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Validation pré-clinique d'un produit d'ingénierie vasculaire 
à base d'hydrogel de chitosane  
Objectifs. Les substituts vasculaires synthétiques sont à l’origine de nombreux échecs pour le 
remplacement des vaisseaux de petit calibre. L'émergence de l'ingénierie vasculaire ouvre des 
perspectives face à ce problème de santé publique. Le chitosane, polymère naturel, peut être utilisé 
comme matrice en ingénierie vasculaire. L'objectif de cette thèse était de produire des hydrogels de 
chitosane et d’étudier les propriétés mécaniques, biologiques et la biointégration. Matériel et 
Méthodes. Les hydrogels ont été caractérisés mécaniquement in vitro. En augmentant la 
concentration en chitosane, la résistance à la suture, à l’éclatement et les modules élastiques 
augmentaient de manière significative. Une série d'expériences, allant de l’évaluation in vitro à 
l’analyse in vivo de la biocompatibilité a été réalisée. In vitro, les hydrogels permettaient la prolifération 
des progéniteurs endothéliaux (EPCs) et étaient hémocompatibles. In vivo, les hydrogels n’étaient pas 
résorbés après 60 jours, dans un modèle d'implantation hétérotopique chez le rat. De plus, la 
biointégration du chitosane a été étudiée. In vitro, l’endothélium à la surface des hydrogels se 
comportait comme celui d’un vaisseau natif. In vivo, les hydrogels de chitosane étaient capables de 
moduler la réponse inflammatoire, dans un modèle d'implantation ectopique chez le rat, en favorisant 
la polarisation des macrophages vers le phénotype M2. Enfin, 2 tubes de chitosane ont été implantés 
avec succès pour des pontages carotidiens pendant 3 jours chez le mouton. Conclusion. En 
modulant la concentration de chitosane, nous avons produit des matrices avec des propriétés 
adaptées pour l’ingénierie vasculaire  

Mots clés : ingénierie vasculaire, hydrogels de chitosane, biocompatibilité, in vitro, in vivo  

 

Pre-clinical validation of chitosan hydrogels for vascular 
engineering  
Aims. Vascular grafts made of synthetic polymers perform poorly in small-diameter applications. 
Consequently, there is strong clinical to produce small caliber vessels with better patency. The 
emergence of vascular engineering opens new possibilities. Chitosan, a natural polymer, can provide 
a scaffold for vascular engineering. The goal of this thesis was to produce chitosan-based hydrogels 
and to assess their biological and mechanical properties and their biointegration. Methods and 
Results. Hydrogels were mechanically characterized in vitro. By increasing chitosan concentration, 
suture retention value, average burst strength and elastic moduli increased significantly. A series of 
experiments ranging from in vitro biocompatibility tests to in vivo studies was performed. In vitro, 
chitosan supported human endothelial progenitor cells (EPCs) proliferation and was hemocompatible. 
In vivo, no resorption of chitosan was observed in a rat heterotopic implantation model. In addition 
biointegration of chitosan hydrogels were investigated. In vitro, chitosan endothelialized with EPCs 
behave as a native endothelium. In vivo, chitosan hydrogels were able of modulating the inflammatory 
response of injured host tissue by favouring polarization of macrophages towards the beneficial M2 
phenotype in a rat ectopic implantation model. Finally, as a proof of concept, 2 chitosan tubes were 
implanted successfully as carotid interposition grafts for 3 days in sheep. Conclusion. By modulating 
chitosan concentration, we produced scaffolds with suitable properties to be implanted in vivo.  

Keyword: vascular engineering, chitosan hydrogels, bicompatibility, in vitro, in vivo  
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Selon l’OMS, les pathologies cardiovasculaires constituent la principale cause de mortalité 

dans les pays développés. Le traitement peut être chirurgical et consiste à ponter l’obstacle 

athéromateux ou remplacer le vaisseau natif lésé. Le chirurgien doit alors avoir recours à des substituts 

vasculaires. Le substitut autologue artériel ou veineux, «gold standard», n’est pas toujours disponible. 

L’alternative est donc d’utiliser des substituts synthétiques. Ils sont couramment utilisés pour des 

vaisseaux de gros calibre, mais à l’origine de nombreux échecs thérapeutiques pour les vaisseaux de 

petit calibre. Cela s’explique par une faible compliance des substituts et une non endothélialisation de 

leur surface luminale, induisant thrombose et hyperplasie intimale. Ces substituts doivent répondre à 

un cahier des charges strict et posséder des propriétés biologiques et mécaniques adaptées. Ces 

substituts ne doivent activer ni le système de la coagulation ni celui du complément, doivent être 

capables de résister aux contraintes exercées sur les parois vasculaires et de s’adapter aux variations de 

pression sanguine. Actuellement, le biomatériau idéal n’existe pas, mais fait l’objet de nombreuses 

recherches. L’une des stratégies est la réalisation de substituts issus de l’ingénierie tissulaire.  

Par définition, l’ingénierie tissulaire est un domaine pluridisciplinaire, au carrefour des 

sciences de l’ingénieur et de la biologie ayant pour but de développer des substituts biologiques afin 

de restaurer ou d’améliorer la fonction d’un tissu ou d’un organe. On parle de triade de l’ingénierie 

tissulaire, car elle fait appel à trois éléments fondamentaux : un biomatériau d’origine synthétique ou 

biologique, dégradable ou non, des cellules réparatrices et des signaux (hypoxie, contraintes 

mécaniques, morphogènes, etc.). Ces dernières années, l’ingénierie tissulaire a connu un essor 

important notamment grâce aux progrès accomplis dans la compréhension des cellules souches et dans 

le développement de matériaux. Les vaisseaux font partie des tissus pour lesquels l’ingénierie 

tissulaire s’est considérablement développée, de la recherche fondamentale jusqu’aux essais cliniques.  

L’objectif général de ce travail était, tout d’abord, d’élaborer un substitut vasculaire artériel de 

petit calibre, produit d'ingénierie vasculaire. Nous avons utilisé comme biomatériau des hydrogels 

physiques de chitosane. Le chitosane semblait une matrice de choix car il est déjà utilisé pour de 

nombreuses applications médicales et pharmaceutiques. De plus, il présente de nombreux avantages : 

biocompatibilité, biodégradabilité, bioadhésion, propriétés antibactériennes et bioactivité. Le chitosane 

est un polysaccharide et polymère naturel avec une structure proche de celle de l’acide hyaluronique. 

Il est obtenu principalement à partir de crustacés ou de champignons. L’objectif secondaire était de 

valider pré-cliniquement ces hydrogels physiques de chitosane. 

Ce manuscrit est décomposé en 4 parties :  

- La première partie de cette thèse correspond à une revue de la bibliographie. Elle décrit des 

notions importantes et actualisées permettant une meilleure compréhension de ce travail de thèse. Elle 

décrit notamment le concept d’ingénierie vasculaire, les propriétés requises pour un substitut 



INTRODUCTION GENERALE 

 14 

vasculaire constituant le cahier des charges pour produire une matrice d’ingénierie vasculaire et le 

chitosane, matrice choisie dans le cadre de ce travail.  

- La deuxième partie expose l’objectif général de cette thèse, à savoir la production et la 

validation pré-clinique d'un produit d'ingénierie vasculaire à base d'hydrogel de chitosane. La 

validation pré-clinique est recherchée en évaluant les propriétés biologiques, les propriétés mécaniques 

et enfin la l’intégration des hydrogels de chitosane chez le receveur.  

La troisième partie expose les résultats issus du travail de ce doctorat sous forme d’articles : 3 

publiés et un projet d’article. Le premier article (publié) évalue les propriétés biologiques des 

hydrogels de chitosane pour l’ingénierie vasculaire. Le second (publié) détermine les propriétés 

mécaniques des hydrogels de chitosane dans le cadre d’application vasculaire. Le troisième est un 

projet d’article qui s’intéresse à l’interface du chitosane avec la cellule endothéliale et le tissu 

d’implantation. Enfin, un dernier article (publié), concerne un projet parallèle et complémentaire à ce 

travail de thèse. Nous avons mis au point et évalué la fiabilité d’un outil de suivi pour les cellules 

utilisées en ingénierie vasculaire. Nous avons ainsi évalué l’impact de l’infection des progéniteurs 

endothéliaux par un vecteur lentiviral contenant le gène codant pour la protéine Td Tomato. Le but 

était de définir si cette technique pouvait être utilisée de façon fiable dans le suivi des progéniteurs 

endothéliaux en ingénierie vasculaire. Chaque article fait l’objet d’une discussion. 

- La dernière partie correspond à la conclusion générale de ces travaux en abordant les forces 

et les faiblesses de cette étude. Elle s’ouvre sur les perspectives de ce travail. 

Ce travail a été principalement conduit dans le cadre d’un projet de recherche soutenu par 

l’ANR TECSAN 2010 : CHITOART et a également été financé par une bourse de recherche (Michel 

Degrange). La continuité de ces travaux sera réalisée grâce à l’obtention d’un appel d’offre de la 

Fondation de l’Avenir (2017). 
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1 INGENIERIE VASCULAIRE  

1.1 Paroi artérielle normale et principales pathologies vasculaires 

1.1.1 Physiologie de la paroi artérielle normale  

La paroi d’une artère normale est constituée de trois tuniques et dont la paroi interne est au 

contact du flux sanguin (Figure 1) (Patel and Honore 2010). De l’extérieur vers l’intérieur, on 

distingue: l’adventice, la média et l’intima. L’adventice (ou tunique externe) est composée de tissus 

de connexion en lien avec les tissus environnants et permettant l’innervation et la vascularisation des 

gros vaisseaux. Cet adventice contient aussi des vaisseaux “ propres ”, appelés vasa vasorum, 

destinés à la vascularisation de la paroi. On admet que le tiers interne de la paroi se nourrit 

directement à partir du sang contenu dans la lumière et que le tiers externe, est irrigué par ces vasa 

vasorum. La média est constituée principalement de cellules musculaires lisses (CMLs) et de matrice 

extracellulaire (MEC), responsables de la vasomotricité du vaisseau. Enfin, l’intima (ou tunique 

interne), la couche la plus interne, est un sous-endothélium supportant une monocouche de cellules 

endothéliales (CEs) en contact direct avec le flux sanguin. L’endothélium joue un rôle clef dans la 

régulation de l’hémostase, de l’inflammation, de la vasorégulation et de l’angiogenèse.  

 

Figure 1 : Structure histologique d'un vaisseau 

D’après (Patel and Honore 2010) 

 

Les vaisseaux sanguins sont exposés à trois types de contraintes mécaniques : l’étirement 

cyclique, la pression transmurale et les contraintes de cisaillement (Figure 2) (Ohashi and Sato 

2005).  
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Figure 2 : Contraintes mécaniques exercées sur la paroi vasculaire  

(Ohashi and Sato 2005) 

 

L’étirement cyclique (ou circonférentiel) est dû à la pression et à la pulsatilité du sang. Il se 

traduit par une distension de la paroi induite par l’augmentation de la tension pariétale (T). Il est 

fonction de l’épaisseur du vaisseau, de sa teneur en élastine et collagène et de la capacité contractile 

des cellules musculaires lisses. La pression transmurale (P) correspond à la force cyclique normale 

exercée par la pression sanguine sur la paroi vasculaire. Cette force agit perpendiculairement à la 

paroi et sur la contraction des cellules musculaires lisses. La loi de Laplace lie la tension pariétale et 

la pression sanguine, selon la formule : T = p x r, où r correspond au rayon du vaisseau. La contrainte 

de cisaillement (τ) est une force latérale qui agit sur l'endothélium. Il s’agit de la force de friction due 

à l’écoulement du sang, exercée sur la face apicale des CEs et des CMLs du fait du flux interstitiel. 

In vivo, les CEs peuvent être exposées à un flux laminaire ou turbulent. Le flux laminaire est 

généralement retrouvé au niveau des portions vasculaires droites et permet un alignement des CEs 

dans le sens du flux. Le flux turbulent est plutôt retrouvé au niveau des anastomoses et des 

bifurcations et des sténoses. Les CEs conservent leur morphologie pavimenteuse mais ne présentent 

pas d’orientation particulière. Le flux turbulent est considéré comme une source d’agression pour les 

CEs. 

 

1.1.2 Principales pathologies vasculaires 

Des vaisseaux lésés ou obstrués sont à l’origine de nombreuses maladies cardiovasculaires 

comme l’athérosclérose, la thrombose, la dissection ou l’anévrisme. Les thérapeutiques mises en jeu 

peuvent alors nécessiter l’utilisation de substituts vasculaires.  
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1.1.2.1 Athérosclérose  

L’athérosclérose ou athérome est définie par l'Organisation Mondiale de la Santé comme " 

une association de remaniement de l'intima des artères de gros et moyen calibre consistant en une 

accumulation focale de lipides, glucides complexes, de sang et de dépôts calcaires, avec 

remaniements de la média". Elle correspond au développement d’une plaque athéromateuse au sein 

de la paroi vasculaire, conduisant à l’obstruction partielle (sténose) ou totale (obstruction) de la 

circulation sanguine. Longtemps décrite comme une pathologie résultant de l'accumulation passive 

de lipides dans la paroi vasculaire vieillissante, elle est actuellement reconnue comme une maladie 

inflammatoire chronique où les systèmes immunitaires innés et adaptatifs ont des rôles clés (Skeoch 

and Bruce 2015). Les phénomènes initiaux de l'athérosclérose dépendent principalement d'anomalies 

de l'endothélium (Figure 3) (Libby et al. 2011). 

 

Figure 3 : Développement d'une plaque d'athérome 

 (Libby et al. 2011) 

 

L’athérogénèse débute par l’accumulation de lipoprotéines dans l’intima (Figure 3a), où 

elles sont oxydées (Figure 3b), induisant l’activation des cellules endothéliales (CEs) qui expriment 

des récepteurs d’adhésion (V-CAM, I-CAM,...). Cette activation entraine l’adhésion des leucocytes 

et des monocytes qui pénètrent dans l’espace sous-endothélial où ils se différencient en macrophages 
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puis en cellules spumeuses en captant les LDL-oxydés. Les macrophages et les lymphocytes, 

infiltrant la lésion athéromateuse, entretiennent une réaction inflammatoire chronique. Les CMLs 

passent d’un phénotype différencié́ « contractile » à un phénotype « sécrétoire ». Elles migrent de la 

média vers l’intima où elles prolifèrent et secrètent du collagène, des fibres élastiques et des 

protéoglycanes qui, avec les macrophages, assurent la stabilité́ de la plaque (Figure 3c). Les 

segments athéroscléreux peuvent alors évoluer vers une thrombose, une sténose ou un anévrisme 

(Figure 3d).  

 

1.1.2.2 Thrombose 

 

Figure 4 : Thrombose artérielle (a) et veineuse (b)  

(Mackman 2008) 

 

La thrombose correspond à la formation d’un caillot sanguin, ou thrombus, susceptible 

d’obturer intégralement la lumière du vaisseau et bloquant le flux sanguin. Un thrombus est adhérent 

à la paroi vasculaire et est principalement constitué de plaquettes, de fibrine et de globules rouges. 

La thrombose artérielle aiguë est la cause principale des infarctus du myocarde et est responsable 

d'environ 80% des accidents vasculaires cérébraux. La physiopathologie de la thrombose artérielle 

diffère de celle de la thrombose veineuse (Figure 4) (Mackman 2008). Le principal déclencheur de 

la thrombose artérielle est la rupture d'une plaque athérosclérotique, impliquant une perturbation de 

l'endothélium et la libération des constituants de la plaque dans la lumière du vaisseau sanguin 

(Figure 4a). Dans la thrombose veineuse, l'endothélium reste intact, mais sa surface peut être 

modifiée suite à différents facteurs (flux sanguin anormal, propriétés altérées du sang, etc.) et ainsi 

acquérir des propriétés procoagulantes conduisant à la thrombose (Figure 4b). 
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1.1.2.3 Anévrisme 

 

Figure 5 : Anévrisme artériel  

(Forsythe et al. 2016) 

 

Un anévrisme artériel est une dilatation focale et permanente de l’artère avec une perte du 

parallélisme de ses parois et dont le diamètre est supérieur à une fois et demi le diamètre d’amont. 

Outre le risque de rupture et donc d’hémorragie, l’anévrisme induit la formation de thrombus par la 

perturbation du flux sanguin (Figure 5) (Forsythe et al. 2016). Les anévrismes de l’aorte abdominale 

sont les plus fréquents. L’anévrisme peut être fusiforme lorsque la dilatation est symétrique et 

circonférentielle ou sacciforme si la dilatation se restreint à un segment de la paroi. Certains facteurs 

de risque de l’anévrisme (tabagisme, hypertension, âge avancé) ont clairement été identifiés. Certains 

processus biologiques (néovascularisation, inflammation, microcalcifications…) peuvent également 

conduire indirectement à la formation d'anévrisme. La combinaison des facteurs de risque liés aux 

patients et des processus biologiques conduit à une expansion de l'anévrisme et à une vulnérabilité à 

la rupture (Forsythe et al. 2016).  

 

1.1.2.4 Dissection aortique 

La dissection aortique se définit comme un accident vasculaire au cours duquel le courant 

sanguin quitte le chenal aortique normal et, au travers d'une déchirure intimale, pénètre entre la 

couche interne et la couche externe de la média, constituant un faux chenal. Dans la dissection 

aortique, la rupture intimale est primitive, permettant ainsi au sang de s'infiltrer dans la média 

(Figure 6a). La dissection aortique peut également être secondaire à un hématome ou à un clivage de 

la média notamment par rupture du vaso vasorum (vaisseaux de très petit calibre cheminant dans 

l’adventice pour assurer la vascularisation de la paroi artérielle) (Figure 6b) (Nienaber et al. 2016). 
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Figure 6 : Dissection aortique via une déchirure de l’intima (a) ou une rupture du vasa vasorum (b) 

(Nienaber et al. 2016) 

 

1.2 Substitution vasculaire  

 Les pathologies cardiovasculaires restent la principale cause de mortalité́ dans les pays 

occidentaux. Selon des études statistiques, plus de 17,3 millions de personnes sont décédées suite à 

des pathologies cardiovasculaires en 2013, représentant 1 décès sur 4 dans le monde (Mozaffarian et 

al. 2016). Ce nombre devrait même atteindre les 23,6 millions d'ici 2030 (Mathers and Loncar 2006). 

Les pathologies cardiovasculaires constituent donc un véritable problème de santé publique. 

Actuellement, face aux atteintes de l’intégrité́ du système vasculaire, différentes thérapeutiques sont : 

les techniques curatives endovasculaires (angioplastie, endartériectomie et endoprothèse vasculaire 

ou stent) et les techniques réparatrices de pontage du segment artériel défectueux par un substitut 

vasculaire. Le choix du traitement s’effectue en fonction du stade d’évolution et de la gravité de la 

pathologie. La chirurgie de revascularisation s'applique schématiquement à deux types d'artères : des 

artères de gros et moyen calibre pour la chirurgie de l'ensemble de l'aorte et du carrefour aortique et 

des artères de petit calibre pour la chirurgie de revascularisation sous-inguinale, des artères viscérales 

et des troncs supra aortiques (Chakfe et al. 2004). Aujourd’hui, les chirurgiens ont à leur disposition 

des substituts vasculaires biologiques et synthétiques.  

Parmi les substituts biologiques, les autogreffes veineuses et artérielles restent le « gold 

standard ». Les autogreffes artérielles (artère thoracique interne et radiale) présentent des 

perméabilités supérieures aux autogreffes veineuses (Athanasiou et al. 2011, Masden et al. 2012). 

Cependant, leur disponibilité reste limitée et les complications post-opératoires sont plus importantes 

(Pashneh-Tala et al. 2015). La veine saphène reste donc l'autogreffe la plus utilisée, plus 

particulièrement en raison de sa disponibilité plus importante (Harskamp et al. 2013). Cependant, les 
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substituts autologues peuvent induire une morbidité du site donneur et ne sont pas toujours 

disponibles, notamment en fonction de l’état de santé du patient (Pashneh-Tala et al. 2015).  

Des greffes synthétiques ont donc été développées comme alternatives aux autogreffes. Deux 

matériaux sont principalement utilisés : le polyéthylène téréphtalate (PET) ou Dacron® et le 

polytétrafluoroéthylène microporeux ou ePTFE (expansed-PTFE ; Gore-Tex®). Ces deux matériaux 

ont progressivement évolué et sont actuellement les meilleurs substituts possibles pour les artères de 

gros calibre (supérieur à 8 mm). Ils sont notamment utilisés comme substitut aorto-iliaque. Ils 

représentent aussi une alternative acceptable dans les cas fréquents d’absence ou d’inadéquation de 

substituts veineux autologues pour les artères de moyen calibre (6-8mm), comme pour la carotide ou 

l’artère fémorale. Généralement, le Dacron est utilisé pour les vaisseaux de gros calibres et le ePTFE 

pour des diamètres inférieurs. Pour les vaisseaux de petit calibre, ils sont utilisés uniquement, si 

aucun autre substitut autologue approprié n'est disponible (Figure 7) (Chlupac et al. 2009). 

 

 

Figure 7 : Substituts vasculaires actuellement utilisés en clinique  

(Chlupac et al. 2009) 

Pour les vaisseaux de petit calibre (inférieur à 6 mm), comme les artères coronaires, infra-

inguinales ou infra-géniculées, les prothèses vasculaires synthétiques présentent des résultats de 

perméabilité à long terme insuffisants et largement inférieurs aux substituts autologues (Pashneh-

Tala et al. 2015). En effet, pour des pontages coronariens, la perméabilité moyenne du PTFE est 

seulement de 32% à 2 ans et inférieur à 20% à 4 ans, alors que la perméabilité moyenne des 

substituts autologues (veines saphènes) est supérieure à 90% à 2 ans et supérieure à 80 % à 4 ans 

(Figure 8) (Pashneh-Tala et al. 2015).  
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Figure 8 : Taux de perméabilité de substituts vasculaires biologiques et synthétiques 

veine saphène [SV] et Polytétrafluoroéthylène [PTFE] après pontage de vaisseaux de petit calibre  

(pontage coronaire [CABG], pontages fémoraux) 

(Pashneh-Tala et al. 2015) 

 

Les substituts synthétiques présentent deux limites majeures pour le remplacement des 

vaisseaux de petit calibre : leurs propriétés mécaniques (faible compliance comparativement aux 

artères natives) et biologiques (non-recouvrement par un endothélium) (Vinatier et al. 2011). En 

effet, chez l'homme, les prothèses vasculaires ne permettent pas la régénération d’un endothélium, 

même après des décennies d'implantation. Bien que cela n'affecte pas la performance clinique des 

substituts de gros calibre, elle contribue de manière significative au taux d'échec élevé des substituts 

substituts de petit calibre. En revanche, chez l’animal, il existe une endothélialisation spontanée des 

prothèses vasculaires. Ainsi, l’utilisation de modèles animaux peut être critiqué, pour la validation de 

nouveaux substituts vasculaires (Zilla et al. 2007, Pashneh-Tala et al. 2015).  

 

1.3 Ingénierie tissulaire appliquée au domaine vasculaire 

1.3.1 Etat de l’art de l’ingénierie vasculaire  

 Comme décrit précédemment, le remplacement vasculaire de petit calibre présente 

actuellement des limites. La faible disponibilité des vaisseaux biologiques et la faible 

hémocompatibilité des substituts synthétiques nécessitent le développement de nouvelles 

technologies. Ainsi, le remplacement des vaisseaux de petit calibre est actuellement un axe de 

recherche très développé, où l’ingénierie tissulaire est en plein essor.  
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Figure 9: Etapes de l'ingénierie tissulaire 

 (Van Blitterswijk 2008) 

 

Par définition, l’ingénierie tissulaire est un domaine pluridisciplinaire qui lie les principes 

d’ingénierie et de biologie pour le développement de substituts biologiques dans le but de restaurer 

ou d’améliorer la fonction d’un tissu ou d’un organe complet et ainsi pallier l’insuffisance des 

biomatériaux existants (Langer and Vacanti 1993). En ingénierie tissulaire, plusieurs étapes sont 

nécessaires. Les cellules peuvent être prélevées chez le patient, amplifiées et/ou différenciées en 

culture in vitro puis associées à une matrice ainsi qu’à des molécules actives. Cette structure peut 

alors être cultivée sous contraintes dynamiques et/ou biochimiques pour stimuler la synthèse d’une 

matrice extracellulaire par les cellules elles-mêmes. Enfin, après maturation ce produit d’ingénierie 

tissulaire est réimplanté chez le patient. Il assure un support structural et mécanique aux cellules qui 

le coloniseront. Ce produit d’ingénierie tissulaire doit être résorbable afin de permettre son 

remplacement progressif par le tissu néoformé (Figure 9) (Van Blitterswijk 2008). 

L’ingénierie tissulaire correspond à la coalescence de trois éléments : un biomatériau 

d’origine synthétique ou biologique, dégradable ou non, des cellules réparatrices et des signaux 

(hypoxie, contraintes mécaniques, morphogènes, etc.). On parle de triade de l’ingénierie tissulaire 

(Figure 10) (Simon-Yarza et al. 2017). Les produits issus de l’ingénierie vasculaire varient 

considérablement en termes de matériaux et de sources cellulaires.  
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Figure 10 : Triade de l'ingénierie tissulaire  

(Simon-Yarza et al. 2017) 

 

Ces dernières années, des avancées ont été réalisées dans la compréhension des mécanismes 

biologiques qui régissent la différenciation des cellules souches et dans le développement de 

matériaux en contrôlant leurs propriétés biologiques et physico-chimiques. Cependant, de nombreux 

verrous technologiques et règlementaires devront être levés avant que l’ingénierie tissulaire puisse 

passer du laboratoire à la clinique et entrer dans l’arsenal thérapeutique de la médecine régénératrice. 

