispositifs de type PED (Pipeline Flex 

Shield Technology, Medtronic) a démontré des résultats in vitro encourageants (diminution de la 

thrombogénéicité, augmentation de l’endothélialisation (20,219,220)) mais s’est heurtée à des 

occlusions précoces et des complications hémorragiques lors d’essais cliniques (221). L’absence de 

micro-thrombis rapportée dans notre étude à la surface des dispositifs flow-diverters fonctionnalisés 

chez l’animal permettrait peut-être d’éviter ou de diminuer la durée d’administration de la double anti-

agrégation plaquettaire traditionnellement prescrite dans ces indications (222), pourvoyeuse de 

complications hémorragiques graves (15). Cet avantage pourrait également se retrouver dans 

l’application au stenting coronaire et artériel périphérique. Les recommandations sur la durée d’anti-

agrégation plaquettaire après stenting sont actuellement de de 6 à 12 mois dans la pathologie 

athéromateuse coronarienne (128) et de 1 mois dans l’AOMI (223), cette bithérapie étant également 

dans ces indications associée à des complications hémorragiques (224). Le recouvrement précoce et 

pérenne des surfaces métalliques thrombogènes des dispositifs endovasculaires associée à la présence 
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d’un néo-endothélium fin sans hyperplasie myo-intimale est l’objectif poursuivi par les approches dites 

de la « médecine régénérative » précédemment détaillées. Des études comparatives rigoureuses sont 

nécessaires pour permettre de déterminer le potentiel de tels dispositifs endovasculaires 

fonctionnalisés avec des peptides mimétiques du CD31 aux étages cérébraux, coronaires et 

périphériques.  

Stents couverts. La poursuite de nos travaux sur les stents portera sur les dispositifs couverts, avec la 

perspective de diminuer la RIS de ces dispositifs (204), qui sont utilisés en première ligne à l’étage aorto-

iliaque (225), dans le stenting des artères réno-viscérales (226,227) ou encore dans le traitement de 

sténoses veineuses sur accès d’hémodialyse (228). Des travaux préliminaires ont été initiés au cours de 

ma thèse avec la fonctionnalisation effective du polyuréthane et du PTFE. Nous avons réalisé des 

implantations dans l’aorte saine de rat Wistar de stents coronaires (Papyrus PK, Biotronik) 

fonctionnalisés avec le peptide SP1072 ou nus. Les résultats histologiques et biologiques de ces 

manipulations sont en cours d’interprétation. Ces travaux seront poursuivis par un Master 2 dans 

l’unité. 

Endoprothèses aortiques. Un champ d’application non exploré dans nos travaux est celui des EP 

aortiques pour anévrysmes de l’aorte abdominale (AAA). Trois études randomisées contrôlées ont 

montré le bénéfice à court terme du traitement endovasculaire (EVAR) par rapport au traitement 

conventionnel chirurgical ouvert (OR) en termes de morbi-mortalité à 30 jours : DREAM (229,230), 

EVAR 1-2 (231) et OVER (232). En revanche, les études EVAR (231) retrouvaient une mortalité plus 

importante liée à l’AAA après 8 ans, notamment par rupture, soulignant déjà un manque de résultat 

pérenne des EP. Bien que l’argument des courbes d’apprentissage et des premières générations d’EP 

puisse être retenu (ces études ayant débuté fin 1999), la récente méta-analyse de Antoniou et al. (233) 

regroupant sept études randomisées contrôlées comparant EVAR versus OR retrouve ces mêmes 

résultats, à savoir une moindre mortalité à 30 jours dans le groupe EVAR mais une propension plus 

importante aux réinterventions, à la rupture et de décès par rupture d’AAA dans le groupe EVAR. De 

façon curieuse, peu de mécanismes physiopathologiques ont été proposés pour expliquer de tels 

résultats. Plusieurs hypothèses peuvent toutefois être avancées, comme la progression de la pathologie 

anévrysmale après EVAR, le défaut d’intégration des EP, la fatigabilité du matériel pourraient à des 

degrés divers concourir à la persistance de la pressurisation du sac anévrysmal, et donc au risque 

dramatique de rupture. Sur le plan histologique, de la même façon que pour les stents coronaires ou 

périphériques, des études animales retrouvaient une incorporation de l’EP dans le mur aortique avec 

une néointima composées de cellules musculaires lisses et de collagène associée à une réaction 

inflammatoire persistante autour de l’EP et des phénomènes cicatriciels fibrotiques au niveau des 

collets proximaux et distaux (234). Cette incorporation incomplète des EP, retrouvée par Malina et al. 

jusqu’à 3 ans après implantation (235), pourrait participer aux résultats décevants du traitement 
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endovasculaire des AAA. Un autre argument de l’absence de l’incorporation pacifique des EP est la 

présence du syndrome post-implantatoire (SPI) rapporté dans 15 à 60% des cas (236,237), dont l’impact 

sur la morbi-mortalité postopératoire et les événements cardio-vasculaires à long terme sont 

actuellement débattus (238,239). Du point de vue biologique, le marqueur plasmatique le plus relevant 

dans le SPI est l’interleukine-6 (IL-6) car constamment augmenté après EVAR dans les études (240), 

contrairement à d’autres marqueurs (MMP-9, TNF-α). L’IL-6 joue un rôle immunomodulateur 

systémique et promeut des cascades pro-inflammatoires via la voie JAK-STAT3 (241). La source de 

production d’IL-6 dans le SPI se trouve au niveau des cellules endothéliales aortiques (242–244).  L’IL-6 

plasmatique est significativement augmentée après implantation d’EP aortiques (238,245) ou après 

chirurgie ouverte (246), confortant le concept de lésion vasculaire iatrogène directe. Une autre source 

de relargage d’IL-6 est le thrombus intraluminal. Ce dernier est riche en IL-6 (247) et sa manipulation 

au cours de la procédure endovasculaire pourrait concourir à un relargage supplémentaire d’IL-6 

systémique. Les composants de l’EP pourraient jouer un rôle sur le niveau de relargage d’IL-6, le PTFE 

causant moins de relargage d’IL-6 que le Dacron in vitro (248,249). L’implantation de stents coronaires 

fonctionnalisés dans l’aorte anévrysmale du rat Wistar et leur analyse seront conduites par un Master 

2 dans l’unité. 

Valves cardiaques. Les valves cardiaques biologiques sont associées à un moindre risque hémorragique 

initial par rapport aux valves prothétiques (250) mais présentent un risque de dégénérescence à long 

terme (251), exposant le patient à une réintervention à haut risque chirurgical (252). Cette 

dégénérescence de valve biologique (DVB) est un processus irréversible se manifestant par la 

croissance d’un pannus, une fibrose et calcification des feuillets, la délamination du tissu conjonctif 

évoluant vers la perforation et/ou la rupture (253). Le pannus est composé de cellules endothéliales, 

de myofibroblastes et de plusieurs types de cellules de l’immunité telles que les macrophages, les 

lymphocytes, les neutrophiles et les cellules géantes à corps étranger (254). Les mécanismes de DVB 

sont imparfaitement élucidés et comprennent notamment une réaction immunitaire tardive et un 

remodelage inflammatoire athérosclérotique. En effet, du fait du traitement chimique des valves 

(glutaraldéhyde dans le cas des xénovalves) menant à la destruction des cellules interstitielles 

valvulaires, la durabilité des valves biologiques ne dépend plus que de la solidité de la matrice extra-

cellulaire et de sa résistance aux différentes agressions hémodynamiques au long cours. Des 

complications évolutives peuvent apparaitre, notamment l’apparition de calcifications. Ces dernières 

peuvent être liées à la prothèse et/ou au patient lui-même (255). Par ailleurs, la dégradation de la 

matrice extra-cellulaire permet la pénétration de globules rouges à même d’induire une dégradation 

par oxydation (dépôts de fer) du tissu biologique prothétique. Il n’existe à ce jour aucun traitement 

validé pour la prévention ou le traitement de la DVB. Certains auteurs ont suggéré l’administration de 

statines (256) ou  d’immunosuppresseurs (257) dans la prévention de la DVB, sans succès. Bien que les 
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mécanismes à l’œuvre soient complexes et impliquent le design des valves, le processus de 

décellularisation, l’immunité et le stress mécanique, la constitution d’une barrière endothéliale saine 

aux propriétés anti-thrombotiques et anti-inflammatoire via leur fonctionnalisation de surface peut 

être une piste intéressante. 

 

 
 

 
 
 
 

Figure 72. Applications potentielles de la fonctionnalisation de surface à l’aide de peptides 

mimétiques du CD31 
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CONCLUSIONS 

 

Nous avions comme objectifs de fonctionnaliser la surface de différents dispositifs endovasculaires 

constitué de différents alliages (nitinol ou CoCr) et ayant différentes conformations (flow diverter auto-

expansible ou stent sur ballon) à l’aide avec de peptides mimétiques des domaines 1/2 du CD31. Après 

avoir validé et caractérisé le développement de la modification de surface, nous avons pu évaluer leur 

biocompatibilité in vitro et in vivo en termes d'effets sur l'endothélialisation et l'agrégation 

plaquettaire.  

Nous avons réussi à fonctionnaliser ces dispositifs en utilisant notre méthode brevetée à base de 

polydopamine, menant au greffage permanent d’un panel de peptides analogues du CD31. Cette 

méthode de fonctionnalisation « bio-inspirée » s'est révélée fiable, reproductible, versatile (applicable 

à différents matériaux) et permet la fonctionnalisation à large échelle d’un grand nombre 

d’échantillons. Nos résultats préliminaires ont montré des effets favorables à l'endothélialisation et 

anti-thrombotiques de cette fonctionnalisation, en imitant les domaines distaux du CD31 impliqués 

dans les interactions entre cellules. À partir de nos résultats expérimentaux, il semble que ce 

revêtement favorise la formation rapide d'une barrière endothéliale in vivo, que ce soit dans un 

vaisseau sain ou pathologique (anévrisme sacciforme). 