Les vaisseaux font partie des tissus pour lesquels l’ingénierie tissulaire s’est considérablement 

développée, de la recherche fondamentale jusqu’aux essais cliniques. Dans l’acception la plus 

étendue de l’ingénierie tissulaire, plusieurs approches sont envisageables en ingénierie vasculaire : 

transplantation de cellules dans un territoire ischémié, fonctionnalisation de matrices par des cellules 

in vitro ou de revêtements pour recruter in situ les cellules adéquates. Un des objectifs majeur est 

d’obtenir des biomatériaux non thrombogènes et aux propriétés mécaniques adaptées au site 

d’implantation (Vinatier et al. 2011) . 

 

1.3.2 Stratégies d’élaboration des substituts en ingénierie vasculaire 

Depuis l’émergence de l’ingénierie vasculaire, plusieurs approches ont été développées pour 

la production de substituts vasculaires. Les produits d’ingénierie vasculaire peuvent être classés en 

trois catégories selon les procédés d’obtention des matrices: le « scaffold-guide », les matrices 

biologiques décellularisées et l'auto-assemblage (Pashneh-Tala et al. 2015). 
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1.3.2.1 Concept du « scaffold-guide » 

L’approche du « scaffold-guide » consiste à prélever des cellules chez l’hôte (Figure 111), 

qui sont ensuite isolées (Figure 112) et amplifiées in vitro (Figure 113). Deux approches peuvent 

ensuite être utilisées : soit les cellules sont ensemencées dans une matrice, tel que du collagène ou de 

la fibrine et la matrice est ensuite façonnée dans un moule tubulaire (Figure 114i); soit les cellules 

sont ensemencées dans un échafaudage poreux (Figure 114ii). La construction subit ensuite un 

processus de maturation dans un bioréacteur (Figure 115). Le produit d’ingénierie vasculaire peut 

alors être implanté (Figure 116). Dans le concept du « scaffold-guide », plusieurs types de matrices 

peuvent être utilisées en ingénierie vasculaire : synthétiques, biologiques et hybrides. 

 

Figure 11 : Elaboration de la composante matricielle selon l’approche du "scaffold-guide"  

(Seifu et al. 2013) 

 

1.3.2.1.1 Matrices synthétiques 

On distingue deux types de matrices synthétiques : les matrices non dégradables (PTFEe, 

Dacron®, polyuréthane) et les matrices dégradables (acide polyglycolique, polylactique, 

polycaprolactone et copolymères, etc.). Les matrices synthétiques les plus utilisées sont actuellement 

à base de polyesters dégradables composés de glycolide et de lactide et leurs copolymères (acide 

polyglycolique, acide poly-l-lactique et polycaprolactone) et à base de polyuréthanes (Tiwari et al. 

2002). Niklason et al. sont les premiers auteurs à avoir élaborer des vaisseaux sanguins fonctionnels 

obtenus à partir d'acide polyglycolique. Le taux de perméabilité était de 100% après 4 semaines 
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d'implantation chez le porc et la résistance à l'éclatement était supérieure à 2000 mmHg (Niklason 

1999). L'utilisation de matrices synthétiques acellulaires est également en cours d'exploration. 

Matsumura et al. ont élaboré des substituts vasculaires acellulaires à partir d’acides polyglycoliques, 

polylactiques et de polycaprolactones. Après 12 mois d’implantation, en remplacement de l'artère 

pulmonaire chez le chien, la matrice était résorbée et colonisée par des CEs et CMLs (Matsumura et 

al. 2013).  

Les substituts synthétiques sont très attrayants en raison de leur coût abordable et de leur 

disponibilité (Zhang et al. 2007). De plus, leurs propriétés mécaniques, leur vitesse de dégradation, 

leur porosité et leurs microstructures peuvent être contrôlées et adaptées aux exigences requises 

(Seifu et al. 2013). Cependant, même si les polymères synthétiques sont prometteurs, leurs propriétés 

restent insuffisantes en terme de bioactivité (Yow et al. 2006). Certains auteurs ont donc proposé 

d’incorporer des peptides d'adhésion cellulaire à la surface du polymère (Ye et al. 2000). Un autre 

inconvénient des matrices à base d'acide polyglycolique concerne les produits de dégradation acides 

provenant de l'hydrolyse des matrices. Ils peuvent créer des zones à faible pH diminuant le taux de 

mitoses des CMLs et modifiant leur état de différenciation (Higgins et al. 2003). 

 

1.3.2.1.2 Matrices naturelles  

On distingue deux types de matrices naturelles : celles préparées à partir de composants de la 

MEC (collagène, élastine, fibrine, glycoprotéines d’adhérence, glycosaminoglycanes) et celles 

préparées à partir de protéines ou de polysaccharides naturels (hydrogels d’agarose, d’acide 

hyaluronique, de dextrane, chitosane, fibroïne de soie, etc.). Parmi les matrices naturelles préparées à 

partir de composants de la MEC, la fibrine est largement utilisée comme matrice en ingénierie 

vasculaire. Elle peut être produite à partir de fibrinogène polymérisé isolé du plasma sanguin d'un 

patient (Haisch et al. 2000). La fibroïne de soie est également une matrice de choix en ingénierie 

vasculaire. Lovett et al. ont démontré une biocompatibilité de matrices de fibroïne obtenues par 

electrospinning vis à vis de cellules vasculaires (Lovett et al. 2010). Le collagène peut aussi être 

utilisé comme matrice vasculaire afin de favoriser l’attachement cellulaire et même la prolifération 

des CEs. En ingénierie vasculaire le collagène de type I est le plus utilisé pour l’élaboration de 

matrices. Cependant, utilisé seul comme matrice, le collagène présente des propriétés mécaniques 

insuffisantes. Il est donc souvent associé. Marelli et al. ont démontré que l’adjonction de collagène à 

la fibroïne améliorait les propriétés mécaniques du substitut ainsi que l’adhésion et la prolifération 

cellulaire in vitro (Marelli et al. 2012). L’élastine peut également être associé au collagène pour 

améliorer les propriétés mécaniques (Buttafoco et al. 2006). Les polysaccharides peuvent également 

être utilisés pour des applications vasculaires, plus particulièrement sous forme d’hydrogels. Des 

substituts vasculaires ont été produits à partir d’hydrogels de polysaccharides. Ils ont été obtenus par 
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réticulation de pullulane et de dextrane, enveloppés d’un treillis de nylon (Chaouat et al. 2006). 

Cependant, malgré une bonne perméabilité après huit semaines d’implantation chez le rat, la surface 

luminale n’était que peu endothélialisée. Le chitosane est également un polysaccharide permettant 

l’élaboration de matrices en ingénierie vasculaire (Kong et al. 2012) (cf. partie 3. Hydrogels 

physiques de chitosane et ingénierie vasculaire). 

Les matrices naturelles présentent des propriétés intéressantes en termes d'adhésion cellulaire 

et de biocompatibilité. Cependant, leurs propriétés mécaniques restent inférieures aux matrices 

synthétiques et aux vaisseaux natifs (Pashneh-Tala et al. 2015). L’utilisation de bioréacteurs pourrait 

toutefois améliorer les propriétés mécaniques (Syedain et al. 2011).  

 

1.3.2.1.3 Matrices hybrides 

De nombreux chercheurs associent polymères synthétiques et naturels, afin de pallier les 

insuffisances biologiques et mécaniques. Le collagène, la fibronectine (Dubey and Mequanint 2011), 

l’élastine (Lin et al. 2011) et la gélatine (Wang et al. 2009) sont employés pour améliorer l’adhésion 

cellulaire à des matrices synthétiques. Les polymères synthétiques sont utilisés pour assurer un 

renforcement mécanique des matrices et pallier les insuffisances des matrices naturelles. Ainsi, 

plusieurs auteurs ont associé le chitosane à des matrices synthétiques, notamment des matrices à base 

de polycaprolactone (Fukunishi et al. 2016) et à base d’acide polylactique (Yao et al. 2014, Zhu et 

al. 2014). 

 

1.3.2.2 Utilisation de matrices décellularisées 

Les matrices décellularisées sont de plus en plus utilisées comme échafaudage en ingénierie 

vasculaire (Figure 12) (Pashneh-Tala et al. 2015). Pour les obtenir, du tissu est prélevé, 

généralement à partir d'une source animale. Il peut s’agir de vaisseaux sanguins, de sous-muqueuse 

intestinale (SIS) ou de membrane amniotique (Figure 121). Le tissu est ensuite décellularisé à l'aide 

de divers procédés chimiques et/ou mécaniques (Figure 122). Dans le cas d’un prélèvement de 

vaisseaux sanguins, un tube contenant uniquement de la MEC est directement obtenu (Figure 

123a). Avec l’utilisation d’une membrane sous-muqueuse intestinale ou d’une membrane 

amniotique, une étape supplémentaire est nécessaire afin de mettre en forme ces tissus à l’aide d’un 

mandrin (Figure 123b). Après l’obtention de ces matrices tubulaires décellularisées, des cellules 

provenant du patient sont ensemencées dans la matrice et dont la structure aboutira après maturation 

à l’obtention d’un produit d’ingénierie tissulaire (Figure 124). 



REVUE BIBLIOGRAPHIQUE – INGENIERIE VASCULAIRE 

 29 

 

Figure 12 : Elaboration de la composante matricielle par obtention de matrices décellularisées 

 (Pashneh-Tala et al. 2015) 

 

Différents moyens peuvent être utilisés pour décellulariser la matrice : agents chimiques 

(acides, bases, solutions hypo/hypertoniques, détergents, solvants), agents biologiques (enzymes, 

agents chélatants) et méthodes physiques (agitation, pression, abrasion) (Crapo et al. 2011). 

L’objectif de la décellularisation est d’obtenir un compromis entre l'obtention d'un degré élevé de 

décellularisation et la préservation de la structure et des propriétés de la MEC.  

L’implantation d’une veine iliaque humaine décellularisée, puis cellularisée avec des cellules 

autologues, a récemment été réalisée (Olausson et al. 2012). Ce substitut a été implanté chez une 

enfant de 10 ans dans le but de contourner l'obstruction de la veine porte extra-hépatique. La veine a 

été décellularisée avec des détergents et des enzymes. Des CEs et CMLs issues de la moelle osseuse 

de l’hôte ont été cultivées in vitro, puis ensemencées sur la veine décellularisée. Après une phase de 

maturation dans un bioréacteur, le vaisseau a été implanté avec succès. La perméabilité du vaisseau 

était conservée à 2 ans, bien que le rétrécissement de la greffe, à 9 mois, ait nécessité une deuxième 

intervention.  

L’utilisation de matrices décellularisées reste une approche avantageuse car la disponibilité 

des matrices est plus importante. De plus, leurs performances mécaniques sont semblables à la MEC 
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des tissus naturels dont elles proviennent et ces matrices sont peu immunogènes. En effet, les 

protéines de la MEC, telles que le collagène et l'élastine, qui forment une grande partie de la 

construction, sont généralement non immunogènes lorsqu'elles sont implantées chez un patient 

(Rosellini et al. 2010, Quint et al. 2011). Cependant, même si les matrices décellularisées sont très 

prometteuses en ingénierie vasculaire, certains points restent à optimiser. Les techniques de 

décellularisation doivent être perfectionnées pour éviter d’endommager la matrice. En outre, les 

propriétés mécaniques de la matrice restent variables en fonction des échantillons et plus 

particulièrement selon les espèces, l'âge et le sexe (Birchall and Hamilton 2012, Olausson et al. 

2012, Quint et al. 2012). 

 

1.3.2.3 Stratégies de l’auto-assemblage  

Initialement, les techniques d’auto-assemblage ne comprenaient que le « TESA » (Tissue 

Engineering Self Assembly) (Figure 13a). Actuellement, d’autres techniques telles que les 

« agrégats cellulaires de micro-tissu » (Figure 13b) et la « bio-impression » (Figure 13c) sont 

considérées comme de l’auto-assemblage (Pashneh-Tala et al. 2015). 

 

Figure 13 : Elaboration de la composante matricielle par auto-assemblage  

(Pashneh-Tala et al. 2015) 
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1.3.2.3.1 « TESA » (Tissue Engineering Self Assembly) 

Le TESA est un concept développé par L'Heureux et al. (L'Heureux et al. 1998). Il consiste 

en l’auto-assemblage des feuillets cellulaires constitués de collagène et de cellules (Figure 14) 

(Stoclet et al. 2004).  

 

Figure 14 : Concept du Tissue Engineering Self Assembly 

 (Stoclet et al. 2004) 

 

Cette technique permet la reconstitution d’un vaisseau dans son ensemble. Tout d’abord, 3 

types cellulaires sont isolés à partir de tissus humains. Les CEs et CMLs sont issues de la veine 

ombilicale humaine et les fibroblastes sont obtenus à partir du derme. Les différents types cellulaires 

sont ensuite cultivés in vitro. Des feuillets tissulaires produits à partir des CMLs (cultivées dans un 

milieu contenant du sérum et de l’acide ascorbique pour favoriser la formation de la MEC) et des 

fibroblastes sont enroulés autour d’un mandrin pour reconstituer la média et l’adventice. Après la 

maturation du tube, le mandrin est enlevé́ et les CEs sont ensemencées au niveau de la surface 

luminale du tube pour recréer l’intima.  

L’Heureux et al. ont ainsi produit des substituts avec des propriétés mécaniques proches de 

celles du vaisseau natif (L'Heureux et al. 2006). De plus, une étude in vitro a comparé les propriétés 

mécaniques de ces substituts produits par TESA et de vaisseaux natifs (artères mammaires et veine 

saphène). Même si la résistance à la pression et à la suture semblait meilleure pour les substituts 

issus du TESA, leur compliance demeurait moins importante que celle des vaisseaux natifs (Konig et 

al. 2009). Des études in vivo ont été menées chez le singe et le chien et les résultats étaient 
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encourageants avec une perméabilité de 86 % des substituts implantés et formations de vasa vasorum 

et de média à 8 mois. Des essais cliniques ont été amorcés. Des greffes vasculaires allogéniques ont 

été produites à partir de fibroblastes et ont été implantées en tant que fistule artério-veineuse chez 

trois patients hémodialysés. Le greffon vasculaire a d’abord été stocké pendant 9 mois, sans perte de 

résistance mécanique. Les greffes implantées n'ont montré aucun signe de dégradation, de dilatation 

ou de réaction immunitaire néfaste à 11 mois (Wystrychowski et al. 2014).  

 

1.3.2.3.2 « Agrégats cellulaires de micro-tissu » 

De nouvelles approches ont été rapportées impliquant la production de produits d’ingénierie 

vasculaire par auto-assemblage d'agrégats de micro-tissus (Kelm et al. 2010) (Figure 13b). A partir 

de culture de fibroblastes issus de l'artère humaine et des CEs de la veine ombilicale humaine, des 

agrégats cellulaires piégés dans la MEC ont été obtenus. Ils ont été ensuite assemblés dans une 

structure cylindrique grâce à une technique automatisée de microgouttes. Après 14 jours, sous flux 

pulsatile, les agrégats ont fusionné et formé un substitut vasculaire cohésif (Kelm et al. 2010). 

 

1.3.2.3.3 « Bio-impression » 

La technique de bio-impression est de plus en plus pratiquée. Elle repose sur le principe 

d’assemblage de différents types cellulaires pour former une structure en trois dimensions semblable 

à celle de l’organe lésé (Figure 13c). Les cellules en solution constituent l’encre d’impression (bio-

encre) et sont imprimées sur un support biocompatible (bio-paper), le plus souvent des hydrogels 

d’agarose ou de collagène (Jakab et al. 2010). Les cellules peuvent être imprimées sous forme 

sphéroïde ou cylindrique. Le tube final est obtenu après une étape d’incubation au cours de laquelle 

les différentes couches cellulaires fusionnent, permettant le retrait des hydrogels de soutien. Enfin, 

une étape de perfusion est nécessaire pour apporter au substitut vasculaire les propriétés mécaniques 

adéquates (Norotte et al. 2009, Marga et al. 2012). Malgré des perspectives intéressantes, le temps 

de fabrication et de maturation peut constituer une limite. 

 

1.3.3 Composante cellulaire en ingénierie vasculaire  

La composante cellulaire joue un rôle important pour la longévité et la perméabilité du 

substitut vasculaire. La cellule endothéliale possède un rôle clé dans la fonctionnalité des vaisseaux, 

notamment en régulant l’hémostase, l’inflammation, la vasorégulation et l’angiogenèse. 

L’endothelialisation des matériaux est donc un concept particulièrement développé. Le but est de 

créer une surface hemocompatible et d’améliorer la perméabilité́ à long terme de la construction. Les 
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CEs matures peuvent être une source cellulaire en ingénierie vasculaire. Cependant, leur utilisation 

nécessite le prélèvement de vaisseaux. Leur disponibilité reste donc limitée. De plus, les CEs 

matures présentent de faibles capacités de prolifération et de différenciation. D’autres types 

cellulaires peuvent alors être utilisés en ingénierie vasculaire telles que les cellules souches 

pluripotentes, les cellules souches adultes multipotentes et les péricytes. Les cellules souches ont un 

potentiel de prolifération élevé et sont relativement accessibles pour l’ingénierie vasculaire.  

Par définition, les cellules souches sont des cellules indifférenciées, capables de s’auto-

renouveler, de se différencier en d’autres types cellulaires et de proliférer en culture. On distingue 

plusieurs types en fonction du développement embryonnaire : (i) les cellules souches totipotentes 

présentant le pouvoir de différenciation en tout type cellulaire du tissu embryonnaire et extra-

embryonnaire, capable ainsi de produire un individu en entier ; (ii) les cellules souches pluripotentes 

capables de former tous les types cellulaires du tissu embryonnaire; (iii) les cellules souches 

multipotentes pouvant former tout type cellulaire dans un des trois feuillets (ectoderme, mésoderme, 

endoderme) ; et (iv) les cellules souches unipotentes capables de se différencier en un seul type 

cellulaire (Figure 15) (Watt and Driskell 2010). 

 

Figure 15 : Cellules utilisées en ingénierie tissulaire 

(Watt and Driskell 2010) 
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1.3.3.1 Cellules souches pluripotentes  

1.3.3.1.1 Cellules souches pluripotentes fœtales et embryonnaires 

Après le stade de blastocyste, les cellules embryonnaires perdent leur caractère totipotent et 

deviennent pluripotentes. Cultivées dans des conditions spécifiques, sous stimulation biochimique et 

/ou mécanique, la différenciation des cellules souches pluripotentes peut être contrôlée et induite 

vers plusieurs lignages cellulaires, notamment le lignage vasculaire (Hanjaya-Putra and Gerecht 

2009). Ainsi, des cellules souches pluripotentes humaines ont été différenciées in vitro en cellules 

constitutives des vaisseaux : les CEs (James et al. 2010, Nourse et al. 2010) et CMLs (Huang et al. 

2006, Sone et al. 2007).  

La différenciation in vitro des cellules souches pluripotentes en cellules vasculaires est régie 

par différentes voies de signalisation et facteurs de croissance (Figure 16) (Bajpai and Andreadis 

2012). L’engagement des cellules souches pluripotentes dans la voie de différenciation mésodermale 

implique les voies de signalisation Wnt, Activin/Nodal et BMP4. La mise en culture in vitro de 

cellules embryonnaires pluripotentes en présence de facteurs de croissance tels que la BMP4, le 

FGF2 et le VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor) induit leur différenciation en 

hémangioblastes. Cultivés dans un milieu riche en facteurs de croissance, tels que le VEGF et le FGF 

(Fibroblast Growth Factor), les hémangioblastes aboutissent à la formation de cellules endothéliales 

matures. En présence de PDGF (Platelet-Derived Growth Factor) et de TGFβ (Transforming Growth 

Factor β), les cellules mésodermales FLK1+ se différencient en CMLs.  

 

Figure 16 : Différenciation in vitro des cellules souches pluripotentes en cellules vasculaires 

(Bajpai and Andreadis 2012) 
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Bien que les cellules souches pluripotentes soient une source cellulaire intéressante, leur 

utilisation nécessite l’accès aux embryons humains surnuméraires issus de fécondation in vitro ou 

obtenus après une interruption volontaire de grossesse. Malgré l’assouplissement des lois bioéthiques 

françaises observées depuis 2004, l’utilisation des cellules souches embryonnaires humaines en 

recherche médicale reste encore limitée.  

 

1.3.3.1.2 Cellules pluripotentes induites  

Les cellules pluripotentes induites (iPSCs, induced Pluripotent Stem Cells) sont obtenues par 

la modification génétique de cellules somatiques. Yamanaka et al. ont démontré que les fibroblastes 

embryonnaires de souris et les fibroblastes adultes pouvaient acquérir des propriétés semblables aux 

cellules souches embryonnaires, par l’infection de fibroblastes adultes de souris avec des rétrovirus 

contenant des gènes codant des facteurs de transcription tels que OCT4, SOX2, KLF4 et cMyc 

(Takahashi and Yamanaka 2006, Okita et al. 2007, Takahashi et al. 2007, Okita et al. 2008). Par la 

suite, de nombreux travaux ont été́ menés aboutissant à l’induction de cellules pluripotentes à partir 

de fibroblastes, de cellules sanguines (Ye et al. 2009), de cellules souches mésenchymateuses (Park 

et al. 2008) ou encore de lymphocytes T (Brown et al. 2010). 

Les IPSCs sont une source cellulaire particulièrement intéressante, car ces cellules peuvent 

être obtenues à partir des cellules du patient, limitant le risque de rejet. De plus, elles peuvent se 

différencier en cellules vasculaires et sont donc utilisées comme source cellulaire en ingénierie 

vasculaire (Xie et al. 2011, Hibino et al. 2012, Margariti et al. 2012, Wang et al. 2014). Cependant, 

plusieurs problèmes limitent actuellement leurs utilisations en clinique, notamment les variations du 

potentiel de différenciation selon le type cellulaire (Kim et al. 2010) et le fort potentiel oncogène des 

IPSCS dû à l’accumulation d’anomalies chromosomiques induites par le processus de 

reprogrammation (Gore et al. 2011, Laurent et al. 2011). Diverses méthodes ont donc été 

développées pour contourner le risque de mutagenèse telle que la reprogrammation à l'aide de 

vecteurs viraux non intégratifs (virus Epstein Barr, virus Sendaï) ou des vecteurs non viraux 

(plasmide) ou directement des ARNm ou des protéines. Le risque de mutagenèse insertionnelle de 

ces techniques est nettement diminué voire inexistant pour les virus ARN non intégratifs (Sendaï), 

les ARNm ou les protéines. L’utilisation des IPSCS en clinique devra donc comporter des étapes de 

contrôle strictes pour un éventuel usage en clinique (Figure 17) (Shi et al. 2017). 
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Figure 17 : Modélisation de l’utilisation des IPSCS pour des applications cliniques  

(Shi et al. 2017) 

 

1.3.3.2 Cellules souches adultes multipotentes  

1.3.3.2.1 Cellules souches mésenchymateuses  

Les cellules souches mésenchymateuses (CSMs) sont les cellules souches adultes 

multipotentes les plus utilisées en ingénierie tissulaire. Elles ont été découvertes par Friedenstein en 

1966. La principale source est la moelle osseuse en termes de quantité et d’accessibilité. Cependant, 

le prélèvement au niveau de la moelle osseuse est relativement invasif avec un volume limité et un 

taux de rendement relativement faible. Les autres sources de cellules mésenchymateuses sont le tissu 

adipeux, le sang, le follicule pileux, le muscle, le poumon, la rate, le foie et la dent (Bajpai and 

Andreadis 2012, Cui et al. 2017) . Selon la Société internationale pour la thérapie cellulaire (ISCT), 

les CSMs sont définis comme des cellules fibroblastiques adhérentes et positives pour CD105, CD90 

et CD73 et négatives pour CD34, CD45 et CD14 ou HLA-DR, CD19, CD11b et CD79a (Dominici et 

al. 2006). Les CSMs sont des sources cellulaires intéressantes pour l’ingénierie vasculaire étant 

donné leur capacité de se différencier en CE (Oswald et al. 2004) et CMLs (Gong and Niklason 

2008) grâce à l’usage de facteurs de croissance ou de contraintes mécaniques adaptées. 
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1.3.3.3 Progéniteurs endothéliaux  

Les progéniteurs endothéliaux (EPCs, Endothelial Progenitor Cells) ou précurseurs 

endothéliaux sont apparentés à des cellules souches adultes multipotentes. Cependant, la définition 

précise des EPCs reste source de débats. Les EPCs ont été mis en évidence par Asahara et al. 

(Asahara et al. 1997), après avoir isolé des EPCs à partir de sang périphérique. Ces cellules ont été 

décrites comme des cellules CD34+ circulantes dans le système vasculaire humain et impliquées 

dans l'homéostasie vasculaire et la réparation endothéliale.  

 

1.3.3.3.1 Source des EPCs 

Plusieurs sources ont été décrites pour isoler les EPCs, notamment la moelle osseuse, le sang 

de cordon ombilical, le sang périphérique, le tissu adipeux et la rate (Simard et al. 2017) . Les EPCs 

issus de la moelle osseuse ont été utilisés dans plusieurs essais cliniques dans le cadre de 

revascularisation suite à un infarctus aigu du myocarde avec des taux de réussite variables en termes 

de mortalité et de récupération ventriculaire (Fisher et al. 2015). Les EPCs peuvent également être 

issus du tissu adipeux. Ils ont été mis en évidence par Planat-Benard et al. (Planat-Benard et al. 