Au cours de la dernière décennie, de nombreuses stratégies ont vu le jour, que ce soit au niveau 

académique ou industriel, afin d’augmenter la biocompatibilité des dispositifs endovasculaires utilisés 

en clinique, ces derniers présentant des complications maintenant bien identifiées. Une grande partie 

de ces recherches a porté sur l'amélioration des stents non-couverts, laissant ainsi les problématiques 

des stents couverts en suspens, peut-être en raison de leur développement plus récent et de leur 

utilisation moindre comparativement aux stents non couverts. L’utilisation de peptides mimétiques des 

domaines distaux du CD31 représente une piste prometteuse, potentiellement applicable à différents 

systèmes qu’il s'agisse de dispositifs vasculaires, neurologiques ou cardiaques, et nécessite des études 

approfondies pour déterminer son potentiel. 

Cette approche pourrait se révéler particulièrement intéressante dans le cas des stents couverts et 

d’endoprothèses aortiques, ces dispositifs présentant des complications spécifiques dont la résolution 

est incomplète (258). La poursuite de nos travaux portera notamment sur ces sujets. 
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Valorisation 

 

Ces travaux ont été récompensé du 1er prix lors de la session « Translational Research Meeting / Young 

Research Prize » au congrès Européen des Biomatériaux Vasculaires (ESVB, Strasbourg, Avril 2023) et 

ainsi que du 1er prix du congrès annuel de la Société de Chirurgie Vasculaire Européenne (ESVS, Belfast, 

Septembre 2023). 

Deux Research Letters indiquant le potentiel translationnel de nos travaux ont été publiées dans une 

revue d’intérêt pour les chirurgiens vasculaires (European Journal of Vascular and Endovascular 

Surgery, Q1) et un article original se référant au mécanisme d’action de nos peptides a été soumis à 

une revue plus fondamentale, le journal « Biomimetics » (Q2). 

 

Enfin, l’utilisation de ces peptides appliquées aux dispositifs endovasculaires a été protégé par le dépôt 

de 2 brevets, dont un en copropriété entre nos tutelles académiques et un industriel du secteur 

(Alchimedics). 
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Abstract: Background: Implantation of an endovascular device disrupts the homeostatic CD31:CD31 interactions among 

quiescent endothelial cells, platelets, and circulating leukocytes. The aim of this study was to mask endovascular stents 

with peptides imitating CD31, to mimic the device's surface to resemble that of a healthy vascular endothelium. Methods: 

Peptide design relied on established trans-homophilic sequences found within domains 1 and 2 of CD31. Subsequently, 

synthetic peptides were immobilized onto flat CoCr and nitinol discs and their impact on the primary human arterial 

endothelial cell phenotype was evaluated in vitro. Following this, clinical-grade CoCr and nitinol endovascular devices 

were coated with one of the peptides that demonstrated the capability to induce a pro-physiologic endothelial phenotype, 

implanted in the arteries of rabbits, and compared to uncoated controls. Results: Membrane-distal CD31 domains 1 and 2 

peptides exhibited a distinct capability to foster a healthy endothelial phenotype in vitro. By day 7 post-aortic implantation, 

CoCr stents were evenly covered by wholesome endothelial cells, devoid of thrombo- inflammatory signs, in contrast to 

both bare metal and drug-eluting stents. At day 60, nitinol-coated flow diverters demonstrated enhanced performance in 

comparison to the control groups for excluding experimental carotid aneurysms, facilitating the formation of a seamless 

"neo-arterial" wall. Conclusion: Membrane-distal CD31 biomimetic peptides effectively camouflage the device surface, 

preventing local reactions and promoting rapid and seamless endovascular integration. 

 

Keywords: CD31 interactions; endovascular stents; camouflage strategy; circulatory homeostasis; 

device integration 

 

 

Introduction 

The introduction of endovascular devices during percutaneous arterial interventions disrupts 

the homeostatic molecular crosstalk between the bloodstream platelets, leukocytes, and vascular 

endothelial cells. Disruption of these essential cell-cell interactions triggers a pathogenic thrombo- 

inflammatory response, leading to the development of life-threatening complications over an 

extended period. While drug-eluting stents can mitigate the inflammatory and proliferative 

responses, they also impede arterial healing, necessitating a prolonged regimen of dual antiplatelet 

© 2023 by the author(s). Distributed under a Creative Commons CC BY license. 
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therapy to counteract the heightened risk of thrombosis [1]. 
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Given that thrombotic complications associated with drug-eluting stents consistently arise due to 

the cytotoxic effect of released drugs on endothelial cells, perpetrating exposure of the device surface 

to blood clotting factors, a range of strategies have been explored to enhance endothelial cell 

adherence to endovascular devices. These strategies include the application of surfaces coated with 

agents capable of capturing endothelial cell progenitors, as well as the development of biomimetic 

surfaces inspired by well-known endothelial cell supports such as fibrin or extracellular matrix. 

However, although these strategies effectively promote endothelial cell adherence to device 

surfaces, their anticipated benefits have not been realized, neither for CoCr in coronary stenosis [2] 

nor for flow diverters in the treatment of cerebral aneurysms [3]. 