2004). Des adipocytes humains ont été différenciés en cellules endothéliales grâce à des conditions 

appropriées (Planat-Benard et al. 2004). L'isolement des EPCs provenant du sang périphérique étant 

chronophage, le tissu adipeux peut représenter une source alternative pour isoler les EPCs. Des 

études ont montré que les EPCs dérivés de tissus adipeux (ADEPCs) étaient positifs pour CD34, 

Stro-1, VEGFR-2 (KDR), eNOS et CD31 et participait à la néovascularisation après transplantation 

des ADEPCs au niveau de lésions cérébrales traumatiques chez le rat (Xue et al. 2010). De plus, les 

ADEPCs étaient capables d'améliorer la formation de réseaux capillaires sur support Matrigel (Zhou 

et al. 2015). La rate peut également être une source intéressante pour isoler les EPCs, car la plupart 

des cellules souches hématopoïétiques migrent vers les sinusoïdes dans la moelle osseuse et la rate 

(Zhao et al. 2010). Des EPCs isolés à partir de la rate ont été utilisés chez le rat dans un modèle de 

cardiopathie non ischémique. La présence des EPCs a permis d’améliorer les performances 

cardiaques (Werner et al. 2005). 

 

1.3.3.3.2 Nomenclature des EPCs 

Actuellement, les EPCs sont identifiés selon deux méthodes : l’identification des marqueurs 

de surface cellulaire par cytométrie en flux et la capacité à former des colonies (Simard et al. 2017). 

Les cellules sont considérées comme des EPCs si elles présentent les marqueurs suivants : CD146, 

MCAM, MUC18, S-endo-1, CD34, CD133, Tie-2, FLK-1, VEGFR-2, l’Ephrine B2 et B4 (Obi et al. 
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2009). Cette caractérisation doit être complétée par des tests fonctionnels : capacité d’incorporer des 

dil-LDL acétylés et d’interagir avec l’Ulex (Asahara et al. 1997, Dernbach et al. 2004, Hristov and 

Weber 2004) ; aptitude à former des colonies cellulaires à partir de la mise en culture de cellules 

mononuclées issus du sang (Simard et al. 2017).  

On distingue les EPCs précoces et les EPCs tardifs (Figure 18) (Shantsila, Watson et al. 

2008). Les EPCs précoces sont issues de la lignée monocytaire CD14+. Ils expriment comme 

marqueurs de surface : VEGFR-2, CD34, CD133 et CD45 (Shantsila et al. 2008). In vitro, ils 

prolifèrent peu, présentent une morphologie fusiforme et s’organisent en colonies cellulaires. D’un 

point de vue fonctionnel, ils ont une activité de phagocytose (Zhang et al. 2006, Yoder et al. 2007) et 

antithrombotique (Smadja et al. 2009). Par la sécrétion de cytokines et de facteurs de croissances ils 

participent indirectement par une action paracrine au processus d’angiogenèse (Sieveking et al. 

2008, Smadja et al. 2009). Les EPCs tardifs ont, quant à eux, une origine hématopoïétique CD34+ 

(Shantsila et al. 2008, Shantsila et al. 2008). Les EPCs tardifs sont CD34+, CD133+, KDR+ et 

expriment exclusivement des marqueurs spécifiques des CEs après leur mise en culture et 

s’organisent en colonies pavimenteuses et montrent un pouvoir prolifératif important (Smadja and 

Gaussem 2009).  

 

Figure 18 : Marqueurs de surface des EPCs précoces et tardifs 

 (Shantsila et al. 2008) 

 



REVUE BIBLIOGRAPHIQUE – INGENIERIE VASCULAIRE 

 39 

Cependant, depuis leur découverte, la nomenclature des EPCs reste ambiguë et représente un 

obstacle majeur à la compréhension de la biologie et l’utilisation de ces cellules en clinique. 

Principalement en raison de l’absence de marqueur spécifique unique, il existe aujourd’hui un grand 

nombre de sous-types cellulaires regroupés à tort sous le terme «EPC». Medina et al. ont proposé 

récemment une classification pour distinguer les EPCs en fonction de l’origine hématopoïétique ou 

mésenchymateuse et de leur phénotype (Medina et al. 2017). Ainsi, plusieurs sous types cellulaires 

peuvent être distingués : BOEC (Blood Outgrowth Endothelial Cell), CAC (Circulating Angiogenic 

Cell), CFU (Colony Forming Unit), ECFC (Endothelial Cell Forming Colony), OEC, (Endothelial 

Outgrowth Cell), EPC (Endothelial Progenitor Cell), MAC (Myeloid Angiogenic Cells), PAC (Pro-

Angiogenic hematopoietic Cells) (Figure 19) (Medina et al. 2017). Idéalement, le terme 

« progéniteur endothélial » devrait être strictement réservé aux cellules avec un phénotype 

endothélial, un potentiel d'auto-renouvellement et une capacité pour la formation de vaisseaux 

sanguins in vivo. Le terme d’EPC ne devrait pas être utilisé pour nommer des cellules telles que les 

MACs ou les CACs car ces cellules ne sont pas des cellules endothéliales ni progénitrices (Medina et 

al. 2017). 

 

Figure 19 : Nomenclature et progéniteurs endothéliaux  

(Medina et al. 2017) 
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1.3.3.3.3 Rôle des EPCs dans la réparation vasculaire  

Lors de la pose d’un stent pour traiter notamment une maladie coronarienne obstructive, la 

plaque d’athérome est repoussée contre la paroi vasculaire, pouvant entrainer la perte de cellules 

endothéliales tapissant la face luminale du vaisseau (Figure 20a) (Simard et al. 2017). 

Les EPCs circulants sont alors mobilisés au niveau des lésions vasculaires. Plusieurs facteurs 

favorisent la mobilisation, la différenciation et la migration des EPCs : le « Granulocyte-Colony 

Stimulating Factor » (G-CSF), le « Chemokine Stromal Derived factor-1 » (SDF-1), le VEGF, 

l’angiopoïétine et l’érythropoïétine (EPO). Les EPCs participent à la réparation vasculaire par des 

phénomènes de différenciation ou des mécanismes paracrines. En effet, ils peuvent se différencier en 

CEs matures (Figure 20b) après avoir adhéré à la paroi vasculaire (Simard et al. 2017). Cette 

différenciation peut être initiée par les contraintes de cisaillement ou par une stimulation 

biochimique. Le VEGF active l’expression de gènes codant le CD31 et le vWF (Wijelath et al. 2004) 

et les contraintes de cisaillement de type artériel induisent la surexpression des intégrines β1 et β3 

par lesquelles les EPCs adhèrent à la paroi vasculaire lésée. Les intégrines β1 et β3 traduisent 

également le signal mécanique en signal biochimique de différenciation des EPCs (Cui et al. 2012). 

Les EPCs peuvent également sécréter de nombreuses chimiokines qui stimulent les cellules 

environnantes, permettant la prolifération migration de ces dernières vers le site de blessure (Figure 

20c) (Simard et al. 2017). Grâce à ces différents mécanismes, la couche endothéliale lésée est 

restaurée (Figure 20d) (Simard et al. 2017). 

 

Figure 20 : Rôle des EPCs dans la réparation vasculaire  

(Simard et al. 2017) 
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Les EPCs sont largement utilisés en ingénierie vasculaire, afin d’améliorer la perméabilité 

des substituts vasculaires en créant une surface non-thrombogéne (Yang et al. 2006, Zhang and She 

2007, Achneck et al. 2011, Quint et al. 2011). Ils sont notamment utilisés pour la cellularisation in 

vitro de prothèses. Ainsi, plusieurs équipes ont reconstitué in vitro un endothélium au niveau de la 

surface luminale de substituts vasculaires synthétiques et biologiques à l’aide d’EPCs (Griese et al. 

2003, He et al. 2003, Aper et al. 2007). Les EPCs peuvent également être recrutés in situ, notamment 

en modifiant la surface des prothèses vasculaires (Aicher et al. 2005, de Mel et al. 2008, Avci-Adali 

et al. 2010) (cf. partie 2.2.3.2 Modification de surface pour favoriser l’endothélialisation).  

 

1.3.3.4 Péricytes 

Les péricytes sont des cellules péri-vasculaires qui interagissent avec l’endothélium dans les 

capillaires. Ils participent à la stabilisation des vaisseaux, à la synthèse de protéines matricielles, au 

contrôle de la tension artérielle, à la prolifération et à la différenciation des cellules endothéliales, à 

la contractilité des CMLs vasculaires, à la cicatrisation des plaies, à l'angiogenèse et au maintien à 

long terme de cellules souches hématopoïétiques dans la niche de la moelle osseuse. Ils peuvent être 

isolés à partir de plusieurs tissus et organes et en particulier la rétine et le cerveau (Gokcinar-Yagci et 

al. 2015). He et al. ont élaboré un substitut vasculaire biodégradable synthétique de petit calibre 

cellularisé par des péricytes humains. Après 8 semaines d’implantation chez le rat, la perméabilité de 

ce substitut est de 100% avec un remodelage du substitut (He et al. 2010).  

 

1.3.4 Signaux et bioréacteurs : maturation des substituts vasculaires  

Les bioréacteurs sont des systèmes de culture tissulaire en trois dimensions qui permettent de 

développer de façon automatisée, un environnement contrôlable, reproductible, mécaniquement actif. 

Les bioréacteurs ont été développés pour palier les limites de la culture cellulaire statique et ainsi 

améliorer les apports aux cellules en oxygène et assurer un ensemencement cellulaire plus uniforme 

(Seifu et al. 2013). La culture d’une construction à l’intérieur d’un bioréacteur permet de contrôler 

plusieurs paramètres, tels que le transport des nutriments et des facteurs de croissance et les 

contraintes mécaniques. 

 

1.3.4.1 Transport de nutriments et facteurs de croissance  

Certains facteurs biochimiques sont indispensables pour la maturation des substituts tels le 

VEGF, facteur de croissance permettant la différenciation des cellules souches en cellules 
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endothéliales matures. D’autres facteurs angiogéniques sont également connus, tels que le FGF, HGF 

(Hepatocyte Growth Factor), le facteur de croissance placentaire et SDF-1. In vivo, ces facteurs sont 

apportés par le sang ou produits localement par les CEs ou par les cellules musculaires lisses (Atluri 

and Woo 2008). Le degré d’oxygénation à l’intérieur du substitut vasculaire est également un 

élément clé pour la maturation du produit d’ingénierie vasculaire. Si l’apport en oxygène est 

inadéquat, l’hypoxie est fréquente dans les zones les plus centrales de la construction vasculaire. Le 

manque d’oxygène peut créer un environnement létal et limiter la croissance cellulaire. Grâce à 

l’utilisation d’un bioréacteur, il est possible de perfuser la construction endothélialisée afin de 

permettre la pénétration de l’oxygène jusqu’à l’intérieur et d’augmenter le dépot de matrice ainsi que 

la prolifération cellulaire (Malda et al. 2007). Cependant, l’hypoxie est également connue pour 

favoriser l’angiogenèse et stimuler le recrutement des EPCs (Dai et al. 2017). 

 

1.3.4.2 Contraintes mécaniques  

Les facteurs mécaniques ont également un rôle fondamental dans la maturation des substituts 

vasculaires obtenus par ingénierie tissulaire. Les contraintes mécaniques ont une influence sur 

l’endothélium. En effet, les contraintes de cisaillement sont perçues par des mécanorécepteurs 

endothéliaux. Le signal mécanique est ensuite converti en signaux chimiques. Différentes voies de 

signalisation (cascade des MAPKinases, voie PI3K-Akt, GTPases de la famille Rho, etc.) sont alors 

activées, induisant un remodelage du cytosquelette et conduisant aux changements structurels des 

CEs. Si les contraintes sont élevées, on observe un turn-over lent des cellules endothéliales, un 

alignement cellulaire, une faible perméabilité, une activation de gènes anti-inflammatoires et un 

stress oxydatif minimum. Par contre, si le flux est turbulent, le turn-over est rapide, l’alignement 

cellulaire est faible, la perméabilité est élevée, des gènes pro-inflammatoires sont activés et un stress 

oxydatif est généré (Vinatier et al. 2011).  

 

1.3.4.3 Bioréacteurs 

Plusieurs stratégies peuvent être utilisées in vitro, in vivo ou in situ pour permettre la 

maturation des substituts vasculaires (Figure 21).Le type de bioréacteur dépendra notamment de la 

stratégie d’élaboration choisie pour obtenir les substituts (cf. partie 1.3.2 Stratégies d’élaboration 

des substituts en ingénierie vasculaire).  
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Figure 21 : Différentes stratégies pour la maturation des substituts vasculaires  

(Li et al. 2014) 

 

Les bioréacteurs peuvent être utilisés in vitro. Ils miment in vitro les conditions 

cardiovasculaires auxquelles sont soumis les substituts vasculaires. Il s’agit de bioréacteurs à 

perfusion, systèmes en trois dimensions, constitués de deux chambres et permettant de développer de 

façon automatisée un environnement contrôlable, reproductible et mécaniquement actif. Ils 

permettent de contrôler différents paramètres tels que : la densité d’ensemencement cellulaire, le 

transport des nutriments et de l’oxygène, la libération des molécules bioactives et les contraintes 

mécaniques (pulsatile, statique, de cisaillement, tension, compression). Les systèmes de perfusion 

produisent un flux pulsatile intra-luminal et permettent ainsi d’exposer les cellules endothéliales à 

des contraintes de cisaillement. Il a été démontré que l’utilisation de bioréacteurs augmentait la 

résistance mécanique des substituts vasculaires, la production de collagène et les marqueurs 

d'expression des CMLs (Wendt et al. 2009). La maturation des substituts peut également être réalisée 

in vivo. Le corps humain est alors utilisé comme bioréacteur. La matrice produite est d’abord (i) 

implantée in vivo dans des sites choisis, tels que la cavité péritonéale ou la peau ; (ii) après 

maturation, la matrice est prélevée et cellularisée in vitro ; (iii) enfin, le substitut vasculaire est 

implanté en tant que greffe vasculaire (Li et al. 2014). Pour la maturation in situ, des matrices 

cellularisées ou non sont produites et implantées en tant que greffe vasculaire, sans phase de 

maturation. Ces matrices favorisent le recrutement in situ des cellules de l’hôte et le remodelage du 

substitut vasculaire in situ (Li et al. 2014). 
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En conclusion, en se basant sur la description des différentes stratégies d’élaboration 

des substituts en ingénierie vasculaire (cf. partie 1.3.2 Stratégies d’élaboration des substituts en 

ingénierie vasculaire), l’utilisation de matrices naturelles parait particulièrement avantageuse. 

En effet, ces dernières présentent des propriétés biologiques intéressantes, en termes 

d’adhésion cellulaire et de biocompatibilité, contrairement aux polymères synthétiques dont les 

propriétés restent insuffisantes en terme de bioactivité. Certes, les propriétés mécaniques des 

matrices naturelles restent inférieures aux matrices synthétiques, mais elles peuvent être 

améliorées grâce à l’utilisation des bioréacteurs. Contrairement aux matrices naturelles, les 

matrices décellularisées peuvent être dégradées par les procédés physiques et/ou chimiques de 

décellularisation et les propriétés mécaniques de la matrice peuvent varier en fonction des 

échantillons. Enfin, même si la technique d’auto-assemblage offre des perspectives 

intéressantes, le temps de fabrication et de maturation constitue une véritable limite. 

Concernant la composante cellulaire (cf. partie 1.3.2 Stratégies d’élaboration des substituts 

en ingénierie vasculaire), les EPCs constituent une source cellulaire intéressante. En effet, 

contrairement aux cellules endothéliales matures, leur isolement reste aisé (différentes sources 

possibles) ainsi que leur mise en culture (capacité de prolifération importante).  De plus, ces 

cellules sont déjà largement utilisées en ingénierie vasculaire, afin d’améliorer la perméabilité 

des substituts vasculaires en créant une surface non thrombogène (cellularisation in vitro de 

prothèses ou recrutement in situ). Certes, les cellules souches pluripotentes fœtales et 

embryonnaires et les IPSCs sont des sources cellulaires intéressantes, cependant les difficultés 

éthiques engendrées par les premières et le fort potentiel oncogène des secondes limitent 

actuellement l’utilisation de ces cellules en clinique. 
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2 CAHIER DES CHARGES DES SUBSTITUTS VASCULAIRES 

L'ingénierie des tissus vasculaires vise à appliquer les principes de l'ingénierie et des sciences 

de la vie pour développer des substituts vasculaire avec des propriétés proches de celles des vaisseaux 

natifs (Couet et al. 2007). Les matrices, utilisées en ingénierie vasculaire, doivent donc répondre à un 

cahier des charges strictes (Figure 22).  

 

Figure 22 : Exigences requises pour la matrice en ingénierie vasculaire  

D’après (Catto et al. 2014) 

 

Parmi toutes les exigences nécessaires à un substitut vasculaire, les plus strictes concernent la 

régénération d'un endothélium fonctionnel et des propriétés mécaniques adaptées, critères faisant 

défaut aux matériaux de substitutions synthétiques tels que le Dacron ou le ePTFE. En effet, la faible 

compliance de ces substituts (comparativement aux artères natives) et leur non-recouvrement par un 

endothélium restent des obstacles majeurs à leur utilisation clinique pour des vaisseaux de petits 

calibres. Cependant, cette balance entre propriétés mécaniques et biologiques impose souvent des 

compromis. 

 

2.1 Propriétés mécaniques requises pour un substitut vasculaire 

La pression artérielle varie physiologiquement de 80 à 140 mmHg à chaque pulsation. Pour un 

patient souffrant d’athérosclérose la pression artérielle augmente avec des valeurs moyennes de 140 

mmHg. D’un point de vue mécanique, les vaisseaux natifs possèdent des structures multicouches avec 

de fibres de collagène sous tension qui permettent de maintenir la fonction et l’intégrité des artères 

sollicitées mécaniquement (Figure 23) (van Haaften et al. 2017). 
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Figure 23 : Organisation du collagène dans les 3 tuniques de l’aorte  

(van Haaften et al. 2017) 

 

Les vaisseaux possèdent trois caractéristiques essentielles, impactant leurs propriétés 

biomécaniques : élasticité, anisotropie et capacité de remodelage. L’élasticité des vaisseaux est 

déterminée principalement par les composants actifs (CMLs) et passifs (élastine et collagène) de la 

média. L’anisotropie est la variation des propriétés mécaniques dépendant de la direction. 

L’arrangement des composants structuraux de la paroi comme le collagène est la principale cause de 

l’anisotropie des vaisseaux sanguins. Les vaisseaux sont également remodelés, par dégradation ou 

synthèse de nouveaux constituants comme le collagène ou l’élastine, induisant une nouvelle géométrie 

avec de nouvelles propriétés mécaniques. Les contraintes les plus importantes qui peuvent avoir une 

influence sont la contrainte circonférentielle générée par la pression sanguine, le cisaillement génèré 

par le flux sanguin et l’élongation axiale du vaisseau. Les stimulations mécaniques jouent donc un rôle 

essentiel dans la conception de la structure et de la fonction biologique des tissus (Holzapfel 2008). 

Concernant les propriétés mécaniques des substituts synthétiques utilisés en clinique, les 

prothèses en ePTFE possèdent une rigidité modérée et sont des matériaux non poreux (Sarkar et al. 

2006). En effet, la porosité du ePTFE est considérée comme nulle, car les écarts entre les fibrilles 

forment des micropores trop petits (<0,05 µm) (Sarkar et al. 2006). Certaines techniques ont été 

développées pour augmenter la porosité de prothèses en ePTFE en utilisant une plus grande taille de 

fibrilles (60 µm contre 20 µm) et conduisant à la promotion de la croissance cellulaire transmurale 

(Nishibe et al. 2000). Le Dacron, quant à lui, est composé de fibres tissées ou tricotées, lui conférant 

une résistance à la traction importante (10 fois supérieure à celle du ePTFE) et il s’agit d’un matériau 
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poreux. Actuellement, étanchéifié par l’impregnation de collagène, les substituts synthétiques uttilisés 

en clinique possèdent des propriétés insuffisantes en terme de compliance. Peck et al. ont étudié le 

comportement du ePTFE suite à l’insertion d’une aiguille d'hémodialyse de calibre 16. Ils ont mis en 

évidence une faible compliance du PTFE et la génération de fuite au niveau de la prothèse vasculaire, 

nécessitant une pression pour arrêter le saignement, pouvant engendrer une thrombose (Figure 24) 

(Peck et al. 2012). 

 

Figure 24 : Comportement mécanique du ePTFE  

D’après (Peck et al. 2012) 

 

En ingénierie vasculaire, l’obtention de propriétés mécaniques proches des vaisseaux natifs est 

souvent recherchée. La norme internationale ISO 7198 : 1998 définit les tests mécaniques d’évaluation 

des prothèses vasculaires ainsi que les méthodes d’évaluation avant leur implantation. Ainsi, elle 

distingue des tests mécaniques menés jusqu’à la destruction de l’échantillon (résistances longitudinale 

et circonférentielle à la traction ; résistance à l’éclatement ; résistance à l’arrachement des sutures), des 

tests utiles au chirurgien lors de l’implantation pour fournir des informations dimensionnelles et 

comportementales (diamètre interne au repos et sous pression ; épaisseur de paroi ; longueur utile ; 

rayon de plicature ; compliance dynamique), des tests mesurant l’étanchéité de la prothèse (porosité ; 

perméabilité ; pression d’entrée d’eau ; résistance aux ponctions répétées). Cependant, aucune norme 

n’existe actuellement pour définir les valeurs minimales des propriétés mécaniques à atteindre (Konig 

et al. 2009). Les propriétés mécaniques de la veine saphène et de l’artère thoracique interne sont 

souvent utilisées comme valeurs références (Pashneh-Tala et al. 2015).  

De façon générale, la prothèse doit posséder une force de rétention de suture suffisante pour 

permettre son anastomose et résister aux manipulations des chirurgies. Après son implantation, elle 

doit posséder une pression d’éclatement suffisante afin de résister aux contraintes hémodynamiques 

(Pashneh-Tala et al. 2015). La résistance mécanique du vaisseau doit également lui permettre de ne 

pas subir une fatigue mécanique liée aux cycles pulsatiles de la circulation sanguine. En effet, cette 
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usure pourrait mener à une dilatation permanente du diamètre interne. Idéalement, sa compliance 

devrait être aussi proche que possible de celle d’une artère native afin d’éviter un décalage de la 

compliance et les effets négatifs associés à un flux sanguin turbulent qui favorisent la formation de 

sténoses. Actuellement, le substitut disposant de propriétés mécaniques idéales, n’a pas encore été 

développé (Pashneh-Tala et al. 2015). 

Cependant, l’analyse des propriétés mécaniques avant implantation n’est pas toujours 

prédictive du comportement à long terme de la prothèse. En effet, d’autres critères doivent être pris en 

compte, comme l’effet du remodelage. Après implantation, les substituts sont remodelés in vivo et les 

propriétés mécaniques initiales sont modifiées (Konig et al. 2009). Étant donné que l’hyperplasie 

intimale est intimement liée au remodelage et constitue l’une des principales causes d’échec 

thérapeutique, le processus de remodelage du substitut doit être largement pris en compte et analysé. 

La modélisation informatique de la dynamique des fluides et l'analyse des éléments finis sont de plus 

en plus développées afin de prédire l’évolution des propriétés mécaniques des produits d’ingénierie 

tissulaire (Pashneh-Tala et al. 2015).  

Au cours du temps, les substituts vasculaires sont également soumis au vieillissement. Selon la 

nature du milieu et les contraintes auxquelles les prothèses vasculaires sont soumises au cours de leur 

implantation, ces dernières sont victimes des trois processus du vieillissement : physique, mécanique 

et chimique. Le vieillissement physique est lié aux conditions environnementales (exposition à une 

température de 37°C pour une longue durée de vie). Le vieillissement mécanique est lié aux 

contraintes mécaniques que subissent ces prothèses sous l’effet de la pression hydrostatique et des 

cycles de fatigue. Le vieillissement chimique est principalement du à la nature du milieu biologique. 

Des tests de fatigues sont préconisés et ils devraient précéder les tests de résistance (Dieval et al. 

2001). Ces tests consistent à faire subir à la prothèse une série de sollicitations, réalisées de façon 

statique ou dynamique. Les tests de fatigue sont généralement peu réalisés pour les prothèses 

vasculaires utilisés pour les pontages (Konig et al. 2009), contrairement aux stents (Pelton et al. 2008, 

James and Sire 2010, Sweeney et al. 2012, Dordoni et al. 2014). Un autre paramètre doit également 

être pris en compte : la variation des propriétés mécaniques selon les dimensions et la localisation des 

substituts et selon l’âge du patient (Pashneh-Tala et al. 2015) . En effet, l’âge influence fortement la 

compliance des vaisseaux (Figure 25) (Salacinski et al. 2001). 
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Figure 25 : Influence de l'âge sur la compliance des vaisseaux  

(Salacinski et al. 2001) 

 

2.1.1 Etanchéité 

Les tests d’étanchéité regroupent principalement  l’analyse de la porosité et la mesure de 

perméabilité de la paroi des prothèses. Il est important de s’assurer que la prothèse soit étanche au 

sang dans les premiers temps de l’implantation. Après cette période critique, la coagulation et la 

colonisation de la prothèse par les cellules vasculaires du receveur assurent l’étanchéité de la prothèse 

(Dieval et al. 2001). 