Interestingly, relying solely on endothelial adherence may prove to be inadequate. Rapid and 

comprehensive endothelial coverage is achieved on bare metal stents, yet their efficacy is hampered 

by persistent chronic thromboinflammatory local responses that lead to restenosis. Notably, the 

activation of leukocytes and platelets upon contact with the device can persist, despite the presence 

of adhered endothelial cells. This discrepancy underscores the need for a more nuanced 

understanding of the intricate interactions between the device and the cardiovascular tissue. 

Endothelial cells play a critical role in executing essential physiological functions, including anti- 

inflammatory and antithrombotic processes. However, for these cells to effectively fulfill their roles, 

appropriate signaling cues are required. 

CD31, also known as platelet endothelial cell adhesion molecule-1 (PECAM-1), is central to this 

context. This intricate glycoprotein is predominantly expressed by endothelial cells, and to a lesser 

extent, by circulating leukocytes and platelets. CD31 plays a pivotal role in circulatory homeostasis, 

driven by its trans-homophilic properties that regulate immune responses during cell-cell 

interactions, maintain vascular integrity, and support appropriate hemostasis [4]. These critical 

homeostatic properties of CD31 make it a prime candidate for inspiring innovative biomimetic 

approaches capable of redefining the integration of endovascular devices and driving progress in 

cardiovascular medicine. 

We aimed to harness the characteristics of CD31 membrane-distal domains 1 and 2 to 

"camouflage" endovascular devices, thereby augmenting biocompatibility and fostering seamless 

integration within the cardiovascular system. 

The physiological cell-cell CD31 interaction within the circulatory system is primarily based on 

its membrane-distal domains 1 and 2, which, under physiological conditions, engage in trans- 

homophilic and reciprocal homeostatic signaling upon contact [5,6]. Indeed, the substantial exposure 

of these domains on the luminal aspect of the endothelium also provides a means for homeostatic 

cell-cell interaction with circulating platelets and leukocytes, significantly contributing to the 

endothelium's anti-inflammatory and antithrombotic characteristics. 

Guided by these insights, we present an innovative approach that involves "camouflaging" stents 

and flow diverters through the application of peptides emulating CD31 domains 1 and 2. By adopting 

this strategy, the devices can be perceived as integral components of the healthy endothelium by 

cells that interact with their surfaces. This transformation masks the foreign identity of these devices, 

with the overarching goal of mitigating adverse local reactions at the implantation site and expediting 

more seamless and effective integration of these devices within the intricate cardiovascular milieu. 

 

Materials and Methods 
 

Peptides design 

The biomimicking peptides inspired by human CD31 trans-homophilic interactions were 

designed based on the structural characterization of domains 1-2 and their strand-swapped dimer 

formation observed upon CD31 crystallization, as decribed by Paddock et al [5]. The substantial 

IgD1/IgD1 interface and interdomain contacts between IgD1/IgD2 and IgD2/IgD2 provided critical 

information to inform the development of these peptides, with the aim of enhancing and replicating 
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the cell–cell trans-homophilic interactions crucial for CD31 intercellular functions. The designed 

peptides were divided into four groups, referred to as Group I, Group II, Group III, and Group IVa/b. 

Group I peptides were designed to mimic the region of human CD31 IgL1 spanning His71-Ser87 

or Gln70-Lys89. Homocysteines Gln70hCys and Met88hCys were incorporated to form a disulfide 

bond and a cyclic structure. The consensus sequence QHXXLFYKDDXXFYNISSXX was derived, with 

certain amino acids allowing for variation. The following peptides were included in Group I: SP722, 

SP745, SP765, SP1374, and SP1375. 

Group II peptides were designed to imitate the region of human CD31 IgL1 corresponding to 

Tyr107-Glu122 or 106-124 aa. The mutated 106hCys and 124hCys homocysteines enabled the cyclic 

formation. The consensus sequence YKSTVIXNNKEKTTXE was established with specific amino acid 

variations in the individual peptides. Group II peptides included SP1072 and SP1376. 

Group III peptides were created to mimic the region of human CD31 IgL2 from Pro133-Lys158. 

Val135hCys and Cys152hCys were introduced to form disulfide bonds and cyclic structures. The 

consensus sequence, PXCTLDKKEXIQGGXVXVNCSVPEEK, was developed, with particular amino 

acids allowing for variability. The peptides in Group III included SP1071 and SP1380. 

Group IVa peptides consist of heterodimers, combining peptides from Group II and Group I 

through covalent linkage. Group IVb peptides were also heterodimers, combining peptides from 

Group III and Group I. Peptides SP1379 and SP1383 were part of Groups IVa and IVb, respectively. 

 
Peptides synthesis, structural analysis 

All peptides were synthesized using standard Solid-phase Peptide Synthesis protocols with 

Fmoc/t-Bu chemistry and Dimethylformamide as the solvent. Due to their high sequence similarity, 

the individually designed peptides were screened in vitro to identify potential candidates for coating 

stents in future in vivo applications, based on their proven ability to induce a pro-physiological 

phenotype in endothelial cells. 

To assess their structural similarity to the endogenous protein from which the sequences were 

derived, the peptides were dissolved in a phosphate buffer (pH 6.8) at a concentration of 5 mM. 

Raman spectra were acquired by exciting ~50 μL of the sample solutions in Suprasil quartz cells (5 

mm path length) using the 488 nm line emitted by an Ar+ laser (Spectra Physics). Scattered light was 

analyzed using a Jobin-Yvon T64000 spectrograph, equipped with a 1200 grooves/mm holographic 

grating and a holographic notch filter, operating in a single macro configuration. The effective spectral 

slit width was set at ~5 cm-1. 

The coating process for all samples, including NiTi and CoCr disks and stents, followed a three- 

step dip-coating protocol using copper-free click chemistry. Demineralized water and Tris buffer (10 

mM, pH 8.5) served as solvents and buffers. Polydopamine (PDA) at 2 mg/mL (prepared in 10mM 

Tris buffer, pH 8.5, from dopamine hydrochloride) and DBCO (final concentration of 300 μM, derived 

from a 20 mg/mL stock solution in 10mM Tris buffer, pH 8.5) were used. CD31 peptide was 

introduced at 50 μg/mL. 

 
Sample coating 

The dip-coating process took place in multiwell plates on an orbital shaker for disks, while stents 

were placed in polypropylene round-bottom tubes on a rotary wheel, ensuring complete immersion. 

The PDA layer dip coating step lasted approximately 18 ± 2 hours at room temperature (protected 

from light). Afterward, samples underwent three rinses with demineralized water, followed by 

sonication to remove any residual PDA. Subsequently, samples were transferred to fresh wells/tubes 

containing DBCO (300 μM) and incubated overnight with continuous rotation. After another round 

of rinsing and sonication, samples were placed in wells/tubes containing CD31 peptide (50 μg/mL) 

and incubated for 2 hours with continuous rotation. After the final rinse, samples were briefly 

immersed in absolute ethanol for 5 seconds and air-dried. Each item underwent a thorough 

inspection for flawless sample coating using high-magnification 3D light microscopy (Keyence VHX- 

7000N) to confirm the effectiveness and completeness of the coating. 
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Screening in vitro 

Distinct CD31 peptide coatings' impact on primary Human Aortic Endothelial Cells (HAEC) 

was assessed through in vitro screening. Mirror-polished nitinol disks (4.8 mm diameter, 0.15 mm 

thickness) underwent sequential dip-coating, either remaining bare or receiving peptide coatings. 

Primary Human Aortic Endothelial Cells (HAEC) were cultured on these disks for 48 hours using 

basal Endothelial Cell Basal Medium MV2 (Lonza), excluding growth factors. 

After incubation, adherent cells on disks were rinsed, fixed, and stained. Staining included 

phalloidin-AlexaFluor®488 for F-actin, DAPI for DNA, and CD31 domain 1 antibody (clone 9G11)- 

allophycocyanin (APC) for CD31. Fluorescent elements were imaged using an Axio Observer 

microscope with Zeiss Zen software and analyzed using Image J® (NIH) with the "Analyze Particles" 

function. 

Peptides from the 5 groups underwent batch testing, and individual peptide effects were 

assessed across multiple experiments. Bare metal as well as discs coated with the polymer only (PDA) 

or a peptide targeting the cis-homophilic, juxta-membrane segment, of CD31 (P8RI [7,8]) were used 

as controls. Adherent elements were quantified as N/mm², and positive staining was assessed via 

integrated density (IntDens). A physiological endothelial phenotype was indicated by low 

intracellular F-actin and strong CD31 expression at cell borders, presented as CD31/Actin ratios on a 

Y-axis scaled from 0 to 1 using the formula (x-min)/(max-min). 

To comprehensively assess the impact of different CD31 peptide coatings on endothelialization 

potential, parallel scratch tests were performed. Coatings were applied to culture well bottoms, and 

real-time cell migration was tracked using an Incucyte S5® system, providing insights into the 

influence of various CD31 peptide coatings on endothelial cell migration. 

 
Studies in vivo 

The peptide SP1072 (Group II, sequence: YKSTVIVNNKEKTTAE-PEG4-K(N3)-CONH2), 

chosen from those exhibiting a robust CD31/Actin ratio in vitro with HAEC, was used to coat clinical 

grade devices (nitinol flow diverters -FD- and CoCr stents). 

All in vivo procedures described in this study were conducted by PharmaLegacy Diagnostics 

Co. Ltd., a biotechnology research service based in Shanghai (project #PLJC22-0005). All procedures 

were carried out in male White New Zealand rabbits weighing 4.0 to 4.5kg, in compliance with the 

"Principles of Laboratory Animal Care" approved by the Institutional Animal Care and Use 

Committee (IACUC) of the People's Republic of China. Every effort was made to minimize the 

suffering of the animals and to ensure their welfare throughout the study. Rabbits were anesthetized 

using Acepromazine, Ketamine, and Xylazine, and post-operative analgesia was provided with 

Buprenorphine. 

CoCr stents were successfully implanted within rabbit aortas and femoral arteries, whereas 

Nitinol flow diverters were positioned in the aortas and the subclavian right carotid artery, across an 

experimental saccular aneurysm generated using the elastase model 3 weeks before, as previously 

described [8,9]. Bare metal nitinol and CoCr devices and drug-eluting CoCr stents were used in the 

control groups. A minimum of 5 animals per group was included in each study. 