La porosité du matériau est un critère important et souvent exploré en ingénierie vasculaire (Li 

et al. 2017, Strobel et al. 2017, Tan et al. 2017). En effet, une porosité appropriée facilite l'échange de 

nutriments et la prolifération des cellules endothéliales, tout en empêchant l'hyperplasie excessive des 

cellules musculaires lisses vasculaires autologues (Wang et al. 2015), empêchant les phénomènes de 

thrombose (Musey et al. 2002). La porosité quantifie le pourcentage de vide dans la structure des 

prothèses. Il existe trois méthodes pour la mesure de ce paramètre : planimétrique, microscopique et 

gravimétrique. Les deux premières méthodes s’appuient sur une analyse microscopique de 

l’échantillon. La méthode planimétrique consiste à déterminer l’aire des vides par rapport à l’aire 

occupée par la matière. La porosité est mesurée comme un rapport défini entre l’aire occupée par le 

vide et l’aire totale occupée (matière et vide). La seconde méthode détermine la distance internodale. 

La dernière méthode est basée sur la mesure de la masse volumique apparente du matériau, comparée 

à la masse volumique du polymère le constituant. Cette valeur est mesurée par une colonne à gradient 

de densité. La porosité idéale utilisée en ingénierie vasculaire pour la pénétration cellulaire devrait 

généralement être comprise entre 60 et 90% (Zhang et al. 2004).  
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La perméabilité est également un paramètre souvent analysé en ingénierie vasculaire (Morota 

and Takamoto 2013, Takeuchi et al. 2014, Nagiah et al. 2015, Li et al. 2017). La perméabilité à l’eau 

test consiste à isoler 0,5 cm2 à 1 cm2 de prothèse et à mesurer le volume d’eau passant au travers de 

cette surface pendant une minute sous une pression de 16 kPa (120 mmHg). La perméabilité est 

donnée par le rapport entre le volume d’eau écoulé au travers de cette surface pendant une minute et la 

surface d’essai. Cependant, les valeurs qui sont mesurées sont spécifiques au fluide utilisé (en 

l’occurrence l’eau). Les résultats obtenus permettent donc seulement de comparer une prothèse à une 

autre et non pas de connaître le comportement du sang vis-à-vis de la prothèse (Dieval et al. 2001). 

 

2.1.2 Résistance à la suture  

La résistance de la suture à la traction ou suturabilité est l’un des premiers paramètres à étudier 

in vitro. La majorité des tests de suturabilité sont automatisés et déterminent la force de traction qu'il 

faut exercer sur un fil, dans son axe, pour obtenir sa rupture. Le fil et le matériau sont maintenus à 

l’aide de mors. La force de traction est progressivement augmentée, par écartement des mors à vitesse 

constante jusqu'à la rupture. (Figure 26) (Kajbafzadeh et al. 2017). 

 

Figure 26 : Evaluation de résistance à la suture par test de traction  

(Kajbafzadeh et al. 2017) 

 

La suturabilité dépend du matériau et d’autres paramètres, tels que le type de fil, la distance de 

la suture par rapport à l’extrémité du substitut ou le nombre de sutures (Konig et al. 2009). La 

suturabilité dépend également du diamètre du fil utilisé. En effet, Zang et al. ont étudié la suturabilité 

de substituts vasculaires obtenus à partir de chitosane et ils ont démontré en changeant la taille du fil 

(de 5-0 à 9-0), que la suturabilité diminuait. Il est donc important d'identifier clairement ces variables, 

afin d’assurer une comparaison correcte des différentes valeurs de suturabilité dans la littérature.  
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Comme il n’existe aucune valeur seuil à atteindre officiellement, la mise en place de critères 

minimaux devient la responsabilité des groupes œuvrant dans le domaine. Konig et al. ont pu implanté 

des substituts vasculaires avec des valeurs de suturabilité de 0,75 N sans complication anastomotique 

chirurgicale ou post-implantation. Ces auteurs ont défini le seuil de 50 gF (0.5N) comme valeur de 

suturabilité minimale à atteindre (Konig et al. 2009). Cette valeur reste inférieure aux vaisseaux natifs, 

tels que la veine saphène et l’artère thoracique interne. En effet, ces valeurs sont en moyenne de 1,92 

N et 1,72 N, respectivement pour la veine saphène et l’artère thoracique interne (Pashneh-Tala et al. 

2015). 

 

Figure 27 : Propriétés mécaniques de différents produits d’ingénierie vasculaire  

(Pashneh-Tala et al. 2015) 
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Pashneh-Tala et al. ont étudié la suturabilité de différents substituts vasculaires en fonction de 

leur nature : naturelle, synthétique, hybride, matrice décellularisée ou matrice obtenue par auto-

assemblage (Pashneh-Tala et al. 2015). Ces valeurs ont été ensuite rapportées aux valeurs de 

suturabilité de l’artère thoracique interne (%ITA) et de la veine saphène (%SV). Ces résultats mettent 

en évidence, des valeurs de suturabilité en moyenne supérieures pour les matrices synthétiques et 

relativement faibles pour les matrices naturelles. La suturabilité semble améliorée lorsque les matrices 

naturelles sont combinées à des matrices synthétiques (matrices hybrides) (Figure 27) (Pashneh-Tala 

et al. 2015). 

 

2.1.3 Résistance à la traction  

Les tests de traction uniaxiale permettent d’obtenir une multitude de données. Deux grands 

paramètres peuvent être étudiés : la résistance à la traction longitudinale et circonférentielle. 

 

2.1.3.1 Résistance à la traction longitudinale 

Le test de résistance à la traction longitudinale peut être réalisé sur tous types de prothèses. 1l 

consiste à placer longitudinalement un échantillon  de prothèse entre les mâchoires d’un 

dynamomètre. L’échantillon est ensuite étiré à vitesse constante jusqu’à la rupture. Le point 

caractéristique de l’essai  est le point de rupture (Yield point). La  force et l’allongement 

caractérisant l’échantillon  sont relevés au niveau de ce point (Figure 28) (Dieval et al. 2001). 

 

Figure 28 : Dispositif pour tester la résistance à la traction longitudinale  

(Dieval et al. 2001) 
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La  norme ISO 7198 :1998 indique que la vitesse de déplacement de la  traverse peut être 

comprise entre 50 et 200 mm/min.  Cependant, cette variation peut induire un biais dans la 

comparaison des différentes prothèses. La  charge maximale supportée par l’échantillon est   

également mesurée. Elle est influencée par le périmètre de la prothèse. Il est donc préconisé de 

rapporter cette charge maximale au diamètre de la prothèse. Ce test nécessite la mise au point de 

pinces adaptées pour éviter le glissement ou la rupture de la prothèse au niveau de l’insertion des 

pinces. Le test de résistance à la traction longitudinale permet d'obtenir des courbes charge-

déplacement, qui permettent elles même de calculer les courbes contrainte-déformation (Figure 29) 

(Lim and Hoag 2013). 

 

Figure 29 : Courbe contrainte-déformation calculé à partir d’un essai de traction longitudinale 

 (Lim and Hoag 2013)  

 

La partie élastique d’un matériau se définit comme la gamme de déformation qui n’engendre 

aucune déformation plastique. La plupart des matériaux ont une partie élastique qui est linéaire. Le 

module élastique est alors défini comme étant la valeur du coefficient directeur de la relation linéaire 

entre la contrainte et la déformation résultante aux petites déformations. Le module élastique est relié à 

la rigidité du matériau et correspond à sa capacité à se déformer de manière élastique lors d’une 

sollicitation mécanique. La limite d’élasticité est la charge à partir de laquelle la déformation du 

matériau est irréversible. Cette valeur correspond à la zone de la courbe où la relation contrainte-

déformation n’est plus linéaire. Au delà de la limite d’élasticité, la résistance à la traction correspond 

au maximum de contrainte que peut subir le matériau lors de la sollicitation mécanique. La ténacité est 
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mesurée par l’aire totale sous la courbe contrainte-déformation et correspond à l’énergie qu’il faut 

apporter au système pour qu’une microfissure se propage au sein du matériau. 

Les vaisseaux sanguins présentent une viscoélasticité et des courbes contrainte-déformation en 

forme de J (Figure 30) (Pashneh-Tala et al. 2015). Ces propriétés sont liées à celles des différentes 

protéines qui forment les parois des vaisseaux. Les faibles déformations ne produisent que de faibles 

changements de contraintes et correspondant à la réponse des fibres d’élastine. Au fur et à mesure que 

la déformation augmente, la contrainte augmente, liée à la réponse des fibres de collagène (Pashneh-

Tala et al. 2015). Le module élastique des artères humaines est en moyenne de 1,5 MPa (Berglund et 

al. 2005, Tajaddini et al. 2005, Koobatian et al. 2016).  

 

Figure 30 : Courbes contrainte-déformation  

obtenues pour l’artère thoracique interne (ITA) et la veine saphène (SV) (Pashneh-Tala et al. 2015) 

 

Une analyse de la littérature met en évidence des valeurs de module d’élasticité très variables, 

en fonction des matrices produites. Soletti et al. ont élaboré des substituts à partir de polycaprolactone 

et ont obtenu un module élastique proche de celui des vaisseaux natifs (1,4±0,4 MPa) (Soletti et al. 

2010). Selon Zhu et al., les valeurs du module élastique des prothèses en ePTFE possèdent des valeurs 

importantes (54,7 ± 5,2 MPa) (Zhu et al. 2015). Roh et al. ont produit des matrices synthétiques à 

partir d’acide polyglycolique et d’acide polylactique avec des valeurs de module élastique respectives 

de 33,0 ± 7,0 MPa et 24,0 ± 5,9 MPa (Roh et al. 2008). Schneider et al. ont quant à eux calculé le 

module de matrices produites par décellularisation de chorion placentaire et obtenu des valeurs de 3,65 

± 0,93 MPa (Schneider et al. 2016) .  
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2.1.3.2 Résistance à la traction circonférentielle 

Comme pour le test de résistance à la traction longitudinale, le test de résistance à la traction 

circonférentielle peut s’appliquer à tout type de prothèse. Ce test consiste à placer un échantillon 

tubulaire sur deux demi-cylindres de même diamètre que celui de la prothèse. Les deux demi-cylindres 

sont étirés à vitesse constante jusqu’à rupture de l’échantillon (Figure 31) (Dieval et al. 2001). La 

force obtenue à la rupture est normée pour s’affranchir de la longueur du matériau qui subit la 

sollicitation. Cette longueur est égale à deux fois la longueur initiale de la prothèse en l‘absence 

d’ondulation de la paroi (cosselage). On obtient alors un paramètre en N/mm (Dieval et al. 2001). La 

norme préconise une vitesse de  déplacement de la traverse entre 50 et  200 mn/min.  

 

Figure 31 : Dispositif pour tester la résistance à la traction longitudinale  

(Dieval et al. 2001) 

 

Holzapfel et al. ont utilisé les 3 tuniques (intima, média et adventice) de 13 artères coronaires 

humaines dans des essais de traction dans les directions axiale et circonférentielle (Figure 32) 

(Holzapfel et al. 2005). Des courbes contrainte-déformation ont été obtenues. Pour chacune des 

tuniques, il existait une différence significative entre la courbe de l’essai dans la direction axiale 

(longitudinale) et celle dans la direction circonférentielle. Cette différence très marquée indiquait une 

forte anisotropie dans chacune des couches. Pour l’intima et l’adventice la direction circonférentielle 

était celle où l’étirement était le plus important, alors que pour la média, ce phénomène était observé 

dans la direction axiale (longitudinale). Dans la direction axiale comme dans la direction 

circonférentielle, la média présentait la courbe la plus basse. Le Dacron et le ePTFE sont également 

des matériaux anisotropes (Tai et al. 2000). 
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Figure 32 : Courbes contrainte-déformation obtenues pour les 3 tuniques (adventice, média, intima) 

dans les directions circonférentielles et longitudinales (Holzapfel et al. 2005) 

 

Le critère d’anisotropie est souvent recherché en ingénierie vasculaire. Ainsi, après la 

production matricielle, plusieurs auteurs ont établi les courbes contrainte-déformation du matériau 

obtenu dans les directions circonférentielles et longitudinales et ont mis en évidence un caractère 

anisotropique de leur matériau (Soletti et al. 2010, Mauri et al. 2013).  

 

2.1.4 Compliance  

La compliance artérielle est définie comme la fonction d’amortissement par les troncs artériels 

de la pulsatilité artérielle générée par l’éjection cardiaque intermittente. Elle représente une mesure de 

la capacité de distension d’une structure déterminée. La compliance est liée à la capacité de dilatation 

et de contraction circonférentielle élastique d’une prothèse en réponse à la pression pulsatile. Elle 

correspond à la variation du diamètre interne sous l’influence d’une variation de pression. Elle reflète 

la capacité des vaisseaux artériels à s’adapter aux variations de pression sanguine et l’élasticité du 

vaisseau qui repose sur les fibres élastiques de la média. Il est reconnu que les substituts biologiques 

ont une compliance bien supérieure à celles des matériaux prothétiques et il existe une relation directe 

entre compliance et taux de perméabilité, au sens clinique du terme (Figure 33) (Salacinski et al. 

2001).  
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Figure 33 : Relation compliance / perméabilité des substituts vasculaires 

 (Salacinski et al. 2001) 

 

La non-adéquation de compliance entre artère native et substitut vasculaire lors de pontages 

est à l’origine de thromboses observées lors du remplacement des vaisseaux de petit calibre. Les 

anastomoses sont les zones les plus difficiles à contrôler en terme de compliance, car elles sont le 

siège de fortes variations de compliance. En effet, au niveau de l’anastomose, la compliance chute de 

façon importante (Figure 34) (Sarkar et al. 2006). A 5 mm de part et d’autre de l’anastomose, on 

distingue des zones péri-anastomotiques, où la compliance est fortement augmentée (Figure 34A). Le 

ePTFE, comparé à l’artère possède une faible compliance, une des raisons expliquant son inadéquation 

pour les vaisseaux de petits calibres (Figure 34B). 

 

Figure 34 : Evolution de la compliance en fonction de la localisation (A) et du substitut utilisé (B) 

(Sarkar et al. 2006) 
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Ainsi, la compliance d’un substitut vasculaire doit impérativement être déterminée avant 

l’implantation in vivo. Pour estimer la compliance des prothèses, il est important de pouvoir estimer 

avec précision l’évolution du volume intraluminal de la prothèse sous des charges de pression 

variables. Il convient de reproduire le plus fidèlement possible les ondes de pression générées par le 

flux sanguin et d’analyser les variations de dimensions des prothèses à tester. Selon la norme la norme 

ISO 7198 : 1998, l’appareillage de mesure doit contenir un système permettant de générer un flux 

pulsé à l’intérieur de la prothèse, un dispositif de mesure de la pression capable de mesurer des 

pressions pouvant aller jusqu’au 200 mmHg avec une précision de ± 2 mmHg et un système capable 

de mesurer le diamètre avec une précision de ± 0,02 mm. Le test doit être réalisé sur des échantillons 

de longueur fixe (longueur supérieure à 10 fois son diamètre) à une température de 37 ± 2°C. 

L’utilisation d’un ballon introduit à l’intérieur peut être utilisé. A une pression de 120 mmHg, ce 

ballon doit avoir un diamètre au moins 1,05 fois supérieur à celui du diamètre nominal de la prothèse à 

tester. Le fluide de circulation peut être l’eau distillée, mais d’autres liquides peuvent être envisagés. 

Ainsi, pour évaluer la compliance, on soumet un segment de prothèse maintenu sous tension (de 0,294 

N à 0,588 N) à une pression cyclique d’eau suivant une fréquence de 60 battements par minute (± 10 

battements par minute) en couvrant trois plages de pression avec un minimum et un maximum: 50-90 

mmHg, 80-120 mmHg et 110-150 mmHg. La compliance dynamique périphérique traduit la variation 

relative de diamètre sous charge dynamique cyclique (rapportée à 100 mmHg). Elle est calculée à 

partir du diamètre interne selon la formule : C = [(Dsys-Ddias)/Ddia]/[Psys-Pdias] x104, où Dsys 

correspond au diamètre systolique, Ddia au diamètre diastolique, Psys à la pression intraluminale 

systolique et Pdia : pression intraluminale diastolique). De nombreux dispositifs expérimentaux ont été 

proposés dans la littérature, tels que les systèmes de mesure utilisant des techniques d’imagerie 

(incluant capteur de pression et caméra CCD) (Chen et al. 1999), un système d’échographie (Tai et al. 

2000) et un interféromètre laser (Marelli et al. 2010).  

Cependant, l’évaluation de la compliance pré-implantation reste le critère le moins important 

(Konig et al. 2009). En effet, les processus de remodelage des vaisseaux ont des effets importants sur 

la valeur de la compliance calculée (Opitz et al. 2004). Ainsi, dans l’essai clinique de L’Heureux et 

al., la compliance augmente de 2% à environ 9% pour 100 mmHg au cours des six premiers mois sans 

dilatation concomitante (L'Heureux et al. 2007). Cette hausse de la compliance pourrait être associée à 

la migration ou à la transdifférenciation des cellules musculaires lisses (L'Heureux et al. 2006).  

 

2.1.4.1 Résistance à l’éclatement 

Il s’agit d’évaluer la résistance de la prothèse sous haute pression, sachant que la pression 

sanguine peut augmenter, notamment dans des conditions pathologiques. Les valeurs de pression 

artérielle normales sont comprises entre 140 et 90 mmHg pour la pression systolique et entre 90 et 50 
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mmHg pour la pression diastolique. Pour les cas les plus graves d’hypertension artérielle 

(hypertension de grade 3), les valeurs de pression systoliques sont supérieures ou égales à 180 mmHg 

et celles de la pression diastolique supérieure ou égale 110 mmHg.  

Il existe trois méthodes pour évaluer la résistance à l’éclatement. Le premier principe consiste 

à utiliser un corps solide. C’est la méthode de l’éclatement par sonde. L’échantillon est maintenu sur 

la partie basse d’un dynamomètre dans une pince qui laisse apparaitre par un orifice la membrane de la 

prothèse. Un doigt hémisphérique est fixé sur la traverse mobile. En descendant, le doigt va appliquer 

une pression sur l’échantillon. Il est descendu jusqu’à l’éclatement de l’échantillon. La force à 

l’éclatement caractérise la résistance de la prothèse. Le second principe de mesure de la résistance à 

l’éclatement stipule que la pression appliquée à la surface de l’échantillon doit être uniforme. Le test 

consiste à placer un fragment de prothèse au-dessus d’un diaphragme. La pression exercée par 

l’intermédiaire d’un fluide sur le diaphragme est immédiatement transmise à l’échantillon. La pression 

est progressivement augmentée jusqu'à l’éclatement. La résistance est caractérisée par la pression 

d’éclatement. La dernière méthode est l’éclatement sous pression. Elle consiste à soumettre un 

fragment de prothèse à une pression interne de fluide ou de gaz, augmentée jusqu’à l’éclatement de 

l’échantillon. Comme précédemment, la résistance est caractérisée par la pression d’éclatement.  

Pour les vaisseaux natifs, les valeurs moyennes de résistance à l’éclatement des vaisseaux 

natifs sont de 3073 mmHg pour l’artère thoracique interne et de 2134 mmHg pour la veine saphène 

(Pashneh-Tala et al. 2015). La résistance à l'éclatement de certaines prothèses en ePTFE a été mesuré 

à 1850-2050 mmHg, valeur plus grande que toute pression sanguine physiologique possible (Chen et 

al. 1999).  

 

2.2 Propriétés biologiques requises pour un substitut vasculaire 

Dans des conditions physiologiques, le sang entre en contact avec l’endothélium de la surface 

luminale, qui est tapissé d’une monocouche de cellules endothéliales et présente des propriétés 

anticoagulantes et antithrombotiques. L'utilisation d'un substitut vasculaire représente l'introduction 

d'une surface étrangère dans la circulation. Si un endothélium fonctionnel n’est pas recréé, les 

interactions sang-biomatériau peuvent déclencher une cascade d’évènements biologiques, y compris 

l'adsorption des protéines, l'activation et l'adhésion des plaquettes et leucocytes, l'activation du 

complément et de la coagulation. Ces phénomènes biologiques sont fortement liés entre eux (Figure 

35) (Kwee and Mooney 2015).  
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Figure 35 : Cascade des évènements biologiques possibles après implantation d'un biomatériau 

(Kwee and Mooney 2015) 

 

Dés les premières secondes, après l’implantation du biomatériau, les protéines du tissu 

environnant et du sang (facteur XII, le fibrinogène, IgG, fibronectine, etc.) sont adsorbés à la surface 

du biomatériau pouvant activer la cascade de la coagulation et du complément, les plaquettes et les 

cellules immunitaires (Figure 35a). Les cellules de la phase inflammatoire aiguë, les polynucléaires, 

sont ensuite recrutées et libèrent des produits de dégradation, tels que les enzymes protéolytiques et les 

ROS et sécrètent des chimioattracteurs et des facteurs d'activation pour les cellules immunitaires 

(MCP-1, MIP-1b, Interleukine-8) (Figure 35b). Les macrophages dérivés de monocytes circulants, 

sont alors recrutés sur le matériau et sécrètent des cytokines inflammatoires (TNFα, Interleukine-6, 

MCP-1) pouvant induire un nouveau recrutement de cellules immunitaires. Selon le matériau, ces 

macrophages exprimeront principalement l'un des deux états de polarisation, le phénotype M1 ou M2. 

Le phénotype M1 correspondant à un profil sécrétant des cytokines proinflammatoires généralement 

associé à une inflammation chronique. Les macrophages de phénotype M2 peuvent produire des 

facteurs de croissance et des cytokines régulatrices, associés à un profil anti-inflammatoire (Figure 

35c). Les facteurs de croissance libérés par les macrophages sont responsables de la formation de tissu 

de granulation, composé de fibroblastes et de vaisseaux sanguins nouvellement formés (Figure 35d). 
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La sécrétion non contrôlée de facteurs de croissance par les macrophages peut aboutir à l'activation 

prolongée des fibroblastes à la production excessive de collagène par les fibroblastes pouvant aboutit à 

la fibrose. À la surface du biomatériau, ces macrophages peuvent également former des cellules 

géantes à corps étranger (Figure 35e). Enfin, les cellules dendritiques peuvent activer via le récepteur 

PPR les lymphocytes T cytotoxiques et favorise les réponses des cellules T auxiliaires (Th1, Th2, 

Th17 ou Treg) en fonction de leur microenvironnement (Figure 35e). 

Lors de l’implantation d’un biomatériau, les événements biologiques doivent être maitrisés et 

contrôlés. Le biomatériau utilisé doit induire une réponse appropriée de l’hôte afin d’obtenir une 

intégration optimale du biomatériau. La biocompatibilité des biomatériaux est alors une notion 

fondamentale. Elle a été définie de façon consensuelle sous l’égide d’une société scientifique 

(European Society for Biomaterials), comme la « capacité́ d’un matériau à induire une réponse 

appropriée de l’hôte dans une application spécifique ». La biocompatibilité intègre différentes notions, 

telles que l’absence de toxicité du matériau pour l’organisme (cytotoxicité, génotoxicité et 

carcinogénèse, toxicité systémique).  

 

Figure 36 : Interaction hémostase –inflammation 

 (Gorbet and Sefton 2004) 

 

L’évaluation biologique des dispositifs médicaux est actuellement régie par la norme ISO 10-

993, composée de 18 parties et décrivant les essais à réaliser pour l’évaluation de la biocompatibilité 

de ces dispositifs. La biocompatibilité́ idéale est toujours difficile à atteindre et il faut souvent tendre 

vers un compromis cliniquement acceptable. Les matériaux, destinés à être au contact du sang, 

implique la satisfaction d’exigences particulières en terme de biocompatibilité recouvertes notamment 
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par la notion d’hémocompatibilité. L’inflammation est également un paramètre important à évaluer, 

car elle est en lien direct avec l’hémostase. En effet, lors de l’implantation d’un biomatériau, 

l’implication de la cascade de la coagulation, des plaquettes, des neutrophiles et du complément induit 

une interaction directe entre hémostase et inflammation (Figure 36) (Gorbet and Sefton 2004). 

 

2.2.1 Substitut vasculaire et hémocompatibilité 

Les substituts vasculaires synthétiques utilisés actuellement (Dacron, ePTFE) ne permettent la 

régénération d’un endothélium fonctionnel. Ils disposent donc d’une faible hémocompatibilité, à 

l’origine de complications (hyperplasie intimale, thrombose) et de nombreux échecs thérapeutiques 

dans le remplacement des vaisseaux de petit calibre. L’hémocompatibilité est donc un critère 

fondamental pour les produits issus de l’ingénierie vasculaire. L’hémocompatibilité rend compte de 

l’interrelation dynamique entre une surface artificielle et les réactions de défense non spécifique du 

sang. L’évaluation de l’hémocompatibilité est actuellement régie par la norme internationale NF EN 

ISO 10993- partie 4 (évaluation biologique des dispositifs médicaux - sélection des tests d'interactions 

avec le sang), qui aborde 5 paramètres: hématologie, thrombose, coagulation, plaquettes et système du 

complément. Les normes américaines ASTM F2888-13 et ASTM F 756-00 sont également utilisées 

pour l’évaluation de la formation de thrombus et de l’hémolyse, respectivement. 

L’évaluation de l’hémocompatibilité est effectuée en contact direct ou indirect avec le sang à 

l’aide de différents tests in vitro. L'utilisation du sang humain est plus pertinente car la composition du 

sang diffère considérablement entre différentes espèces, ce qui entraîne une surestimation ou une sous 

estimation des réactions sanguines humaines aux biomatériaux (van Oeveren 2013). Un autre 

déterminant clé à prendre en compte est l’influence des contraintes de cisaillement. En effet, les 

vaisseaux sanguins subissent en permanence les contraintes engendrées par le flux sanguin pulsatile et 

plus particulièrement les contraintes de cisaillement, qui ont grand impact sur l’endothélium et la 

balance hémostatique (cf. partie 1.1.1 Physiologie de la paroi artérielle normale). La valeur de la 

contrainte de cisaillement (τ) peut être calculée par la formule suivante : τ = 32Qη/(πD 3) où Q est le 

débit, η est la viscosité et D est le diamètre du vaisseau. La contrainte de cisaillement est augmentée 

en regard des anastomoses et l’hémocompatibilité des substituts est alors impactée. Enfin, même si le 

modèle in vitro est très intéressant, il peut être aussi être considéré comme le pire des cas, car les 

produits d’activation s'accumulent sans être éliminées par les reins ou le foie ou d'autres organes (van 

Oeveren 2013).  

 



REVUE BIBLIOGRAPHIQUE – CAHIER DES CHARGES DES SUBSTITUTS VASCULAIRES 

 63 

2.2.1.1 Exploration de l’hémostase 

2.2.1.1.1 Exploration de l’agrégation et de l’activation plaquettaires 

Physiologie de l’hémostase primaire 

L'hémostase primaire correspond aux mécanismes initiaux mis en jeu pour arrêter l'hémorragie 

survenant au niveau d'une plaie et consiste principalement en l’activation des plaquettes. Ces dernières 

sont des cellules anucléées, en forme de disque, d'un diamètre de 3 à 4 µm. Elles sont dérivées de 

mégacaryocytes de la moelle osseuse. Dans des conditions physiologiques, elles circulent dans le sang 

dans un état inactif, maintenu par la prostaglandine I2 sécrétée par l’endothélium. Le processus 

hémostatique physiologique est déclenché par une perturbation de la paroi vasculaire et par 

l'exposition des composants sous-endothéliaux (Figure 37) (Gresele et al. 2008).  

 

Figure 37 : Mécanismes plaquettaires lors de l’hémostase primaire 

 (Gresele et al. 2008) 

 

Trois grandes fonctions contribuent aux propriétés hémostatiques des plaquettes : leur capacité 

à adhérer à la surface d’un vaisseau lésé, à s’activer en réponse aux protéines matricielles et à des 

agonistes solubles et à s’agréger entre elles pour former le clou hémostatique (Jackson 2011). 

L’adhérence initiale des plaquettes est sous dépendance du facteur de Willebrand qui se lie à la GP Ib-

IX et à la GP IIb-IIIa. La GP Ib-IX est exprimée de façon constitutive à la surface des plaquettes au 

repos, elle ne se lie au facteur Willebrand qu'après interaction avec la matrice sous-endothéliale. Cette 

liaison entraine, par la portion cytoplasmique du complexe GP Ib-IX, une activation des filaments 
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d'actine résultant en une contraction des plaquettes avec formation de pseudopodes. Après adhésion, 

les plaquettes sont activées par le collagène sous-endothélial et par la thrombine générée à leur 

surface. Les plaquettes interagissent avec le collagène par la GP Ia-IIa et avec la thrombine par son 

récepteur fonctionnel. La thrombine active les plaquettes par l'intermédiaire de protéines G couplées 

au récepteur de la thrombine (protéine Gp, qui active la phospholipase C et protéine Gi, qui inhibe 

l'activité́ de l’adénvlate cyclase et réduit le taux d'AMPc). L'augmentation du calcium cytosolique et 

l'activation de la protéine kinase C ont pour conséquence l'activation de la phospholipase A, qui clive 

l'acide arachidonique des phospholipides membranaires en prostaglandines G2, puis H2 par la cyclo-

oxygénase. La PGH2 est convertie en thromboxane A2, puis thromboxane B2 inactive, dont les 

métabolites sont excrétés par l'urine. L'activation plaquettaire entraine la contraction des microtubules 

et la libération du contenu des granulations endogènes. Les plaquettes activées sécrètent du 

thromboxane A2, le contenu de leurs granules denses contenant l’ADP et celui des granules alpha 

contenant le facteur de Willebrand, la thrombine et d’autres facteurs de croissance qui activent les CEs 

et d’autres plaquettes. La thrombine, le fibrinogène, le collagène et certaines molécules dérivées de 

cellules inflammatoires ou de plaquettes, telles que le facteur d'activation des plaquettes (PAF) ou la 

cathepsine G, sont également de puissants activateurs plaquettaires. L'activation plaquettaire entraine 

un changement conformationnel de la GP IIb-IIIa, permettant la liaison à des protéines adhésives 

solubles telles que le fibrinogène ou le facteur de Willebrand et provoquant une agrégation 

plaquettaire (Gresele et al. 2008).  

 Les plaquettes peuvent également être activées par les contraintes de cisaillement. En effet, il 

a été largement démontré que des contraintes de cisaillement élevées pouvaient stimuler les plaquettes 

et les cellules endothéliales (Nobili et al. 2008, Hosseinzadegan and Tafti 2017) . Une contrainte de 

cisaillement élevée entraîne un dépôt de plaquettes plus important et un dépôt de fibrine plus faible. 

Un flux turbulent peut également induire une agrégation plaquettaire même en l'absence de tout autre 

facteur exogène (Gorbet and Sefton 2004). 

 

Plaquettes et biomatériaux 

Les complications thrombotiques liées aux substituts vasculaires sont connues pour être liées à 

leur capacité à activer les plaquettes. Les protéines rapidement adsorbées à la surface du biomatériau, 

en particulier le fibrinogène, jouent un rôle essentiel dans l'adhésion plaquettaire (Gorbet and Sefton 

2004). La réponse plaquettaire est influencée par les caractéristiques physiques de surface et la 

composition chimique du biomatériau (Xu et al. 2014). Ainsi, il a été démontré qu’une rugosité du 

matériau pouvait entrainer une diminution de l'adhérence plaquettaire lorsque les surfaces utilisées 

sont hydrophiles et une augmentation avec des surfaces hydrophobes (van Oeveren 2013). 
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L’analyse des plaquettes est un élément clé dans l’évaluation de l’hémocompatibilité des 

substituts vasculaires. Plusieurs outils sont décrits dans la littérature pour évaluer l’activation 

plaquettaire in vitro : la microscopie à force atomique pour calculer les forces de liaison entre les 

récepteurs GP IIb-IIIa et le fibrinogène (Samuel et al. 2015), la microscopie électronique à balayage 

pour mettre en évidence un éventuel changement de morphologie et la présence de fibrine (Leszczak 

and Popat 2014, Alexandre et al. 2015), l’aggrégomètre pour mesurer la cinétique d'agrégation des 

plaquettes sanguines (Fent et al. 2015, Samuel et al. 2015). Enfin, des marqueurs d’activation 

plaquettaire, tels que la p-sélectine, GP IIb-IIIa, β-TG, PF-4 et MMP-2, peuvent être mis en évidence 

par cytométrie en flux (Samuel et al. 2015), immunomarquage (de Torre et al. 2015, Samuel et al. 

2015), zymographie (Leszczak and Popat 2014), western blot et test enzymatique par 

immunoadsorption (Leszczak and Popat 2014, Stang et al. 2014). Au regard de la littérature, selon les 

auteurs et selon les techniques employées, l’activation plaquettaire in vitro peut être étudiée en 

utilisant soit du plasma riche en plaquettes (Leszczak and Popat 2014, Stang et al. 2014, Alexandre et 

al. 2015, Samuel et al. 2015), soit des plaquettes lavées (Leszczak and Popat 2014, Fent et al. 2015, 

Samuel et al. 2015), soit du sang total (Leszczak and Popat 2014, de Torre et al. 2015), tous obtenus à 

partir de sang prélevé sur support citraté. Il est extrêmement important d'utiliser des plaquettes 

fraîchement préparées, provenant de donneurs sains et prélevé de façon atraumatique afin d’éviter leur 

activation (van Oeveren 2013).  

Il ne semble pas exister de consensus concernant le temps de mise en contact avec 

l’échantillon à tester et les plaquettes à étudier. En effet, selon les études, ce temps peut varier de 20 

minutes à 2 heures (Leszczak and Popat 2014, Stang et al. 2014, Alexandre et al. 2015, de Torre et al. 

2015, Fent et al. 2015, Samuel et al. 2015). Cependant, il peut être impératif de limiter le temps de 

contact avec le sang dans un modèle in vitro. En effet, les produits d’activation s'accumulent sans être 

éliminées par les reins ou le foie ou d'autres organes. De plus, l'adhésion aux plaquettes est un 

phénomène très rapide, qui se déroule de quelques secondes à quelques minutes. Enfin, les résultats 

peuvent être biaisés par des effets indépendants de la matière, comme la dénaturation ou l'agrégation 

des protéines (van Oeveren 2013). 

Etant donné l’importance des contraintes de cisaillement sur l’activité plaquettaire, des auteurs 

développent des modèles de flux pour recréer in vitro les contraintes hémodynamiques du sang. Ces 

systèmes sont ensuite utilisés lors de l’évaluation de l’hémocompatibilité des substituts vasculaires et 

plus particulièrement pour l’activation plaquettaire. Deux types de modèles de flux in vitro sont 

principalement utilisés: le système « Chandler Loop » et le système « roller pump closed-loop ». Le 

système « Chandler Loop » est constitué d’un tube partiellement fermé et rempli d'air. Lors de la 

rotation, les dispositifs dans le tube circulent de manière répétitive à travers l'interface air-liquide 

(Chandler 1958). L'utilisation de ce système peut induire des artefacts en raison des forces majeures 

appliquées aux éléments sanguins et de la dénaturation des protéines à l'interface air-liquide. Le 
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système « roller pump closed-loop » est un modèle efficace, mis seulement pour des temps courts de 

circulation. En effet, il entraine des dommages intrinsèques au sang, réduisant la sensibilité et ne 

permettant pas une exposition prolongée au sang (van Oeveren et al. 2012). Pour surmonter les 

inconvénients de ces deux modèles précédents, le système « Hemobile » a été développé. Il se 

compose d'un dispositif mécanique simple qui génère un mouvement semi-circulaire. En outre, le tube 

ne contient pas d'air et il n'y a pas de dispositif mécanique de compression du tube. De cette façon, les 

dommages intrinsèques au sang sont réduits (van Oeveren et al. 2012). De nouveaux systèmes ont été 

développés comme le système « Hemocoater »., qui ne provoquait pas de dommages sanguins et 

permettait une évaluation plus fiable de l’activation plaquettaire (Boudot et al. 2016). 

 

2.2.1.1.2 Exploration de la coagulation 

Physiologie de la coagulation 

 
Figure 38 : Initiation et propagation de la coagulation  

 (Madhusudhan et al. 2016) 
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L’analyse de la coagulation est également une étape fondamentale dans l’évaluation de 

l’hémocompatibilité. Après la mise en place de l’hémostase primaire, des protéines circulantes sont 

activées en cascade. Il s’agit du phénomène de coagulation. Elle met en jeu 2 voies, extrinsèque et 

intrinsèque, chacune avec un mécanisme unique par lequel la coagulation est initiée. Les 2 voies 

aboutissent à la production de thrombine et induisent la transformation du fibrinogène en fibrine 

(Figure 38) (Madhusudhan et al. 2016). La voie extrinsèque constitue la phase d’initiation du 

processus de coagulation. Elle est initiée par l’exposition du FT, protéine transmembranaire absente du 

système vasculaire dans les conditions physiologiques. Lors d’une lésion de la paroi vasculaire et / ou 

de l'activation des cellules endothéliales, le FT est exposé au sang et se lie au facteur VII, permettant 

l’activation du facteur VII en facteur VIIa. Le complexe FT-FVIIa clive le facteur IX et le facteur X 

en facteur IXa et facteur Xa. La voie intrinsèque peut également être impliquée dans la cascade de la 

coagulation. La coagulation plasmatique peut, dans certaines conditions (infection, inflammation, 

activation de la cellule endothéliale) être activée sur une surface chargée négativement. Ce système 

d'activation met en jeu plusieurs protéines de la phase dite « contact » (facteurs XII, XI, kininogène, 

prékallicréine) et est en relation avec les protéines de l'inflammation. L’activation du facteur XII en 

XIIa conduit en cascade à l’activation du facteur XI en XIa puis du facteur IX en facteur IXa. Associé 

au facteur VIIIa le facteur IXa, permet l’activation du facteur X. La voie commune est constituée par 

le facteur Va et le cofacteur du facteur Xa. Le facteur Xa se complexe au facteur Va, formant le 

complexe de prothrombinase, qui clive le facteur II (prothrombine) générant la thrombine. La phase 

d'initiation est suivie de la phase d'amplification, dans laquelle la thrombine active le facteur V, le 

facteur VIII et le facteur XI. La cascade de la coagulation est régulée par différents mécanismes.  

La plupart des facteurs d’activation de la coagulation sont des serines protéases. Or, le plasma 

contient plusieurs inhibiteurs de la protéase, tels que l'inhibiteur de la protéase α1, l'α2-

macroglobuline, le cofacteur II de l'héparine et l'antithrombine III. L'antithrombine III neutralise le 

facteur Xa et la thrombine est également capable d'inhiber les facteurs IXa, XIa et XIIa. Le complexe 

FT-VIIa est inhibé, quant à lui, par le TFPI. La majeure partie du TFPI se situe sur la surface luminale 

de l'endothélium et est libéré lors d’injection d'héparine. Les plaquettes portent également 10% du 

TFPI total, qui est libéré après stimulation par la thrombine et d'autres agonistes. Le TFPI peut 

également être libéré par les monocytes activés. Le TFPI comporte deux sites inhibiteurs, un pour le 

facteur Xa et un pour le complexe FT-VIIa. L'endothélium participe également à la régulation de la 

thrombose par la TM. La thrombine se lie à la TM, présentes sur les cellules endothéliales. Le 

complexe thrombine/TM active la protéine C, protéine dépendante de la vitamine K qui inactive le 

facteur Va et VIIIa. La protéine S, également une protéine dépendante de la vitamine K, est un 

cofacteur nécessaire pour la protéine C activée (Gorbet and Sefton 2004). 
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Coagulation et biomatériau 

Lors de l’implantation d’un biomatériau, l'adsorption des protéines est le premier événement 

se produisant, pouvant entraîner l'activation de la voie intrinsèque. Le fibrinogène est la protéine 

adsorbée en plus grande quantité, davantage sur les surfaces hydrophobes qu’hydrophiles. Après le 

fibrinogène, se rajoutent sur la surface l’albumine, des γ-globulines, la fibronectine, des lipoprotéines, 

le facteur XII, le KPMH, la prékallikréine, le plasminogène, le complexe von Willebrand-facteur VIII 

(Gorbet and Sefton 2004). L’exploration de la coagulation est donc un paramètre important . 

L'effet des biomatériaux sur l'activation de la voie extrinsèque ou intrinsèque peut être évalué. 

Plusieurs paramètres sont utilisés dans la littérature, le temps de céphaline activée (TCA), le taux de 

prothrombine (TP), le fibrinogène (FIB-C) et le temps de thrombine (TT) (Liu et al. 2017). Le TCA 

mesure le temps de coagulation après recalcification d’un plasma citraté appauvri en plaquettes et 

activation de la phase contact de la coagulation. La céphaline se substitue dans ce test aux 

phospholipides procoagulants plaquettaires. L’étude du TCA permet d’explorer la voie intrinsèque de 

la coagulation. Si le TCA d’un donneur sain diminue suite à un contact avec le biomatériau, le 

biomatériau peut être considéré comme activateur de la coagulation. Selon la norme ASTM F2382-04, 

on considère un biomatériau activateur de la coagulation, si le TCA est inférieur à 25% du TCA 

témoin. Le taux de prothrombine (TP) explore la voie directe (dite « extrinsèque ») de la coagulation. 

Le temps de Quick mesure le temps de coagulation d’un plasma citraté pauvre en plaquettes, après 

recalcification et activation par une thromboplastine (source de FT et de phospholipides 

procoagulants). Le temps de Quick est ensuite exprimé en pourcentage de la normale, correspondant 

au TP. Le temps de thrombine (TT) est le temps de coagulation d’un plasma citraté en présence de 

thrombine. Il explore les premières étapes de la fibrinoformation (action protéolytique de la thrombine 

et polymérisation) soit le facteur I ou fibrinogène, mais pas la stabilisation du caillot par le facteur XIII 

(facteur de stabilisation de la fibrine). Enfin, la fonctionnalité du fibrinogène peut être analysée, par la 

technique chronométrique de Von Clauss : en présence d’un excès de thrombine et de concentrations 

faibles de fibrinogène, le temps de coagulation est proportionnel au fibrinogène « fonctionnel». Le 

temps mesuré est transformé en g/l grâce à une droite d’étalonnage effectuée avec un plasma témoin 

dont la concentration en fibrinogène est connue.  

Les contraintes de cisaillement influencent également la cascade de la coagulation, en agissant 

notamment sur le facteur VIIa et la génération de thrombine. En effet, le facteur VIIa augmente avec 

la contrainte de cisaillement. A faible débit, une quantité significative de thrombine est produite après 

un long temps de latence (plus de 10 heures); à débit modéré, une génération significative de 

thrombine est produite en peu de temps (en quelques minutes); à fort débit, de faibles taux de 

thrombine sont produits en quelques secondes (Gorbet and Sefton 2004). 
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2.2.1.1.3 Exploration du thrombus  

Physiologie de la thrombose 

La formation de thrombus est la conséquence d'un comportement fonctionnel anormal de 

l'hémostase qui est constitué de quatre phases : la vasoconstriction (Figure 39A), l’hémostase primaire 

(Figure 39B) et secondaire (Figure 39C) et la fibrinolyse (Figure 39D) (Cito et al. 2013).  

 

Figure 39 : Formation du thrombus  

(Cito et al. 2013) 

 

Histologiquement, la thrombose est une masse sanguine solide (le thrombus) adhérant ou non 

à la paroi et formée d’agrégats plaquettaires, de fibrilles de fibrine et de globules rouges en 

proportions variables selon les conditions. Un thrombus peut évoluer vers la résolution naturelle par 

fibrinolyse, processus permettant l’élimination des caillots, une fois l'hémostase atteinte. Le principal 

médiateur de la fibrinolyse est la plasmine, qui élimine la fibrine et produit des produits de 

dégradation de la fibrine. Ainsi, la fibrinolyse provoque la dégradation progressive du réseau de 

fibrine et favorise de manière concomitante la création de nouveaux tissus. Cependant, dans certaines 

conditions, le thrombus peut rester persistant dans l’intima et être graduellement transformé en tissu 

fibreux, contribuant à la progression d’une lésion pariétale préexistante, ou enfin à l’occlusion de la 

lumière vasculaire (Cito et al. 2013).  
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Dans des conditions physiologiques, l'endothélium vasculaire a un rôle clé dans le maintien de 

la balance hémostatique, car les molécules sécrétées par l'endothélium agissent pour prévenir la 

formation des thrombi et réguler le tonus vasculaire. La production d'oxyde nitrique (NO) par les 

cellules endothéliales permet d’inhiber l’adhésion, l’agrégation et la libération des granules 

plaquettaires. De plus, il inhibe l'adhérence et l'activation des leucocytes (Naghavi et al. 2013). Dans 

l'endothélium sain, le NO favorise la fibrinolyse par la régulation de l'activateur du plasminogène et de 

l'inhibiteur du plasminogène-1. La formation de thrombus est également inhibée par le TFPI, qui se lie 

et inactive le facteur Xa et le complexe FT/VIIa. La thrombomoduline bloque la coagulation en liant la 

thrombine et en stimulant l'activation de la protéine C, qui inactive les facteurs de coagulation VIIIa et 

Va, tandis que les protéoglycanes d'héparine sulfate servent de cofacteurs à l'inhibiteur de protéase 

antithrombine III, ce qui inhibe plusieurs facteurs de coagulation et la thrombine (cf. partie 2.2.1.1.2 

Exploration de la coagulation) (Figure 40a) (Pober and Sessa 2007, Lavery et al. 2017). Le NO 

diminue également la prolifération des CMLs et la production d'ECM favorisant la vasodilatation 

(Figure 40b) (Pober and Sessa 2007, Lavery et al. 2017).  

 

Figure 40 : Régulation de l’hémostase par l’endothélium 

 (Pober and Sessa 2007) 

 

Le NO est produit par une famille d'enzymes, les NO-synthases, à partir d'un substrat 

commun, la L-arginine. Trois types de NO-synthases ont été caractérisés : la NO-synthase inductible 

macrophagique, la NO-synthase constitutive du système nerveux central et la NO-synthase 

constitutive spécifique de l'endothélium vasculaire. Au niveau de la paroi vasculaire et dans des 
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conditions physiologiques, la NO-synthase endothéliale (eNOS) est présente constitutivement dans 

l'endothélium. La NO-synthase inductible peut apparaitre dans les cellules vasculaires en réponse à 

des stimuli pathologiques. Dans les cellules endothéliales, le NO est synthétisé lors de la conversion 

de la L-arginine en L-citrulline, une réaction qui est catalysée par la eNOs, assurant un faible taux 

basal de NO. La eNOS peut être activée de manière calcium-dépendante ou calcium-indépendente 

(Figure 41) (Zhao et al. 2015). 

 

Figure 41 : Mécanisme de production du NO par les cellules endothéliales 

 (Zhao et al. 2015) 

 

La eNOS peut être activée par l’intermédiaire d’agonistes, comme l'acétylcholine, la 

bradykinine et l'histamine. Ces derniers agissent sur des récepteurs spécifiques, situées sur la 

membrane des cellules endothéliales, entrainant une augmentation de la concentration intracellulaire 

de calcium. L’augmentation des contraintes de cisaillement peut également accroitre la concentration 

intracellulaire de calcium. En se fixant sur la calmoduline (CaM) présente sur la eNOS, le calcium 

provoque le déplacement de la liaison inhibitrice entre la eNOS et la cavéoline, rendant ainsi la eNOS 

fonctionnelle. La formation du complexe Ca2+/CaM est essentielle à l’activation de la eNOS dite « 

Ca2+ dépendante » (Zhao et al. 2015).  

La régulation de la eNOS peut également être obtenu par phosphorylation de différents résidus 

de la protéine. La eNOS peut notamment être phosphorylée sur des résidus sérine (Ser), thréonine 

(Thr). Les sites les plus reconnus dans la littérature sont l’activation de l’enzyme par phosphorylation 

du résidu Ser1177 et son inhibition par la phosphorylation du résidu Thr495 (Fleming 2010). Le résidu 

Ser1177 est phosphorylé par différentes kinases, en particulier Akt mais aussi par la PKA. Cette 

phosphorylation est stimulée par divers mécanismes dont principalement les contraintes de 

cisaillement (PKA et Akt dépendant), l’hypoxie, la stimulation β3-adrénergique et divers agonistes 
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(VEGF, insuline, oestrogènes, bradykinine). D’autres résidus sérines peuvent être impliqués telles que 

les Ser635 (Zhao et al. 2015). La NO synthase est ensuite responsable de la conversion de la L-

arginine et de l’O2 en NO, L-citrulline et H2O. 

 

Thrombose et Biomatériaux 

La lésion endothéliale est fréquente lors de l’utilisation de dispositifs médicaux vasculaires, 

pouvant provoquer une inflammation et des conditions prothrombotiques. La régénération de 

l'endothélium vasculaire est souvent incomplète voir absente et les cellules endothéliales exposées au 

biomatériau peuvent présenter des propriétés physiologiques anormales, caractérisées par des 

phénotypes proinflammatoires et procoagulants. En outre, la perte de capacité des cellules 

endothéliales à produire certaines molécules, telles que le NO, entraine une prolifération et migration 

des CMLs, contribuant à l'hyperplasie intimale. Bien qu’il existe des matériaux moins thrombogènes, 

tout matériau étranger implanté dans l’organisme déclenche un certain degré́ de thrombogénicité.  

Pour évaluer la thrombogénicité des substituts vasculaires, en plus de l’évaluation de 

l’activation plaquettaire et de la cascade de la coagulation, les auteurs étudient le thrombus formé par 

microscopie (analyse de la taille) (Kealey et al. 2010) ou déterminent le poids du thrombus formé ou 

une analyse gravimétrique (poids du thrombus) (Remy et al. 2013), technique préconisée par la norme 

ISO 10-993 partie 4. Le NO et la balance FT/ TM, comme décrit ci-dessus, sont également des 

éléments clés à prendre en compte dans la prévention des thromboses. L’un des enjeux de l’ingénierie 

vasculaire est de créer des substituts permettant la régénération d’un endothélium fonctionnel. Ainsi, 

après avoir démontré la compatibilité des matériaux avec l’adhésion et la prolifération de cellules 

endothéliales et/ou musculaires lisses, les auteurs s’intéressent à la fonctionnalité des cellules 

endothéliales à travers l’étude de la production de NO, de FT et de TM. La production de NO est 

explorée dans la littérature à travers différentes techniques (Paul et al. 2011, Hoshi et al. 2013, Zhu et 

al. 2015). Les produits finis obtenus par dégradation du NO peuvent être dosés (nitrites/nitrates) par 

dosage colorimétrique (Griess) ou fluorimétrique (DAN). Cependant, ces techniques sont peu 

sensibles. Le NO peut être étudié grâce à l’utilisation de sondes fluorescentes piégeant le NO. 