At the time of implantation, only heparin sodium was given, to prevent acute thrombosis. 

Aspirin and Clopidogrel were given orally 2 days before all device implantation and pursued 

thereafter. A distinct experimental approach was used to evaluate the potential efficacy of the flow 

diverter while sparing antiplatelet therapy. In this iteration of the experiment, the experimental 

rabbits were not administered aspirin or any anti-P2Y12 antiplatelet medication after implantation. 

Follow-up was pursued as specified in the figure legends and up to 60 days. The luminal aspect 

of the arterial segments within the experimental framework was meticulously analyzed using scanning 

electron microscopy (SEM), whereas resin cross-sections were subjected to light microscopy for 

detailed assessment, as previously described [7,8]. 
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Results 
 

Synthetic Peptides Characterization 

We synthesized a total of 51 peptides across five groups. The sequence positions corresponding 

to these peptides were modeled in silico based on the CD31 domains 1 and 2 trans-dimerization 

interface model described by Hu et al. [10]. Specific details for representative peptides from each 

group (SP1374 from Group I, SP1072 from Group II, SP1071 from Group III, SP1379 from Group IVa, 

SP1383 from Group IVb) are provided in Table 1. Their positions at the trans-homophilic interface of 

CD31-CD31 dimers are illustrated in Figure 1 and an example of their structural characterization 

using Raman spectroscopy is presented in Figure 2. 

 

 

 
Peptide 

(Group) 

SP1374 (I) 

Table 1. Details of the peptides from the different groups represented in figure 1 

 

Protein Region CD31 Domain
 Sequence 

 
QHQMLFYKDDVLFYNISSMK-Ttds-Ttds-Ttds-Ttds-KN3- 

Gln70-Lys89 1 
CONH2 

SP1072 (II) Tyr107-Glu122 1 YKSTVIVNNKEKTTAE-PEG4-K(N3)-NH2 
 

SP1071 

(III) 

SP1379 

(IVa) 

SP1383 

(IVb) 

Pro133-Lys158 2 
 

Thr106-Gln124 + 
1 (dimer)* 

Gln70-Lys89 (K8hC) 
 

Pro133-Lys158 + 
1-2 (dimer)* 

K8hCGln70-Lys89 

Ac-K(N3)-PEG4-PRVTLDKKEAIQGGIVRVNSSVPEEK- 

CONH2 

[-CH2CO*-GTYKSTVIVNNKEKTTAEYQ-(Ttds)4-K(N3)- 

NH2]-[QHQMLFY-hC*-DDVLFYNISSMK-NH2] 

[Ac-K(N3)-(Ttds)4-PRVTLDKKEAIQGGIVRVNSSVPEEK- 

Ttds-K(-CH2CO*)NH2]-[QHQMLFY-hC*- 

DDVLFYNISSMK-NH2] 

* Dimers are obtained through a thioether linkage of the first sequence with the bromoacetyl group of the second 

sequence. 

Figure 1. Localization of Representative Peptides within CD31 Domains 1 and 2. The positioning of 

representative peptides used in this study is illustrated within the trans-homophilic interacting sequences 

of CD31 domains 1 and 2 (D1 and D2). The CD31 protein sequence is presented in grey, while the peptide 

sequence is depicted in black. Groups I and II comprise peptides issued from D1. Group III comprises 

peptides issued from D2. Group IV includes dimers comprised either within domain 1 (Group IVa) or 

situated between D1 of one CD31 molecule and the trans-homophilic segment of D2 of another CD31 

molecule (Group IVb). 
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Figure 2. Structural Analysis of synthetic Peptides via Raman Spectroscopy. Representative example (SP1374) 

of peptide structural data obtained through Raman Spectroscopy. (a) Depicts the conformation of the peptide 

(highlighted within the yellow circle) as compared to its structure within the 3D model of human Pecam 1 

(available at https://alphafold.com/entry/P16284). (b) Shows the Raman spectra in peptide solutions after solvent 

subtraction, with the TFA-water spectrum plotted in red. The regions used for structural diagnostics (Amide I, 

III) are outlined (boxes), along with characteristic vibrations of aromatic amino acid side chains. (c) Illustrates 

the decomposition of the Amide I region of peptide SP1374, revealing a highly structured species primarily 

composed of beta- type conformers organized in sheets (approximately 45%). The remaining contributions 

correspond to elements that facilitate connections between beta strands (beta-turns), segments adopting PPII 

conformations, 3-10 helices, or disordered segments at the chain termini. 

 

Selection of the peptide to be used in vivo guided by the results of the screening in vitro 

While all CD31 peptides consistently promoted a more physiological endothelial cell phenotype, 

indicated by an increased CD31/Actin ratio compared to bare metal discs, only the trans-homophilic 

peptides from domains 1 and 2, and not the cis-homophilic peptide from the juxtamembrane segment 

(P8RI) of CD31, significantly improved the physiological score compared to the polymer alone (PDA) 

in the in vitro screening (Figure 3). This suggests that the specific engagement of CD31 by P8RI was 

limited in this assay using resting endothelial cells, possibly due to steric hindrance—the cis- 

homophilic position of CD31 on the cells being obscured by the large mass of the six extracellular Ig- 

like domains of CD31. The best results were achieved by peptides from group II. From this pool, we 
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opted to proceed with SP1072 for coating clinical-grade nitinol flow diverters and CoCr stents due to 

its straightforward sequence, which implies a quicker and more straightforward scaling-up process. 