L’inconvénient majeur de cette technique réside dans le caractère très labile du NO (quelques 

secondes). Enfin, les phosphorylations de la NOsynthase peuvent être analysées par Western Blot. La 

balance FT/THBM est explorée à l’aide de différents tests : le dosage du facteur Xa (Tunstall et al. 

1994, Rubens et al. 1997, Motlagh et al. 2006), du FT et de TM (She et al. 2007, Thébaud et al. 2010) 

par immunoadsorption enzymatique, la mise évidence de FT et TM par immunofluorescence et l’étude 

de l’activité de la protéine C. 
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2.2.1.2 Exploration des éléments figurés du sang 

2.2.1.2.1 Exploration de l’activation des leucocytes 

Lors de leur exposition à des surfaces artificielles, les leucocytes peuvent subir des 

modifications morphologiques et fonctionnelles. Ils sont les principaux acteurs dans la réponse 

inflammatoire suite à l’introduction de dispositifs cardiovasculaires (Gorbet and Sefton 2004). 

 En plus de leur rôle dans l’inflammation, les leucocytes sont étudiés lors de l’exploration de 

l’hémocompatibilité, car ils jouent un rôle dans l’hémostase. En effet, les leucocytes régulent la 

cascade de coagulation et interagissent avec les cellules endothéliales et les plaquettes. Dans des 

conditions physiologiques, les leucocytes favorisent le maintien de la fluidité du sang, en exprimant 

notamment le facteur anticoagulant du récepteur de la protéine C endothéliale (EPCR), la 

thrombomoduline (TM) et l'inhibiteur de la voie du facteur tissulaire (TFPI) . Cependant, dans des 

conditions proinflammatoires ou apoptotiques, les leucocytes peuvent rapidement subir une 

transformation phénotypique, synthétisant et sécrétant des facteurs ou agents procoagulants qui 

activent la coagulation (Figure 42) (Swystun and Liaw 2016).  

 

Figure 42 : Régulation de la cascade de la coagulation par les leucocytes  

(Swystun and Liaw 2016) 
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Les monocytes sont la plus grande source intravasculaire de Facteur Tissulaire (FT) (Butenas 

et al. 2005). L’exposition à des agents, favorisant l'inflammation et /ou l'apoptose, augmente l'activité 

du FT monocytaire et/ou la génération de thrombine médiée par le FT (Swystun and Liaw 2016). Les 

neutrophiles stimulés libèrent des métalloprotéinases matricielles et des sérines protéases telles que la 

cathepsine G et l'élastase. Ces enzymes favorisent l'activation de la coagulation, notamment en 

agissant sur les cofacteurs d'activation V, VIII et X. Ils peuvent également dégrader les facteurs 

anticoagulants tels que l'antithrombine, le facteur II et/ou le TFPI (Swystun and Liaw 2016). 

Les motifs moléculaires associés aux dégâts cellulaires (DAMP), comprenant notamment les histones, 

sont libérés des noyaux des leucocytes activés ou apoptotiques et favorisent l'activation de la 

coagulation. Les DAMPs peuvent inhiber les voies anticoagulantes en protégeant la thrombine contre 

l'inactivation médiée par l'antithrombine et en compromettant l’activation de protéine C par le 

complexe Thrombine/TM (Ammollo et al. 2011). Les médiateurs libérés par les leucocytes activés 

peuvent également influencer l'activité hémostatique de l'activation endothéliale et plaquettaire, 

notamment par l’intermédiaire des histones qui stimulent le relargage du facteur de Willebrand (Lam 

et al. 2016). 

L'activation des leucocytes peut être mesurée en étudiant par cytométrie en flux, la présence 

de certains facteurs procoagulants produits par les leucocytes. Cependant, peu d’études explorent 

l’activation leucocytaire (Dey et al. 2010). L’état de surface des matériaux est un caractère important à 

prendre en compte, car il a été démontré qu'il existait différents mécanismes d’adhésion pour les 

leucocytes, en fonction de l'hydrophilie de la surface à laquelle ils adhéraient (Eriksson and Nygren 

2001). Concernant les contraintes de cisaillement, peu d’études étudient son influence sur l’activation 

des leucocytes. Concernant l’influence des contraintes de cisaillement sur l’adhésion des leucocytes, 

des résultats contradictoires ont été obtenus, selon les études révisées par Gorbet et al. (Gorbet and 

Sefton 2004). En effet, le flux permettrait de réduire, d'augmenter ou de laisser une adhésion des 

leucocytes inchangée sur différents substrats. 

 

2.2.1.2.2 Exploration de l’hémolyse 

La notion d’hémocompatibilité implique que le biomatériau n’induise pas d’hémolyse. Les 

principaux acteurs dans le processus d'hémolyse sont les globules rouges et les plaquettes. La fonction 

et la morphologie des globules rouges peuvent être altérées par contacts répétés avec les surfaces 

artificielles. L’utilisation de substituts vasculaires peut, en effet, engendrer des turbulences du courant 

sanguin à l’origine de lésions des érythrocytes pouvant aboutir à leur destruction. L'hémolyse résulte 

essentiellement de l'augmentation de la pression osmotique des globules rouges. Au cours de 

l'hémolyse, la rupture des globules rouges se produit et l’hémoglobine est libérée des globules rouges.  
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L’évaluation de l’hémolyse, étape cruciale dans l’évaluation de l’hémocompatibilité, peut être 

réalisée in vitro grâce au test d’hémolyse. La majorité des études utilisent ce test dans l’évaluation de 

l’hémocompatibilité des produits d’ingénierie vasculaire (Mercado-Pagan et al. 2014, Caracciolo et al. 

2017, Li et al. 2017, Zamani et al. 2017) . Ce test est réalisé avec du sang recueilli sur support citraté 

et mis en contact avec le biomatériau à tester. Le principe de ce test repose sur le dosage de 

l’hémoglobine et le calcul de l’index hémolytique (IH) défini par la formule IH = (Hémoglobine libre 

dans le surnageant/ Hémoglobine totale du substrat sanguin) x100. Selon la norme ASTM F756-00 

(2000), les biomatériaux peuvent être classés en trois catégories différentes selon leur indice 

hémolytique. Les matériaux avec des taux d'hémolyse supérieurs à 5% sont considérés comme 

hémolytiques; tandis que ceux avec indice hémolytique compris entre 5% et 2% sont classés comme 

légèrement hémolytiques. Lorsque le matériau présente un pourcentage d'hémolyse inférieur à 2%, il 

est considéré comme un matériau non hémolytique.  

Le flux a également une forte influence sur l’hémolyse. En effet, des flux turbulents peuvent 

causer une hémolyse mécanique des globules rouges. Ainsi, des systèmes dynamiques sont de plus en 

plus développés, afin de modéliser les effets des contraintes de cisaillement sur l’hémolyse. Bien que 

de nombreux modèles d'hémolyse aient été proposés dans la littérature scientifique au cours des 

dernières décennies, la modélisation idéale n'a pas encore été mise au point (Yu et al. 2017). Il a été 

démontré que la rugosité du matériau avait une forte influence sur l’hémolyse. La rugosité agit surtout 

indirectement sur l’hémolyse, en perturbant le flux (Maruyama et al. 2006). 

 

2.2.1.3 Exploration de la cascade du complément  

Le système du complément est en forte interaction avec l’hémostase. Son exploration est donc 

primordiale pour évaluer l’hémocompatibilité d’un substitut vasculaire.  

 

2.2.1.3.1 Mécanismes de la cascade du complément  

Le système du complément comprend plus de 50 protéines, plasmatiques ou à la surface des 

cellules, participant à l’immunité adaptative et innée. Son activation peut être initiée par trois voies 

distinctes : la voie classique, la voie alterne et la voie des lectines. La cascade du complément est 

composée d’une phase initiatrice, qui aboutit par divers intermédiaires à l’activation du complément, 

d’une phase d’amplification et d’une phase effectrice (voie terminale commune), à l’origine des 

différentes fonctions du complément. L’activation de la cascade du complément conduit à la formation 

d’un complexe d'attaque membranaire terminal (MAC) (Figure 43) (Trouw et al. 2017).  
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Figure 43 : Système du complément 

 (Trouw et al. 2017) 

 

Trois voies permettent l’activation de la cascade du complément. La voie classique est initiée 

par la liaison de la protéine C1q à l’un de ses ligands, majoritairement représentés par les 

immunoglobulines IgG et IgM. Les ligands peuvent également être des particules microbiennes ou des 

protéines inflammatoires (Wallis et al. 2010). Le C1q constitue la protéine de reconnaissance du 

complexe macromoléculaire C1 (C1qr2s2). La fixation du C1q à son ligand induit une auto-activation 

du C1r, qui peut alors cliver et ainsi activer le C1s. Le C1s activé agit en réalisant deux clivages 

protéolytiques successifs: celui du composant plasmatique C4, formant ainsi du C4a, anaphylatoxine 

et du C4b qui se fixe de façon covalente à la surface-cible ; et celui du composant plasmatique C2, 

formant ainsi du C2a et du C2b. Cette cascade de protéolyses aboutit à la formation, sur la surface 

activatrice, d’un complexe C4b2a, qui correspond à une C3 convertase classique, dont l’activité́ 

enzymatique est portée par la sous-unité C2a (Wallis et al. 2010). La voie des lectines est également 

déclenchée par une liaison spécifique ligand-protéine de reconnaissance. La protéine de 

reconnaissance est la protéine MBL ou la ficoline, dont les structures sont proches de celles du C1q. 

La MBL ou la ficoline peuvent s’associer à des protéases à serine, MASP-1, MASP-2 et MASP-3 et 
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ainsi former les complexes MBL/MASP-2 ou ficoline/MASP-2 capables d’activer le complément 

(Wallis et al. 2010). La MASP-2 possède une activité catalytique similaire à celle de C1s, lui 

permettant de cliver les protéines C4 et C2 et donc de former une C3 convertase identique à celle issue 

d’une activation par la voie classique (Rossi et al. 2001). Contrairement à la voie classique et celle des 

lectines, la voie alterne n’est pas déclenchée par une liaison spécifique ligand-protéine de 

reconnaissance. Cette voie est initiée par une hydrolyse spontanée du C3, formant du C3(H2O). En cas 

de liaison non régulée à une surface activatrice (agents pathogènes étrangers ou issus de l’hôte, tels 

que les cellules tumorales ou apoptotiques), cette voie aboutit à la formation d’une C3 convertase 

alterne tissulaire et à l’activation du complément. En effet, le C3(H2O) est capable de lier le fragment 

Bb du Facteur B (FB). Cette liaison induit des changements de conformation du FB, permettant son 

clivage protéolytique en facteurs Bb et Ba par le facteur D. Le fragment Ba est libéré et le fragment 

Bb, qui porte l’activité enzymatique, reste associé au C3b, formant ainsi une C3 convertase alterne 

(C3bBb) (Nesargikar et al. 2012). 

A l’issue des 3 voies d’activation, deux C3 convertases peuvent être formées : C4b2a, la C3 

convertase classique et C3bBb, la C3 convertase alterne. Ces deux complexes moléculaires ont une 

même activité́ enzymatique qui assure le clivage de la protéine C3 en C3a et C3b. L’anaphylatoxine 

C3a, libérée en phase fluide, possède des activités biologiques importantes dans la réaction 

inflammatoire. La C3b se fixe de façon covalente à une surface activatrice sur un résidu thioester. Son 

devenir est multiple et détermine les différentes voies effectrices du système du complément 

(Nesargikar et al. 2012). Dans la voie d’amplification, la C3, nouvellement formée, peut s’associer 

avec une nouvelle molécule de facteur B pour former une nouvelle C3 convertase alterne, clivant de 

nouvelles molécules C3 et ainsi participant à la boucle amplificatrice de la voie alterne. La voie alterne 

peut également amplifier l’activation du complément initiée par les deux autres voies, classique et des 

lectines. Ce mécanisme permet l’opsonisation de la surface activatrice, c’est à dire son recouvrement 

rapide par du C3b. La voie terminale commune est déclenchée par la liaison de C3b à C4b2a (C3 

convertase classique) ou C3bBb (C3 convertase alterne), formant ainsi respectivement C4bC2aC3b 

(C5 convertase classique) et C3bBbC3b (C5 convertase alterne). Ces C5 convertases classiques ou 

alternes lient puis clivent, C5 via leur sous-unité C2a ou Bb, respectivement. Cette protéolyse du C5 

induit la libération en phase fluide de l’anaphylatoxine C5a et du fragment C5b. C5b permet la liaison 

de la protéine C6, qui stabilise ce complexe soluble, puis de la protéine C7. La liaison de C7 induit 

une modification structurale du complexe C5b-7, caractérisée par l’exposition de résidus hydrophobes. 

Le complexe C5b-7, devenu lipophile, s’ancre alors à la double couche lipidique de la surface cible, 

où il recrute la protéine C8. A son tour, C8 subit une modification conformationnelle, responsable 

d’une exposition de résidus hydrophobes. La liaison du complexe C5b-8 à la protéine C9 permet la 

formation d’un complexe d’attaque membranaire (CAM ou C5b-9), forme des pores 

transmembranaires d’un diamètre d’environ 100 Å à la surface des cellules cibles. Ces pores, en 
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laissant passer les molécules d’eau et petits ions à travers la membrane plasmique, sont responsables 

d’un déséquilibre osmotique létal. La lyse est d’autant plus efficace que les pores sont nombreux.  

Le complément, système puissant mais peu spécifique, requiert un système de régulation. Un 

ensemble de protéines plasmatiques et membranaires, tels que CFH (Complement Factor H), CFI 

(Complement Factor I), MCP (Membrane Cofactor Protein), DAF (Decay Accelerating Factor), TM et 

CD59, sont impliquées dans le contrôle de l'activation du complément. Ces protéines agissent selon 

deux modes d’action : en favorisant la dissociation de la C3 convertase alterne ou en étant cofacteur 

du CFI pour la dégradation du C3b (Figure 44) (Noris et al. 2012).  

 

Figure 44 : Molécules de régulation dans la cascade d’activation du complément 

 (Noris et al. 2012) 
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La protéine CFH est une protéine plasmatique, considérée comme la principale responsable de 

la régulation de la voie alterne du complément.   Elle est capable de se lier à des surfaces riches en 

glycosaminoglycanes et participe ainsi à la discrimination entre agents pathogènes et cellules hôtes, 

protégeant ainsi ces dernières de l’activation du complément. CFH a trois fonctions de régulation. 

D’une part, il entre en compétition avec FB pour la liaison au C3b et peut ainsi prévenir la formation 

de la C3 convertase. D’autre part, il est un des cofacteurs du FI, qui clive le C3b en iC3b. En effet, FI 

se fixe au C3b lié au CFH avec plus d’affinité qu’au C3b isolé. Enfin, CFH accélère la dissociation 

irréversible de la C3 convertase alterne par déplacement du fragment Bb (Ferreira et al. 2010). La 

protéine MCP ou CD46 participe à la régulation des voies classique et alterne par ses fonctions de 

cofacteur du FI. Elle module ainsi l’inactivation de C3b et C4b (Liszewski and Atkinson 2015). La 

protéine DAF participe, comme la MCP, à la régulation des voies classique et alterne, non pas par une 

activité de cofacteur mais en accélérant la dissociation et en prévenant la formation de nouvelles C3 et 

C5 convertases (Mikesch et al. 2006). La TM participe également à la régulation de la cascade du 

complément en potentialisant l’action du CFH en tant que cofacteur du CFI pour le clivage du C3b. 

D’autre part, elle active le TAFI, dont l’activité carboxypeptidasique permet le clivage des 

anaphylatoxines C3a et C5a (Ito et al. 2016). Plusieurs protéines régulent la voie terminale commune. 

Parmi elle, le CD59 intervient en liant le complexe C5b-8 ainsi que C9, bloquant ainsi la formation du 

canal transmembranaire et la lyse cellulaire (Farkas et al. 2002).  

 

Cascade du complément et biomatériau  

L'activation du complément est généralement explorée lors de l’étude de la réponse 

inflammatoire induite par les biomatériaux, mais également dans le cadre de l’hémocompatibilité, 

étant donné l’interaction entre complément et hémostase. En effet, même si la cascade de la 

coagulation et du complément sont souvent étudiées séparément, il est maintenant reconnu que ces 

deux cascades interagissent entre elles, notamment après contact avec une surface artificielle.  

En présence de surfaces chargées négativement, le facteur XII est adsorbé puis activé, 

induisant la cascade de coagulation avec la génération en aval de la thrombine et de la fibrine. De plus, 

le facteur XIIa active la prékallikréine formant ainsi de la kallikréine plasmatique, capable de cliver 

C3 et C5 et générant localement les anaphylatoxines C3a et C5a, sans activation des voies canoniques. 

En outre, la kallikréine plasmatique peut induire la génération de β-FXIIa qui est capable d'activer 

C1qrs et ensuite la voie classique De plus, la thrombine active C3, C5, C6 et le facteur B (Figure 45) 

(Wiegner et al. 2016).  
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Figure 45 : Relations entre hémostase et complément 

 (Wiegner et al. 2016) 

 

Les biomatériaux sont généralement classés comme des surfaces «activatrices» ou «non 

activatrices». Sur une surface «non activatrice», des groupements chargés négativement, tels que le 

carboxyle le sulfate, l'acide sialique et l'héparine peuvent favoriser la liaison du C3b et du facteur H, 

régulant ainsi la voie alterne du complément, en prévenant la formation de la C3 convertase. En 

revanche, une surface « activatrice » est habituellement caractérisée par la présence de groupements 

hydroxyles et amines. Ces groupements entrainent une liaison covalente de C3b et favoriser la 

formation de C3 et C5 convertase. Certains matériaux d'activation génèrent des niveaux élevés de C3b 

et C5b-9, tandis que d'autres généreront un haut niveau de C3b mais peu de C5b-9. Cependant, même 

de faibles quantités de C5b-9 sont capables d'activer les leucocytes et induire une réponse 

inflammatoire significative. L'hypothèse selon laquelle l'activation du complément induite par un 

matériau se produit exclusivement via la voie alternative est désormais contestée (Gorbet and Sefton 

2004). En effet, plusieurs études in vitro ont démontré l'activation de la voie classique par certains 

biomatériaux (Sefton et al. 2000).  

Selon la norme ISO 10993, plusieurs tests peuvent être réalisés pour explorer la cascade du 

complément, le génération de C3a, C5a, Bb, iC3b, C4d, SC5b-9, C3 convertase, C5 convertase et la 

consommation du CH50. Dans la littérature, la voie classique est généralement explorée par le dosage 

du C3a (Seib et al. 2014, Wells et al. 2017) et la voie finale commune par le dosage du C5b9 (Stang et 

al. 2014, Brockman et al. 2017, Wells et al. 2017). Certains auteurs dosent également le fragment C5a 
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(Seib et al. 2014, Stang et al. 2014) , Bb et C4d (Seib et al. 2014). Le test hémolytique du CH50 est 

également utilisé (Brockman et al. 2017). Il explore l’activité́ fonctionnelle globale de la voie 

classique et de la voie finale commune, en mesurant la lyse de globules rouges de moutons sensibilisés 

par des anticorps de lapin anti-érythrocytes. Le complexe immun formé active le complément. Le 

CH50 correspond à la plus petite quantité́ de sérum donnant 50% d’hémolyse. Le résultat est exprimé 

en pourcentage par rapport à un témoin constitué d’un pool de plasmas normaux Dans la littérature, les 

concentrations plasmatiques de C3a et C5b9 détectées in vivo sont beaucoup plus faibles qu'après un 

contact sanguin in vitro, probablement en raison de la clairance in vivo (van Oeveren 2013).  

 

2.2.2 Substituts vasculaires et inflammation 

Après implantation du matériau, l’hémostase primaire et la cascade de la coagulation peuvent 

être mises en jeu et suivies par la réponse inflammatoire humorale et cellulaire. Ainsi, les cellules 

impliquées dans l’hémostase et l’inflammation sont recrutées selon une échelle-temps généralement 

bien définie (Figure 46) (Velnar et al. 2016). 

 

Figure 46 : Différents types cellulaires impliquées dans la cicatrisation tissulaire au cours du temps 

(Velnar et al. 2016) 

 

La détection et l'élimination des agents infectieux sont les principales tâches du système 

immunitaire des mammifères. Un agent identifié comme infectieux est reconnu par le système 

immunitaire inné et principalement éliminé par phagocytose. Ces mécanismes sont généralement 

suffisants pour les bactéries, virus et protozoaires. Cependant, l'élimination rapide par phagocytose 

échoue lorsque le corps est en présence de pathogènes résistants ou encore de corps étrangers, comme 

certains biomatériaux.  



REVUE BIBLIOGRAPHIQUE – CAHIER DES CHARGES DES SUBSTITUTS VASCULAIRES 

 82 

Ainsi, différents mécanismes du système immunitaire sont mis en place au cours du temps, 

pouvant aboutir à une encapsulation fibreuse du biomatériau (Figure 47) (Anderson et al. 2008). 

 

Figure 47 : Mécanismes immunitaires mis en jeu après implantation d’un biomatériau in vivo 

(Anderson et al. 2008) 

 

Le thrombus initial formé à l'interface tissu/matériau est riche en cytokines et facteurs de 

croissance, qui sont capables de recruter des cellules du système immunitaire inné (cf. partie 2.2.1.3 

Exploration du thrombus). La présence de neutrophiles caractérise la réponse inflammatoire aiguë. 

Les macrophages dérivés de monocytes circulants, sont ensuite recrutés sur le matériau et sécrètent 

des cytokines inflammatoires pouvant induire un nouveau recrutement de cellules immunitaires. La 

sécrétion non contrôlée de facteurs de croissance par les macrophages peut aboutir à l'activation 

prolongée des fibroblastes et à leur production excessive de collagène pouvant aboutir à la fibrose. À 

la surface du biomatériau, les macrophages peuvent également former des cellules géantes à corps 

étranger. Tous ces mécanismes, décrit sous le terme de « réaction à corps étranger » peuvent aboutir à 

l’encapsulation du biomatériau. 

L'ingénierie vasculaire vise à produire des biomatériaux qui induisent une réaction 

inflammatoire contrôlée et résolutive. En effet, l’un des objectifs de l’ingénierie vasculaire, est 

d’obtenir une résorption progressive du biomatériau après reconstitution ad integrum du vaisseau par 
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colonisation cellulaire. Une réaction à corps étranger est donc un élément critique, car l’encapsulation 

du matériau empêche la colonisation cellulaire ainsi que la résorption du biomatériau. Récemment, la 

science des biomatériaux a permis de comprendre les mécanismes inflammatoires mis en jeu après 

implantation d’un biomatériau et les processus impliqués dans les réactions à corps étranger 

(Klopfleisch and Jung 2017) . Il est clairement établi que les mécanismes immunitaires mis en jeu 

dépendent des caractéristiques physiques et chimiques du biomatériau et des cellules immunitaires 

mises en jeu (Klopfleisch and Jung 2017). Ainsi, l’analyse de l’état de surface et des macrophages 

recrutés sont devenus des voies de recherche importantes. 

 

2.2.2.1 Phases de l’inflammation après implantation du biomatériau 

2.2.2.1.1 Phase 1 - Matrice provisoire à la surface du biomatériau 

En quelques secondes, les protéines du plasma sanguin s'adsorbent au biomatériau pour former 

une matrice provisoire d’environ 2-5 nm (Figure 48) (Klopfleisch and Jung 2017). Anderson et al. 

décrivent cette matrice provisoire comme «un système biodégradable et naturel permettant la 

libération prolongée d’agents bioactifs pour contrôler les phases ultérieures de la guérison des plaies» 

(Anderson et al. 2008).  

 

Figure 48 : Formation d'une matrice provisoire à la surface du biomatériau 

 (Klopfleisch and Jung 2017) 

 

L'adsorption des protéines est décrite par l'effet de Vroman. Les protéines à haute mobilité 

comme l'albumine sont adsorbées en premier et sont remplacées par des protéines moins mobiles 

comme le fibrinogène, le kininogène à haut poids moléculaire, la fibronectine et la vitronectine 
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(Wilson et al. 2005). La composition de cette matrice provisoire dépend principalement des propriétés 

physico-chimiques de la surface du biomatériau et de la composition du plasma sanguin. En effet, 

l'effet Vroman est plus important sur les surfaces hydrophiles que sur les surfaces hydrophobes. De 

plus, la concentration de protéines sériques est également un facteur influençant directement la 

composition de la matrice provisoire. La quantité de vitronectine et de fibronectine adsorbée à la 

surface du biomatériau revêt une importance majeure pour l'adhésion des monocytes et la formation de 

cellules géantes grâce à leur interaction avec les intégrines (Jenney and Anderson 2000).  

Cette matrice est principalement composée de fibrine. Comme décrit précédemment après 

implantation d’un biomatériau, l’hémostase primaire et la cascade de coagulation peuvent être 

enclenchées aboutissant à la transformation du fibrinogène en fibrine (cf. partie 2.2.1.1 Exploration 

de l’hémostase et partie 2.2.1.1.2 Exploration de la coagulation). Ainsi, une couche de fibrine 

fibrillaire en forme de maille peut être visualisée à la surface des biomatériaux. Cependant, seule une 

partie du fibrinogène attaché spontanément à la matrice provisoire est transformée en fibrine. Le 

fibrinogène non transformé semble subir un changement de conformation, permettant ainsi l’activation 

et l’agrégation ultérieure de plaquettes supplémentaires. De plus, le fibrinogène est également une 

matrice d'adhésion potentielle pour les macrophages (Klopfleisch and Jung 2017).  