We also planned to conduct further in vivo testing. 
 

Figure 3. Assessment of Endothelial Cell Phenotype: CD31/Actin Ratio. (a) Human Aortic Endothelial Cells 

(HAEC) adhering to bare metal surfaces exhibit a stressed phenotype characterized by extensive F-actin 

polymerization (green staining) and relatively low CD31 expression at the cell border. (b) Introduction of 

the anti-fouling and pro-adhesive polymer, PDA, improves the physiological score (CD31/Actin ratio) 

compared to bare metal support. However, CD31 expression remains uneven and variable in density across the 

endothelial layer. (c) The presence of trans-homophilic peptides derived from domain 1 of CD31 (illustrated 

here by SP1072 from Group II) consistently induces a physiological phenotype in contacting endothelial 

cells throughout the flat sample. (d) Statistical analysis shows differences between various peptides (pooled 

data from 2-3 batches, including data from 3-5 peptides per group, and P8RI) compared to bare metal and discs 

coated with the polymer only (PDA). ns: not significant, * p<0.05, *p<0.01, *p<0.001. 

 

Consistent in vivo efficacy of the camouflaging coating on two endovascular devices across animal models 

CoCr stents coated with the selected CD31 peptide demonstrated superiority over both bare- 

metal and drug-eluting stents. By day 7, CD31-coated CoCr stents were entirely covered by a smooth 

endothelium, in contrast to drug-eluting and bare-metal stents which remained largely exposed to 

the flowing blood. Moreover, the endothelium covering the CD31-coated stents remained entirely 

"clean," unlike bare-metal stents which often displayed signs of local thrombo-inflammation over the 

endothelialised struts (refer to Figure 4a). The morphometric analysis of resin cross-sections 
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confirmed the complete absence of thrombo-inflammation on the luminal side of coated stents, as 

well as the absence of adventitial inflammatory reactions commonly observed with bare metal devices 

(Figure 4b). 
 

Figure 4. CD31 D1-Coated CoCr Stents Outperform Drug-Eluting and Bare-Metal Stents by Day 7 in terms of 

Endothelial Coverage and Thrombo-Inflammation. (a) Example of scanning electron microscopy (SEM) 

images of the luminal face of the rabbit abdominal aorta with cocr stents: bare, des (drug-eluting stents), and 

CD31 D1-coated stents, implantation occurred 7 days prior. On the right, a higher magnification view of the 

stent struts is displayed. (b) Representative hematoxylin and eosin- stained resin cross-sections from parallel 

groups. 

 

In the elastase saccular aneurysm rabbit model, the results showed that flow diverters coated 

with the CD31-Domain 1 mimicking peptide SP1072 promoted a smooth integration of the devices 

under a physiologic confluence of endothelial cells. This resulted in the formation of a "neo-arterial" 

wall at the entrance of the aneurysmal sac, documented by “en face” scanning electron microscopy 

analysis. In contrast, the group implanted with control/bare metal flow diverters exhibited an open 

inter-strut space at the aneurysmal entry, even two months after implantation, as depicted in Figure 

5a. Examination of resin cross-sections revealed that in the control group, fresh blood was still present 

in the sac (indicated by black asterisk), and flourishing periarterial inflammation was still visible even 

after two months (indicated by white asterisks). However, in the CD31 group, the arterial tissue 

appeared to have healed evenly, and the adventitia remained consistently "clean," as illustrated in 

Figure 5b. In the antiplatelet treatment sparing pilot study, all animals of the CD31 peptide arm were 

alive at 60 days, while 2 animals (40%) died in the reference arm. 

doi:10.20944/preprints202309.2003.v1 

https://doi.org/10.20944/preprints202309.2003.v1


 

144 

 

 

 

9 

 

9 

 

Figure 5. Impact of CD31-Domain 1 Peptide-Coated Flow Diverters on Aneurysm Wall Integration. 

(a) "en face" analysis by scanning electron microscopy of the luminal side of carotid arterial segments hosting a 

saccular aneurysm, implantation of flow diverters occurred 2 months prior to analysis. On the right, a higher 

magnification view of the entry point of the aneurysmal sac is highlighted by the yellow ellipse. (b) Analysis by 

light microscopy, performed on parallel series of rabbits, utilizing hematoxylin-eosin staining, on cross sections 

of the carotid artery at the level of the aneurysmal sac entry. The location of the aneurysmal sac is denoted by an 

asterisk (*). 

 

4. Discussion 

The implantation of an endovascular device elicits a robust cellular response, particularly 

marked by thrombosis and inflammation following the activation of blood platelets and leukocytes. 

CD31 molecules expressed on cell surfaces play a pivotal role in this process, engaging in trans- 

homophilic interactions involving domains 1 and 2 [5]. These interactions trigger a cascade of events, 

including the detachment of individual cells within the blood suspension and the transmission of 

vital physiological signals at the cell-cell interface, particularly for the endothelium. Furthermore, 

upon cell activation, a cis-homophilic interaction occurs between CD31 molecules on the same cells 

[11], serving essential intracellular co-signaling functions [4]. Our study was designed to explore the 

potential of harnessing CD31 molecule interactions among endothelial cells, platelets, and leukocytes 

at the blood-vessel interface and their implications for biomimetic coatings on vascular stents. 

CD31 surface molecules are constitutive, but they are susceptible to proteolytic shedding, 

triggered by cell membrane proteases upon cell activation. This process results in the loss of the trans- 

homophilic portion between domains 1 and 2, exposing a truncated CD31 primarily consisting of the 

juxtamembrane extracellular fragment [12]. To interact with CD31 on platelets and leukocytes 

undergoing activation, we previously investigated the potential of a synthetic peptide designed to 

mimic the cis-homophilic juxtamembrane sequence of CD31 (P8RI). This approach demonstrated 

intriguing immune-regulatory effects in vitro and showed promise in vascular pathologic models in 

vivo. It effectively mitigated the activation of CD31-shed leukocytes and platelets in vitro, and this 

translated into facilitated integration of CoCr and nitinol stents within the arterial wall in vivo [7]. 

However, when confronted with quiescent endothelial cells in in vitro experiments, the specific 

advantages provided by P8RI coating appeared relatively limited compared to the non-specific 

adhesive surfaces used to tie the peptide onto the devices, such as polydopamine or polyethylene 

glycol. This limitation likely arises from the concealed nature of the target sequence within the intact, 
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large extracellular CD31 structure, making interaction between surface-bound P8RI and the 

homotypic membrane-proximal sequence on endothelial CD31 molecules improbable. 

The effectiveness of P8RI coating remains evident in scenarios where the interacting cells with 

the device are predominantly activated, as is the case in atherosclerotic arterial segments implanted 

with balloon-expandable stents [13]. However, the relative reduced ability of this peptide coating to 

interact with the homotypic segment of CD31 on resting cells, which predominantly come into 

contact with a flow diverter in a non-atherosclerotic artery, led us to consider utilizing the distal 

portion of CD31—specifically, the portion that interacts with the intact CD31 of resting cells. 

Our data, collected at the two-month mark following the implantation of nitinol flow diverters 

in experimental saccular aneurysms, including the potential discontinuation of antiplatelet treatment 

immediately after implantation, holds great promise in the realm of endovascular devices for treating 

intracranial aneurysms. In this field, the rate of post-procedural complications, some of which can be 

fatal, remains unacceptably high, despite the introduction of several “biomimetic” surface coatings, 

such as a phosphorylcholine coating to mimic cell membrane composition, a fibrin-based nano- 

coating to render the device inert to the coagulation cascade, or a hydrophilic polymer coating 

featuring the endothelial glycocalix [3]. Indeed, the mechanism underlying the presumed anti- 

thrombogenicity of these surface-modified flow diverters remains elusive. Additionally, there is a 

dearth of experimental in vitro or in vivo data substantiating a direct effect on inflammation and 

endothelialization. In fact, clinical studies conducted with SAPT have even indicated an increased 

risk of neointima formation and thromboembolic complications, highlighting the complexity of these 

challenges. 

In contrast, the use of CD31 trans-homophilic peptides as a coating presents a unique approach 

that effectively addresses multiple aspects. By closely replicating the essential "leave me alone" 

support crucial for circulatory homeostasis, this approach demonstrates reduced activation of 

platelets and leukocytes both in vitro and in vivo. Furthermore, it effectively curbs neointima 

formation while expediting thrombus organization within the aneurysmal sac and promoting the 

formation of a neo-arterial wall at its entry point. This multifaceted approach holds significant 

promise for enhancing the safety and efficacy of endovascular devices. 

Further research is warranted to gain a comprehensive understanding of the potential of CD31 

trans-homophilic peptide coatings on a larger scale. This research should encompass assessments of 

long-term durability and exploration of clinical applications. In essence, this study marks a significant 

stride toward the development of more effective and biocompatible endovascular devices, with 

broad implications for the field of biomimetics. 

 

5. Conclusions 

Our findings suggest that the use of peptides that replicate the membrane-distal portion of CD31, 

which is prominently exposed on the inner side of healthy vessels, can simulate the surface of a healthy 

endothelium and prevent the deposition and activation of blood platelets and leukocytes that are 

abnormally prolonged by the presence of a foreign body at sites of endovascular stent and flow 

diverter implantation. 

The endothelial-mimetic coating of Domain-1 used in this study can be perceived as a self- 

healthy surface, offering the potential to achieve rapid healing universally across all devices that come 

in contact with blood, such as those used for coronary, neurological, and heart valve procedures, 

without requiring the use of drugs to manage platelet activation or foreign-body reactions. 

Further studies are necessary to investigate the efficacy and safety of CD31 domain 1 coatings 

on a larger scale, as well as their long-term durability and potential clinical applications. This study 

provides a promising step towards the development of more effective and biocompatible 

endovascular devices. 
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