L’implantation de biomatériaux peut également induire l’activation de la cascade du 

complément entraînant la génération de quantités élevées de C3a et C5a (cf. partie 2.2.1.3 

Exploration de la cascade du complément), qui sont des chimioattracteurs forts pour les cellules 

phagocytaires et de puissants stimulants pour la dégranulation des mastocytes et des neutrophiles. Le 

C3b, présent sur la matrice provisoire, agit comme un ligand pour l'adhésion des leucocytes via des 

intégrines (Love and Jones 2013).  

 

2.2.2.1.2 Phase 2 - Inflammation aigue à la surface du biomatériau 

L'inflammation aiguë, deuxième phase dans la « réaction à corps étranger », est caractérisée 

par l'infiltration de polynucléaires neutrophiles (PNNs) et des mastocytes (Figure 49) (Klopfleisch 

and Jung 2017). Il s'agit d'une période courte, de quelques heures à quelques jours. Si cette réaction 

devient plus longue, elle peut aboutir à une inflammation chronique (Klopfleisch and Jung 2017). 
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Figure 49 : Inflammation aigue à la surface du biomatériau 

(Klopfleisch and Jung 2017) 

 

Les dégâts tissulaires provoqués lors de l'implantation semblent être le principal déclencheur 

dans le recrutement des PNNs, lors de la phase d’'inflammation aiguë. Les DAMPs sont libérés après 

la rupture de la membrane cellulaire, puis reconnu par les PNNs et les mastocytes, conduisant à la 

migration de ces dernières cellules vers le site d'implantation. De plus, les facteurs de coagulation VII 

et XI, le facteur de Willebrand, le facteur plaquettaire 4 (PF4) et la P-sélectine sont libérés par les 

plaques activées, les cellules endothéliales et par l’intermédiaire de la cascade du complément. Ces 

molécules ont un effet chimioattracteur et recrutent les PNNs, puis ultérieurement les macrophages sur 

le site d'implantation. De plus, les cellules endothéliales interagissent avec les leucocytes (Kreuger and 

Phillipson 2016). Après adhésion, les PNNs et les mastocytes sont activés, permettant leur 

dégranulation aboutissant au relarguage de chimiokines. Les mastocytes libèrent notamment de 

l’histamine, de l’IL-4 et de l’IL-13 et les PNNS du MCP-1 (Monocyt Chemotractant Protein 1) et 

MIP1β (Macrophag Inflammmatory Protein 1β), permettant in fine le recrutement de leucocytes 

supplémentaires y compris les macrophages (Scapini et al. 2000). La gravité de l’inflammation aiguë 

dépend généralement de l'étendue de la lésion tissulaire lors de l'implantation (Klopfleisch and Jung 

2017).  

 

2.2.2.1.3 Phase 3 - Inflammation chronique à la surface du biomatériau 

Dans le cadre de l’étude des biomatériaux, le terme «inflammation chronique» décrit 

habituellement une période plutôt courte de 2 à 3 semaines (15ème jour au 35ème jour après 

implantation). Cette phase est caractérisée par l'infiltration des lymphocytes et des monocytes 
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circulants, qui sont attirés par les chimiokines produites notamment par les PNNs et les mastocytes. 

Par contre, cette phase ne comprend pas la formation de granulome à corps étranger et de capsule 

fibreuse (Figure 50) (Klopfleisch and Jung 2017).  

 

Figure 50 : Inflammation chronique à la surface du biomatériau 

(Klopfleisch and Jung 2017) 

 

Le rôle des lymphocytes dans la réaction à corps étrangers reste controversé. Des lymphocytes 

se retrouvent à proximité, généralement attirés par les cytokines sécrétées par les macrophages. Les 

lymphocytes sur le site d'implantation sont principalement des lymphocytes T CD4+ qui produisent 

des cytokines anti-inflammatoires, principalement l’IL4 et l’IL13, qui sont capables d'induire un 

changement de phénotype des macrophages (phénotype M1 vers un phénotype M2) et la formation 

d’un granulome à corps étranger (Anderson and McNally 2011). Cependant, le rôle des lymphocytes 

reste controversé, car Kusaka et al. a montré que l'implantation de particules de silice chez des souris 

déficitaires en lymphocytes T induisait une réaction à corps étranger, semblable à celle obtenue chez 

des souris sauvages témoins (Kusaka et al. 2014).  

Les macrophages, quant à eux, sont considérés comme les cellules centrales dans la réponse de 

l'hôte aux biomatériaux implantés (Bryers et al. 2012). Tout d’abord, les monocytes sont recrutés par 

différents facteurs : fragments du complément, TGFβ, PDGF, PF4, MCP-1,2,3,4), RANTES 

(Regulated on Activation, Normal T Cell Expressed and Secreted), MIP1α et MIP1β (Klopfleisch and 

Jung 2017). Ils peuvent également être directement recrutés par l’intermédiaire de récepteurs TLR 

(Toll Like Receptor) et de récepteurs « éboueurs » (également appelés récepteurs « scavengers ») 

(Love and Jones 2013). Ensuite, après recrutement, les monocytes adhèrent principalement au 

fibrinogène, aux fragments du complément, à la fibronectine et à la vitronectine de la matrice 

provisoire par l’intermédiaire des intégrines β1, β2 et β3 (Berton and Lowell 1999). 
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Après différenciation des monocytes en macrophages, ces derniers se polarisent et voient leur 

phénotype et leur fonction se modifier sous l'influence de cytokines et de facteurs de croissance 

différents (Figure 51) (Bryers et al. 2012). Les macrophages dit « classiques » ou M1 sont induits par 

des cytokines de type Th1, telles que le TNFα et l’IL-1β ou encore l’interféron gamma (IFN-γ) seul ou 

en association avec le LPS. Ces macrophages sont des cellules de l’immunité innée, effectrices de lutte 

contre les microorganismes et productrices des cytokines principalement pro-inflammatoires telles que 

le TNFα, l’IL-6, l’IL-1β et l’IL-8. Les macrophages M2, dits anti-inflammatoires, peuvent être induits 

par des cytokines de type Th2 telles que l’IL-4 et l’IL-13 et peuvent sécréter des cytokines anti-

inflammatoires, comme l’IL-10 et TGFβ. Ils peuvent également induire le remodelage des tissus par 

des métalloprotéinases matricielles (MMP) (Liu et al. 2014). Trois sous-types de macrophages M2 ont 

été identifiés (M2a, M2b et M2c) en fonction des signaux inducteurs. Les interleukines IL-4 et l’IL-13 

conduisent à l’activation des M2a. Les complexes immuns, les TLR et les agonistes des récepteurs de 

l’IL-1 permettent l’activation des M2b. L’Il-10 induit préférentiellement un phénotype M2c. 

Récemment, un phénotype M2d a été proposé. Il est induit par la reconnaissance de l'IL-6 et de 

l’adénosine, dont le rôle reste encore à déterminer (Wang et al. 2010, Ferrante et al. 2013). Les 

macrophages ont un rôle essentiel dans l’inflammation, la formation de néovaisseaux et le 

développement de sténose des substituts vasculaires. 

 

Figure 51 : Polarisation macrophagique au cours de l’inflammation 

 (Bryers et al. 2012) 
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L’étude du profil macrophagique au contact des biomatériaux est donc un axe de recherche 

très développé en ingénierie vasculaire (Wang et al. 2014, Sanchez-Palencia et al. 2015, Shafiq et al. 

2016). Le phénotype macrophagique peut être considéré comme un déterminant biologique du 

remodelage de la matrice (Badylak et al. 2008). Bien que morphologiquement indiscernables, les 

différents phénotypes macrophagiques peuvent être identifiés selon leurs marqueurs de surface 

cellulaire, leurs cytokines et leurs profils d'expression génique.  

Récemment, Klopfleisch a proposé une liste des principaux marqueurs utilisés chez la souris 

pour identifier les différents phénotypes macrophagiques, après revue de la littérature (Figure 52) 

(Klopfleisch 2016). 

 

Figure 52 : Principaux marqueurs utilisés chez la souris pour identifier le phénotype macrophagique 

(Klopfleisch 2016) 
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2.2.2.1.4 Phase 4 – Formation du granulome à corps étranger  

Les macrophages adhérents à la surface du biomatériau fusionnent pour former des cellules 

géantes aboutissant à la formation d’un granulome à corps étranger, particulièrement sous l’influence 

de l’IL-4 et l’IL-13 (Anderson et al. 2008) (Figure 53) (Klopfleisch and Jung 2017). 

 

Figure 53 : Formation d’un granulome à corps étranger à la surface du biomatériau 

(Klopfleisch and Jung 2017) 

 

Une capsule fibreuse est formée suite à la sécrétion de différents facteurs de croissance 

favorisant la fibrose et l’angiogenèse tels que le PDGF, le VEGF et le TGFβ (Klopfleisch and Jung 

2017). Ces derniers sont sécrétés par des macrophages M2, des cellules immunitaires, les 

kératinocytes, les fibroblastes, les cellules endothéliales, les thrombocytes et les adipocytes. Ces 

facteurs attirent et activent également les fibroblastes, qui produisent du collagène et d'autres protéines 

de la matrice extracellulaire, contribuant à la formation d’un tissu de granulation. Des enzymes 

protéolytiques telles que MMPs sécrétées par des macrophages et/ou les cellules endothéliales sont 

également impliquées dans le remodelage de la MEC.  

In fine, ces phénomènes aboutissent à la formation d’une capsule fibreuse périphérique. Ce 

tissu, principalement constituée de collagène et appauvri en cellules, peut entraîner une altération 

mécanique ou une rupture de l'interaction du biomatériau avec le tissu environnant (Klopfleisch and 

Jung 2017). 
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2.2.2.2 Influence du biomatériau sur l’inflammation  

2.2.2.2.1 Influence des propriétés physico-chimiques du biomatériau  

Le devenir des monocytes et des macrophages peut être fortement affecté par les propriétés 

physico-chimiques des biomatériaux. Le biomatériau peut également être modifié, par 

fonctionnalisation de sa surface et en lui permettant de libérer des molécules bioactives Ces stratégies 

sont particulièrement développées en ingénierie vasculaire, pour améliorer l’hémocompatibilité des 

substituts et assurer un meilleur contrôle de l’inflammation (cf. partie 2.2.3 Stratégies pour améliorer 

l’hémocompatibilité et contrôler l’inflammation) (Figure 54) (Ogle et al. 2016) 

 

Figure 54 : Propriétés des matériaux influençant l’inflammation  

(Ogle et al. 2016) 

 

Les propriétés physico-chimiques, telles que la chimie du biomatériau, la mouillabilité 

(hydrophobicité/hydrophilie), la charge de surface, la géométrie, la topographie et la rigidité, ont une 

influence importante sur l’inflammation en modulant notamment l’activation de la cascade du 

complément, l’adsorption des protéines, l’adhésion des cellules et leur capacité de phagocytose 

(Figure 55) (Klopfleisch and Jung 2017).  
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Figure 55 : Influence des propriétés physico-chimiques des biomatériaux sur l’inflammation 

D’après (Klopfleisch and Jung 2017) 
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La composition chimique du matériau influe sur l’inflammation et notamment en agissant sur 

la charge et la mouillabilité (Klopfleisch and Jung 2017). Les surfaces hydrophiles peuvent autoriser la 

création d’une couche d'eau stable en surface et représenter une potentielle barrière à l’adsorption des 

protéines de surface. De plus, les surfaces hydrophobes et cationiques semblent favoriser l'adhésion 

des macrophages. Les surfaces hydrophiles ou anioniques peuvent engendrer l'apoptose des 

macrophages et l'inhibition de la fusion des macrophages in vivo (Brodbeck et al. 2002). Les groupes 

amines et hydroxyles sur des surfaces hydrophiles et les groupes carboxyles sur des surfaces 

hydrophobes pourraient induire une augmentation de l’épaisseur de la capsule (Tang et al. 1998, 

Barbosa et al. 2006, Kamath et al. 2008). Le nickel, le magnésium et les métaux corrodés 

stimuleraient une inflammation plus intense avec un nombre plus élevé de macrophages infiltrants et 

de lymphocytes (Klopfleisch and Jung 2017).  

La géométrie du biomatériau peut influencer l’adhésion et les capacités de phagocytose des 

cellules (Ogle et al. 2016). Les matériaux sphériques pourraient induire une encapsulation beaucoup 

moins fibreuse que les matériaux cylindrique ou les matériaux contenant des angles brusques (Veiseh 

et al. 2015). La topographie des matériaux peut influencer l'adhésion, l'étalement, l'activation, la 

migration et la polarisation des macrophages (Ogle et al. 2016). Les surfaces lisses et plates induisent 

considérablement plus de formation de granulome à corps étranger que les surfaces rugueuses 

(Klopfleisch and Jung 2017).  

L'orientation topographique semble également importante, car les nanofibres à orientation 

aléatoire réduisent l'encapsulation fibreuse in vivo par rapport aux nanofibres alignées (Cao et al. 

2010). Généralement, les biomatériaux poreux sont plus facilement vascularisés et peuvent présenter 

une encapsulation fibreuse inférieure à celle de leurs homologues non poreux. Les biomatériaux ayant 

des tailles de pores d'environ 30 à 40 mm sont associés à un nombre important de macrophages 

infiltrés (principalement des macrophages M2) et à une plus grande vascularisation (Klopfleisch and 

Jung 2017).  

Comme de nombreux types cellulaires, les macrophages sont influencés par la rigidité du 

substrat (Ogle et al. 2016). Blakney et al. ont montré que les hydrogels en polyéthylène glycol avec 

des modules élastiques plus faibles (module de 130 kPa) empêchaient l'étalement des macrophages et 

la formation de fibres de stress d'actine et prévenait l’expression des gènes pro-inflammatoires et 

l’encapsulation fibreuse in vivo. Pour des hydrogels en polyéthylène glycol avec des modules 

élastiques plus élevés (jusqu'à 840 kPa) et donc plus rigides, les macrophages étaient activés avec une 

production importante d'IL-1β et d'IL-6, favorisant la formation de capsules plus épaisses (Blakney et 

al. 2012). La rigidité du biomatériau est également importante pour ne pas engendrer des perturbations 

dans le flux et contrôler les contraintes de cisaillement (Klopfleisch and Jung 2017). 
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2.2.2.2.2 Influence de l’endothélium et des contraintes de cisaillement 

La cellule endothéliale a un rôle fondamental dans la balance hémostatique (cf. partie 2.2.1.1 

Exploration de l’hémostase), mais également dans l’inflammation (Figure 56) (Ward et al. 2017). 

Ainsi, l’obtention d’un endothélium fonctionnel constitue un double enjeu : il permet une régulation 

de l’hémostase mais également une meilleure intégration du biomatériau.  

 

Figure 56 : Régulation de l’inflammation par la cellule endothéliale 

 (Ward et al. 2017) 

 

La biodisponibilité du NO et de la PGI2 est fondamentale pour le maintien du tonus 

vasculaire, pour la régulation de la quiescence de la CE et pour la prolifération, migration et 

contraction des CMLs (Figure 56a) (Ward et al. 2017). 
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Lorsque le flux est modifié, la CE passe d’un état quiescent à un état activé, produisant des 

effets importants sur la paroi vasculaire. Cette activation entraîne une perte du tonus vasculaire avec 

contraction des CMLS, une rupture des jonctions serrées liant les cellules endothéliales entre elles et la 

production accrue de ROS. Ces actions contribuent à la mise en place d’une inflammation de type I, 

dite aiguë (Figure 56b) (Ward et al. 2017). 

La mise en place d'une réponse inflammatoire plus prolongée, de type II, entraîne l'activation 

de voies pro-inflammatoires, avec une hausse des ROS intracellulaire et l'expression de molécules 

d'adhésion, de cytokines et de chimiokines permettant l’adhésion des leucocytes. Ces phénomènes 

affectent les capacités de prolifération des cellules musculaires lisses ainsi que leur phénotype (Figure 

56c) (Ward et al. 2017). 

 

2.2.3 Stratégies pour améliorer l’hémocompatibilité et contrôler l’inflammation  

Pour améliorer l’hémocompatibilité et la perméabilité à long terme des substituts vasculaires, 

diverses approches sont envisagées, que nous allons développer (Figure 57) (Ren et al. 2015). L’une 

des stratégies est de modifier les surfaces des biomatériaux avec des molécules dites « anti-

adhésives », afin d’inhiber l’adsorption des cellules et des protéines, la formation de thrombine et de 

fibrine et l’activation plaquettaire (Figure 57A). Des molécules biologiquement actives peuvent 

également être adsorbées à la surface du biomatériau pour favoriser leur endothélialisation (Figure 

57B). Cependant, la simple adsorption de ces molécules anti-adhésives ou biologiquement actives, 

pose le problème de leur dispersion une fois qu’elles sont soumises aux contraintes de cisaillement. Le 

greffage covalent de ces molécules peut alors éviter ce délaminage. Enfin, la manipulation génétique 

peut aussi être utilisée pour améliorer l'endothélialisation (Figure 57C). 

 

Figure 57 : Modifications de surface et endothélialisation des biomatériaux en ingénierie vasculaire 

(Ren et al. 2015) 
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L’electrospinning est une technique couramment utilisée pour contrôler l’état de surface et 

favoriser l’intégration de molécules fonctionnelles. Elle permet de fabriquer à l'aide d'un champ 

électrique des membranes dont l'épaisseur et le diamètre des fibres sont contrôlés (Ercolani et al. 

2015). Brièvement, une solution de polymère est placée dans une seringue munie d'une fine aiguille 

métallique, reliée au pôle positif d'un générateur à haute tension. Le débit de la solution dans la 

seringue est contrôlé par une pompe péristaltique. La cible réceptrice est recouverte d'une feuille 

métallique, reliée au pôle négatif du générateur. Lorsque l'intensité du champ électrique dépasse la 

tension de surface de la solution de polymère à l'extrémité de la seringue, une goutte est arrachée et 

forme un filament qui vient se déposer sous la forme d'une fibre sur le collecteur. 

 

2.2.3.1 Modification de surface pour améliorer l’hémocompatibilité  

L'hémocompatibilité des biomatériaux dépend principalement de leurs caractéristiques de 

surface physiques et chimiques. Un avantage est que les propriétés mécaniques intrinsèques des 

biomatériaux sont généralement conservées après la mise en place du processus de modification de 

surface (Qi et al. 2013). Il existe deux approches dont le but est de limiter la réaction à corps étranger : 

créer des surfaces inhibant les liaisons non spécifiques avec les protéines de surface (« stratégies anti-

adhésives ») ou développer des surfaces favorisant l’interaction avec certaines cellules cibles telles 

que des cellules du système vasculaire et immunitaire (Meyers and Grinstaff 2012).  

Les substituts vasculaires synthétiques peuvent être modifiés en surface en utilisant des 

méthodes biologiques, chimiques ou physiques. La modification de la surface peut être effectuée par 

greffage de rayons de monomères, modification chimique, immobilisation de molécules biologiques et 

silanisation (Adipurnama et al. 2016). Plusieurs types de revêtement peuvent être utilisés pour 

modifier la surface des biomatériaux et améliorer leur hémocompatibilité. Jordan et al. distinguent 3 

grands types de revêtements : ceux inhibant l’adsorption des cellules et des protéines (polyéthylène 

glycol, albumine, carbone, phosphorylcholine, élastine) ceux inhibant la formation de thrombine et de 

fibrine (héparine, inhibiteur de la thrombine, thrombomoduline) et ceux inhibant l’activation 

plaquettaire (molécules « donneuses de NO », drogues antiplaquettaires) (Jordan and Chaikof 2007). 

Les techniques de modification de surface ont considérablement évolué au fil des années, 

passant ainsi de surfaces bioinertes à des surfaces bioactives et actuellement, à des surfaces 

biomimétiques. Les surfaces bioinertes sont obtenues notamment par des revêtements organiques ou 

inorganiques de leur surface. Les surfaces bioactives sont obtenues par des revêtements contenant des 

anticoagulants ou certaines drogues impliquées dans la coagulation et par cellularisation de la surface 

luminale. Les surfaces bioinertes et bioactives sont basées sur la régulation des propriétés physiques, 

chimiques ou biologiques. Cependant, ces techniques ne permettent pas actuellement de recréer une 

surface idéale avec des propriétés anticoagulantes, une promotion de l'endothélialisation et une 
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inhibition de la prolifération des CMLs. Ainsi, des surfaces biomimétiques sont de plus en plus 

développées. Elles prennent en compte le microenvironnement de la cellule endothéliale et favorise 

l’endothélialisation in situ du substitut par les cellules de l’hôte (Figure 58) (Qi et al. 2013, 

Adipurnama et al. 2016).  

 

Figure 58 : Stratégies pour modifier l'état de surface des matériaux  

(Adipurnama et al. 2016) 

 

2.2.3.1.1 Les revêtements inhibant l’adsorption des cellules et des protéines 

Le polyéthylène glycol (PEG) et le polyéthylène oxyde (PEO). Le PEG est un matériau hautement 

hydrophile. Il se lie aux molécules d'eau et forme une couche d'hydratation superficielle, qui inhibe 

efficacement l'adsorption des protéines plasmatiques et la plupart des composants du sang tels que le 

fibrinogène et les lysozymes. Actuellement, le PEG est certifié par la Food Drug Administration 

comme additif pour différents biomatériaux. En tant que macromolécule bioinerte, le PEG est 

également reconnu comme non immunogène. Ainsi, le PEG est souvent utilisé pour améliorer 

l'hémocompatibilité des biomatériaux (Ren et al. 2015). Le PEO est considéré comme le polymère 

avec l’un des plus faibles niveaux d'adsorption cellulaire et protéique de tout polymère connu. Cette 

propriété est liée à la présence d'un oxyde d'éther hydrophile dans son unité répétitive structurelle. Le 

PEO est donc utilisé comme revêtement pour améliorer l’hémocompatibilité des substituts vasculaires. 

Han et al. ont montré que l’association de PEO à des prothèses en polyuréthane semblait diminuer 

l’adhésion plaquettaire ainsi que la formation de thrombus après 39 jours d’implantation chez le chien 

(Han et al. 2006). Bien que les revêtements à base de PEG ou de PEO puissent améliorer 

l’hémocompatibilité en limitant l'adsorption non spécifiques de protéines de surface, le PEG et le PEO 
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peuvent également être auto-oxydés rapidement, en particulier en présence d'oxygène et d'ions de 

métaux de transition, qui existent généralement dans les milieux biologiques (Ren et al. 2015).  

L’albumine. L'albumine sérique est une protéine plasmatique ayant des fonctions très spécifiques, 

telles que le maintien de la pression osmotique dans le sang. Il est démontré que l'immobilisation 

d’albumine à la surface de biomatériaux peut masquer les sites d’activation du complément et réduire 

la thrombose et le taux d'hémolyse des biomatériaux (Ren et al. 2015). Pan et al. ont notamment 

utilisé l’albumine comme revêtement de surface du titane pour la réalisation de stents non 

thrombotiques et ont mis en évidence une meilleure hémocompatibilité des stents recouverts 

d’albumine (Pan et al. 2014). 

Le carbone. En raison de son excellente biocompatibilité et de ses capacités à éviter la thrombose, le 

carbone est utilisé comme revêtement de nombreux dispositifs cardiovasculaires pour diverses 

applications médicales. Un tel revêtement peut être obtenu par dépôt de vapeurs chimiques de carbone 

pyrolytique dit graphitique à la surface des biomatériaux. Des prothèses en PTFE imprégnés de 

carbone ont ainsi été développées et commercialisées, comme la prothèse Carboflo® (Bard Peripheral 

Vascular). Cependant, une étude multicentrique prospective randomisée n’a pas pu démontrer la 

supériorité de ces prothèses Carboflo® par rapport aux prothèses en ePTFE standard, notamment en 

terme de perméabilité (Kapfer et al. 2006). 

Les polymères zwitterioniques. Les polymères zwitterioniques sont des polymères hydrophiles et non 

fluides. Ils disposent de fractions cationiques et anioniques sur la même chaîne latérale tout en 

maintenant la neutralité globale de la charge. Ils génèrent la création d’une couche d'eau structurée et 

étroitement liée, réduisant considérablement l'adsorption des protéines et l'adhésion plaquettaire et 

permettant un meilleur contrôle de la cascade de coagulation et de l'inflammation. Les polymères 

zwitterioniques incluent notamment la phosphocholine, la sulfobetaine et la carboxylbetaine (Ren et 

al. 2015). Ainsi, plusieurs auteurs utilisent les polymères zwitterioniques pour le développement de 

matrices en ingénierie vasculaire (Lin et al. 2014, Ye et al. 2014) 

 L’élastine. L’élastine est une protéine structurelle de la paroi vasculaire. Ito et al. ont démontré in 

vitro que le revêtement d’alpha élastine dérivée des tissus vivants sur des prothèses en PET pouvaient 

inhiber la migration des cellules musculaires lisses sans altérer la formation de la monocouche 

endothéliale (Ito et al. 1998). De plus, Jordan et al. ont élaboré des prothèses en ePTFE recouvertes de 

polymères protéiques recombinants mimant l’élastine, montrant ainsi une réduction de la 

thrombogénicité́ du matériau dans un modèle de circuit vasculaire ex-vivo chez le primate (Jordan et 

al. 2007). 
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2.2.3.1.2 Les revêtements inhibant la formation de thrombine et de fibrine 

L’héparine. L'héparine est un anticoagulant, qui a la structure d'un polysaccharide linéaire contenant 

des groupes sulfoniques, carboxyliques et sulfanilamide, pouvant être utilisé comme revêtement de 

surface pour inhiber l’adsorption des cellules et des protéines (Ren et al. 2015). Des prothèses en 

ePTFE et fonctionnalisées à l’héparine ont été développées et commercialisées, comme la prothèse 

Propaten® (W. L. Gore & Associates) Une étude clinique prospective randomisée a mis en évidence 

une réduction significative de 50% du risque d’échec d’un pontage fémoro-poplité avec l’utilisation de 

prothèses Propaten® en comparaison à des prothèses en ePTFE standard (Lindholt et al. 2011). 

Récemment, des études cliniques ont également montré la fiabilité du Propaten® pour des pontages 

fémoro-poplités (Samson et al. 2016) et de l’artère tibiale (Kaisar et al. 2017) Il persiste un risque 

théorique de thrombopénie induite à l’héparine. Cependant, peu de cas sont rapportés (Wheatcroft et 

al. 2011) et des études montrent que ce risque n’est pas avéré (Samson et al. 2016) ou lié seulement à 

la prise d’héparine en systémique et non à l’héparine mobilisée à la surface de la prothèse (Kasirajan 

2012).  

Les inhibiteurs directs de la thrombine. Certains inhibiteurs directs de la thrombine, tels que 

l'hirudine recombinante et l'argatroban, ne sont pas des constituant naturels des cellules endothéliales. 

L'hirudine est un peptide de 65 acides aminés, inhibiteur direct de la thrombine, indépendant de 

l'antithrombine III et des cofacteurs et qui n’est pas inactivé par PF4. L'argatroban est un dérivé 

synthétique de la L-arginine, inhibiteur direct de la thrombine qui se lie de façon réversible à la 

thrombine. L'argatroban exerce son effet anticoagulant indépendamment de l'antithrombine et inhibe 

la formation de fibrine, l'activation des facteurs de coagulation V, VIII et XIII, l'activation de la 

protéine C et l'agrégation plaquettaire. L'hirudine recombinante et l'Argatroban peuvent été utilisés 

pour fonctionnaliser des surfaces prothétiques vasculaires (Jordan and Chaikof 2007). Récemment, 

Wang et al. ont élaboré des substituts issus de l’ingénierie vasculaire en utilisant des fibres de soie 

modifiées par l’hirudine et ont montré une meilleure hémocompatibilité des surfaces contenant de 

l’hirudine. De plus, plus la concentration d’hirudine était élevée, plus la prolifération des cellules 

musculaires lisses était faible (Wang et al. 2017).  

La thrombomoduline. Comme décrit précédemment, la TM a un rôle fondamental dans la cascade de 

la coagulation. Elle bloque la coagulation en liant la thrombine et en stimulant l'activation de la 

protéine C, qui inactive les facteurs de coagulation VIIIa et Va (cf. partie 2.2.1.1.2 Exploration d la 

coagulation). Plusieurs chercheurs ont donc immobilisé la TM sur des polymères. Le but était de créer 

des surfaces limitant la génération locale de thrombine par production de protéine C activée, plutôt que 

d'inactiver la thrombine, déjà produite. Ainsi, Tseng et al. ont immobilisé de la TM et de l’héparine 

sur des membranes mimétiques et ont mis en évidence une inhibition significative de l’activité́ de la 

thrombine en utilisant un circuit de flux continu (Tseng et al. 2006). 
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2.2.3.1.3 Les revêtements inhibant l’activation plaquettaire  

Les molécules « donneuses de NO ». Comme décrit précédemment, le NO joue un rôle fondamental 

dans la régulation du tonus vasculaire, la prévention de l'agrégation plaquettaire et l'inhibition de la 

prolifération et de la migration des cellules musculaires lisses. Ainsi, des stratégies sont développées 

pour permettre la fixation de molécules relarguant du NO à la surface du biomatériau. Le 

diazeniumdiolate et le nitrosothiol sont connus pour être des molécules dites « donneuses de NO » et 

peuvent être liées au biomatériau par liaison covalente ou non covalente afin d’améliorer 

l’hémocompatibilité des substituts (Varu et al. 2009). Anis, Fleser et al. ont élaboré des prothèses en 

polyuréthane revêtues de diazeniumdiolate, par adsorption de ce dernier. Les résultats obtenus ont mis 

en évidence une meilleure hémocompatibilité pour les prothèses en polyuréthane revêtues de 

diazeniumdiolate en comparaison aux prothèses en polyuréthane. En effet, après 21 jours 

d’implantation chez la brebis, la surface des prothèses en polyuréthane revêtues de diazeniumdiolate 

ne montraient ni thrombus, ni plaquettes adhérentes, ni infiltration de cellules inflammatoires (Fleser 

et al. 2004). 

Les agents antiplaquettaires. Différents antiplaquettaires peuvent être utilisés et mobilisés à la surface 

des substituts vasculaires tels que dipyridamole et l’ilomédine (Jordan and Chaikof 2007). 

L’ilomédine, est un analogue de synthèse de la prostaglandine 2, inhibant l’agrégation plaquettaire et 

favorisant la vasodilatation. L’ilomédine (Iloprost®) a notamment été utilisé en association avec 

l’hirudine et le PEG pour modifier l’état de surface de prothèses en ePTFE pour des pontages fémoro-

poplités chez le cochon. Les résultats obtenus après 6 semaines d’implantation ont montré que les 

prothèses en ePTFE revêtues du complexe hirudine-PEG-dipyridamole permettaient une diminution 

significative de l’hyperplasie myointimale en comparaison à des prothèses en ePTFE standards (Heise 

et al. 2006). Le dipyridamole inhibe la capture de l'adénosine dans les plaquettes, les cellules 

endothéliales et les hématies. Selon Adhenhoff et al., le dipyridamole, associé à des prothèses en 

polyuréthanes permettait la réduction de l’adhésion plaquettaire in vitro ainsi qu’une amélioration de 

la perméabilité́ prothétique chez la chèvre (Aldenhoff and Koole 2003). 

 

2.2.3.2 Modification de surface pour favoriser l’endothélialisation  

L’hémocompatibilité des substituts vasculaires synthétiques peut être améliorée en utilisant 

des revêtements permettant d’obtenir des surfaces hautement hydrophiles. Cependant, de telles 

surfaces empêchent l’adhésion des CEs ainsi que l’endothélialisation du substitut. Or, la ré-

endothélialisation des substituts vasculaires synthétiques in situ jouent un rôle clé pour prévenir la 

formation de thrombus et éviter la resténose de ces surfaces. L'endothélialisation (non spontanée chez 

l’Homme) est donc la stratégie la plus prometteuse pour fabriquer des matériaux non 

thrombogènes.Les cellules endothéliales peuvent être ensemencées sur le substitut synthétique avant 
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implantation (endothélialisation in vitro) ou recrutées in situ (endothélialisation in situ) (Adipurnama 

et al. 2016).  

Actuellement, de nombreuses stratégies sont développées pour modifier l’état de surface des 

substituts synthétiques et favoriser l’adhésion in vitro des CEs. De nombreux peptides d’adhésion ont 

été développés pour favoriser l’adhésion des cellules endothéliales. Par rapport aux protéines, les 

peptides ont des structures simples et une grande stabilité. Ils peuvent être greffés ou immobilisés de 

manière covalente sur des surfaces synthétiques par réaction physique ou chimique (Ren et al. 2015).  

 

2.2.3.2.1 Endothélialisation in vitro 

Le peptide RGD et les peptides dérivés du RGD. En 1984, Erkki Ruoslahti et al. ont découvert, au 

sein de la fibronectine, une séquence tripeptidique Arg-Gly-Asp (RGD), élément essentiel dans la 

reconnaissance des cellules via l’intégrine (Pierschbacher and Ruoslahti 1984). De part leur petite 

structure de trois acides aminés, ce site de reconnaissance peut aisément être reproduit ou mimé par 

des peptides de synthèse. Les peptides RGD linéaires et cycliques peuvent améliorer l’adhésion et la 

prolifération de la CE. Les séquences linéaires RGD, GRGDSP, GRGDNP et RGDSPASSKP se lient 

préférentiellement à l’intégrine α5b1, tandis que les peptides RGD cycliques, incluant 

GPenGRGDSPCA et cyclo (RGDf (NMe) V), se lient préférentiellement à αvβb3. Par rapport à RGD 

linéaire, les peptides RGD cycliques sont habituellement stables in vivo en présence d'enzymes (Bellis 

2011). Cependant, les substituts vasculaires fonctionnalisés par des peptides RGD conduisent 

également à l’adhésion des plaquettes. En effet, le peptide RGD a la capacité de reconnaître l'intégrine 

αIIβIII. Ainsi, des stratégies doivent être développées pour éviter cette adhésion plaquettaire. La 

limitation de la prolifération des CMLs est également un facteur important à prendre en compte en 

ingénierie vasculaire. Or les peptides RGD et ses peptides dérivés peuvent également améliorer 

l’adhésion des CMLs. Ainsi, des recherches sont en cours pour élaborer des RGD se liant à des 

intégrines spécifiques des cellules endothéliales (Ren et al. 2015). 

Le peptide CAG. Kanie et al. ont mis en évidence des tripeptides sélectifs de la CE et des tripeptides 

sélectifs des CMLs (Kanie et al. 2012). Parmi ces tripeptides sélectifs de la CE, le tripeptide Cys-Ala-

Gly (CAG) possède une affinité élevée pour les EC et une affinité pour les CMLs inférieure au peptide 

RGD (Ren et al. 2015). Kanie et al. ont montré que l’association du motif CAG à des fibres obtenues 

par electrospinning améliorait in vitro l’adhésion des CEs avec un taux presque double par rapport aux 

CMLs. En outre, les CEs étaient étalées en recouvrant une surface importante, alors que les CMLs 

semblaient rétrécies et arrondies (Kanie et al. 2012).  

Le peptide REDV. Le tétrapeptide, Arg-Glu-Asp-Val (REDV), est un peptide dérivé de la fibronectine 

qui peut se lier spécifiquement à l'intégrine α4β1, présente abondamment sur les CEs et de façon peu 



REVUE BIBLIOGRAPHIQUE – CAHIER DES CHARGES DES SUBSTITUTS VASCULAIRES 

 101 

importante sur les CMLs (Ren et al. 2015). Récemment, Wang et al. ont étudié in vitro la migration 

cellulaire, l’adhésion et la prolifération de CEs issues de la veine ombilicale humaine et in vivo la 

formation de vaisseaux sanguins sur des matrices en alginate modifiées par des peptides REDV, RGD 

et YIGSR Le peptide REDV était le peptide le plus performant pour augmenter la prolifération des 

CEs et favoriser l'angiogenèse in vivo (Wang et al. 2015). 

Le peptide YIGSR. Le pentapeptide Tyr-Lle-Gly-Ser-Arg (YIGSR), dérivé de la laminine, peut se lier 

spécifiquement à l'intégrine α4β1. Il assure l’adhésion et la migration de nombreuses cellules, comme 

les EC, les fibroblastes et les CMLs (Ren et al. 2014). Le peptide YIGSR a notamment été greffé sur 

des surfaces en polyuréthane. La présence du peptide YIGSR améliorait l'adhésion, l’étalement, la 

prolifération, la migration et la production de matrice extracellulaire des cellules endothéliales, sans 

favoriser l’adhésion plaquettaire (Jun and West 2004). En plus des séquences peptidiques citées 

précédemment, de nombreux peptides impliqués dans l’adhésion cellulaire sont étudiés, notamment la 

séquence Ser-Val-Val-Tyr-Gly-Leu-Arg (SVVYGLR). Cette séquence peut être reconnue par les 

intégrines α4β1, α4β7, α9β1 et αvβ3 (Ren et al. 2014). Hamada et al. ont montré que le peptide 

synthétique SVVYGLR n'avait pas d'effet sur la prolifération des cellules endothéliales, mais 

favorisait l'adhésion et la migration des cellules endothéliales (Hamada et al. 2003). 

 

2.2.3.2.2 Endothélialisation in situ  

Une autre approche consiste à favoriser l’endothélialisation in situ par recrutement des cellules 

de l’hôte. Ainsi, les matériaux sont élaborés de façon à promouvoir l’attachement in situ des CEs mais 

également des EPCs, qui ont le potentiel de se différencier en ECs fonctionnelles matures (cf. partie 

1.3.3.3 Les progéniteurs endothéliaux).  

Comme décrit précédemment, les propriétés physiques et chimiques de la surface du matériau 

régulent indirectement le comportement des cellules. Les différences d'hydrophilie peuvent 

notamment provoquer des variations quantitatives et qualitatives dans les protéines adsorbées.  

En plus des modifications de surface, le greffage de molécules actives est une stratégie utilisée 

pour améliorer le recrutement in situ de CEs et d’EPCs. Plusieurs molécules spécifiques et non 

spécifiques ont été étudiées pour induire la capture et la fixation des cellules et dont certaines sont 

prometteuses : l’anticorps anti-CD34, les aptamères d'acide nucléique le VEGF (Ren et al. 2014). Le 

VEGF est la cytokine la plus utilisée dans le domaine de l'ingénierie vasculaire. Cependant, certains 

chercheurs suggèrent que le VEGF soluble pourrait être internalisé et ensuite dégradé après liaison à la 

cellule, réduisant ainsi son activité et son efficacité. De plus, le VEGF agirait localement et donc 

influencerait moins la mobilisation des EPCs que l’anticorps anti-CD34 (Melchiorri et al. 2015). En 

outre, les cytokines ont une faible demi-vie dans la circulation, entraînant rapidement une perte de son 



REVUE BIBLIOGRAPHIQUE – CAHIER DES CHARGES DES SUBSTITUTS VASCULAIRES 

 102 

efficacité. Il est rapporté que la thérapie génique peut améliorer l'expression continue de protéines 

(Ren et al. 2014). 

 

2.2.3.3 Modification génétique pour favoriser l’endothélialisation  

La manipulation génétique est une stratégie alternative et favorable, car la transfection des 

cellules endothéliales peut permettre la régénération rapide d’une monocouche endothéliale à la 

surface luminale des substituts vasculaires. Le transfert de gènes dans les CEs nécessite l’utilisation de 

vecteurs non viraux, présentant moins de risques pour les patients. Actuellement, les vecteurs non 

viraux utilisés sont : les liposomes, les polyéthylèneimines, les dendrimères cationiques, les 

polysaccharides cationiques et les polymères modifiés par PEG ou polymères zwitterioniques.  

Les modifications génétiques s’intéressent principalement à des facteurs de croissance comme 

le FGF et le VEGF. Le FGF peut favoriser la mitose des fibroblastes, la migration de la CE et la 

prolifération des SMC et agit comme un stimulant de la vasculogenèse (Lavu et al. 2011). Le VEGF 

est également impliqué dans les processus de vasculogenèse et d'angiogenèse en agissant notamment 

sur la mitose de la CE. La fonction biologique des VEGF est régulée par son récepteur membranaire 

spécifique (VEGFR) (Nesselmann et al. 2010).  

Des gènes cibles sont également concernés, tel que le gène ZNF580. Il contient 172 acides 

aminés et joue un rôle important dans la prolifération et la migration des EC. (Luo et al. 2011, DangLi 

et al. 2012). Ainsi, Shi et al. ont transfectés des CEs avec le gène ZNF580 (Shi et al. 2014).  

Une stratégie consiste également à produire des matrices biomimétiques incorporant des 

plasmides pour améliorer la prolifération des CEs. Ces matrices peuvent être obtenues par 

electrospinning et ont généralement une grande structure poreuse interconnectée, idéale pour la 

libération contrôlée de molécules bioactives, de facteurs de croissance et de gènes (Gustafsson et al. 

2012).  

 

En conclusion, l’ingénierie vasculaire tend à produire des substituts vasculaires 

fonctionnels. Leur élaboration nécessite l’obtention d’une balance entre propriétés mécaniques 

et propriétés biologiques. Dans ce contexte, les hydrogels de chitosane peuvent constituer une 

matrice de choix  en ingénierie vasculaire. En effet,  leurs propriétés biologiques sont déjà  

reconnues et les propriétés mécaniques peuvent être généralement modulées. 
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3 HYDROGELS PHYSIQUES DE CHITOSANE ET INGENIERIE VASCULAIRE  

3.1 Généralités sur le chitosane 

3.1.1 Définition et structure du chitosane  

Le chitosane est un copolysaccharide constitué d’unités de répétition D-glucosamine (GlcN) et 

N-acétyl-D-glucosamine (GlcNAc) liés par des liaisons β-(1→4), où le glucosamine est l’unité répétée 

prédominante (Figure 59). Le chitosane possède une structure proche de celle de l’acide hyaluronique. 

Il est ainsi apparenté à la famille des glycosaminoglycanes, polysaccharides présents dans la MEC des 

tissus conjonctifs des mammifères. 

 

Figure 59 : Représentation de la structure chimique de chitosane  

 

3.1.2 Production de chitosane  

Le chitosane est présent dans la nature en faible quantité. Il est produit industriellement à 

partir de la chitine, un des polysaccharides les plus répandus dans la biosphère (Croisier and Jérôme 

2013). La chitine et le chitosane possèdent la même structure chimique, riche en fonctions hydroxyles, 

leur conférant un caractère hydrophile. Le chitosane peut être considéré comme la forme N-

désacétylée de la chitine même si la N-désacétylation est rarement complète (Ravi Kumar 2000).  

Il n’existe pas de nomenclature officielle permettant de différencier la chitine du chitosane. 

Cependant, le chitosane et la chitine peuvent se différencier par le degré d’acétylation (DA). Le DA 

correspond au pourcentage d'unités acétylées (nGlcNAc) par rapport au nombre d'unités totales 

(nGlcNAc+nGlcN). La distinction entre chitine et chitosane repose surtout sur leur comportement en 

solution acide. En effet, il est admis que la frontière chitine/chitosane se situe autour de la valeur de 
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DA à 70% (Sorlier et al. 2002). En dessous de ce DA, il s’agit de chitosane. Le chitosane est soluble 

en milieu aqueux acide dilué, contrairement à la chitine qui est insoluble dans ce type de solvant.  

 

3.1.2.1.1 Purification de la chitine  

La chitine est le deuxième biopolymère le plus abondant, après la cellulose. Il se retrouve 

couramment chez les invertébrés, comme dans les coquillages de crustacés ou les cuticules d'insectes 

et aussi dans des enveloppes de champignons, des parois cellulaires d'algues vertes et des levures. À 

l'échelle industrielle, les deux principales sources de chitosane sont les crustacés et les champignons 

(Croisier and Jérôme 2013). La source est un critère fondamental, car les propriétés physico-chimiques 

du chitosane peuvent différer selon la source choisie (champignons ou crustacés) (Teng et al. 2001).  

La chitine, est généralement associée à des protéines, des pigments et une phase minérale 

composée de carbonates de calcium et de phosphate de calcium. L’élimination de ces composés est 

une étape fondamentale pour obtenir de la chitine purifiée avant la N-désacétylation. Ceci implique le 

recours à des traitements complexes de purification. Le procédé, le plus couramment appliqué, est 

basé sur un procédé chimique acido-basique en trois étapes : déprotéinisation, déminéralisation et 

décoloration (Figure 60) (Muxika et al. 2017).  

 

Figure 60 : Purification de la chitine 

 (Muxika et al. 2017) 
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La déprotéinisation est obtenue avec une solution alcaline et la déminéralisation en milieu 

acide, le plus souvent avec de l’acide chlorhydrique. La décoloration est réalisée en présence d’agents 

oxydants comme le peroxyde d’hydrogène, l’hypochlorite de sodium ou le permanganate de potassium 

qui permet l’élimination des pigments résiduels, comme les caroténoïdes. 

 

3.1.2.1.2 Obtention du chitosane par N- désacétylation de la chitine  

Bien que la chitine soit abondante dans la nature et ait des caractéristiques fonctionnelles 

exceptionnelles (bioactivité, biodégradabilité, forte résistance mécanique), son utilisation reste limitée 

en raison de sa faible solubilité (Muxika et al. 2017).  

La désacétylation de la chitine peut être obtenue par traitement enzymatique, par 

l’intermédiaire de chitine-désacétylases (Zhao et al. 2010). Cependant, le traitement chimique est 

préféré en raison de son coût inférieur et de sa pertinence pour la production de masse (Younes and 

Rinaudo 2015). La désacétylation chimique implique le traitement de la chitine avec des hydroxydes à 

des températures élevées, généralement supérieures à 80°C (Fai et al. 2011). Pour les traitements qui 

utilisent des concentrations élevées de NaOH (50-60%) et des températures élevées (130-150°C), la 

désacétylation se produit très rapidement (environ 2 heures). Néanmoins, dans des conditions plus 

drastiques, le poids moléculaire du chitosane diminue. Ainsi, pour atteindre une désacétylation totale, 

les réactions doivent être réalisées en conditions contrôlées afin d’obtenir un équilibre entre le 

processus de désacétylation et les propriétés finales du chitosane. 

 La désacétylation aboutit à la suppression de groupes acétyle (CH3-CO) libérant les groupes 

amines et confère au chitosane un caractère cationique (Figure 61) (Muxika et al. 2017). 

 

Figure 61 : Désacétylation de la chitine  

(Muxika et al. 2017) 
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3.2 Propriétés du chitosane  

3.2.1 Propriétés physico-chimiques du chitosane  

3.2.1.1 Degré d’acétylation (DA)  

Après désacétylation de la chitine, le chitosane peut être réacétylé. Le DA de la chaîne polymère 

doit rester inférieur à 70% en utilisant un procédé d’acétylation en milieu homogène (solution de 

polymère). L’acétylation du chitosane est réalisée, en milieu hydroalcoolique, à température ambiante 

et en conditions homogènes. La réaction se fait en présence d’un réactif acétylant (donneur de groupe 

acétylé), tel que l’anhydre acétique et en présence d’alcool (co-solvant), empêchant l’acétylation des 

fonctions hydroxyles. Le méthanol et le 1,2propanediol sont les co-solvants les plus couramment 

utilisés.  

 

3.2.1.2 Masse moléculaire (MM)  

La masse moléculaire du chitosane peut varier, notamment selon la source utilisée et la 

procédure de préparation. En effet, la chaîne polymère peut être dégradée notamment au cours des 

traitements de purification et d’acétylation, diminuant ainsi la masse moléculaire. Selon la littérature, 

le poids moléculaire peut varier de 300 à plus de 1000 kD (Kim et al. 2008). La masse moléculaire du 

chitosane peut être déterminée par plusieurs techniques, après mise en solution du polymère : 

viscosimétrie capillaire ou dynamique à l’aide de l’équation de Mark-Houwinck-Sakurada ; diffusion 

statique de la lumière via la construction d’un diagramme de Zimm et enfin chromatographie 

d’exclusion stérique couplée à la diffusion de la lumière. Cette dernière technique est la plus 

couramment utilisée. Il est important de déterminer la masse moléculaire du chitosane car elle 

influence de nombreux paramètres physico-chimiques. Plus le poids moléculaire est important, plus 

les membranes de chitosane ont tendance à être visqueuses. En raison de sa masse moléculaire élevée 

et de sa structure linéaire non ramifiée, le chitosane est un agent de forte viscosité dans les milieux 

acides et se comporte généralement comme un matériau pseudo-plastique (Rodriguez-Vázquez M. et 

al. 2015). Le poids moléculaire est également en lien avec l’affinité et la perméabilité aux protéines 

sériques. Lorsque le poids moléculaire est plus important, l’affinité aux protéines sériques augmente 

tandis que la perméabilité diminue (Chen et al. 2002). De plus, les poids moléculaires élevés, sont 

généralement associés à des taux de résorption du chitosane plus importants (Rodriguez-Vázquez M. 

et al. 2015).  
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3.2.1.3 Méthodes de caractérisation du chitosane  

La technique de caractérisation du chitosane la plus précise est la RMN 1H en phase liquide. 

L’analyse RMN du chitosane se fait à partir d’une faible quantité d’échantillon lyophilisé, dissout dans 

une solution de D2O/DCl, à 70°C afin de favoriser la solubilisation. La détermination du DA est 

réalisée suivant la méthode proposée par Hirai et al. (Hirai A. 1991) et consiste en la comparaison de 

l’intensité de résonnance magnétique des protons H des résidus GlcNAc (2 ppm) avec celle des 

protons H2 à H6 des résidus GlcN et GlcNAc (3 – 4,2 ppm). Le DA est alors calculé selon la formule 

suivante : DA (%) = 100. (1/3).ICH3 /[ (1/6). I H2-H6)] I= intensité intégrée. La spectroscopie RMN 

permet donc la caractérisation rapide, précise et reproductible du chitosane faisant d’elle la technique 

la plus couramment utilisée. Toutefois, elle n’est applicable que pour des DA auxquels le chitosane est 

soluble, soit inférieur à 60% (Lavertu et al. 2003). La caractérisation du chitosane insoluble peut être 

alors réalisée par RMN 13C, qui constitue une alternative.  

 

3.2.2 Propriétés mécaniques du chitosane 

La porosité est un critère important en ingénierie tissulaire. Plusieurs méthodes sont utilisées 

pour préparer des matrices de chitosane poreuses comme la séparation de phase thermiquement 

induite. Plus la température est basse, plus la teneur en eau est grande, plus la taille des pores est 

faible. La structure poreuse peut être stabilisée en ajoutant du glutaraldéhyde, du polyéthylène glycol, 

de l'héparine, ou du collagène (Rodriguez-Vázquez M. et al. 2015). Concernant la perméabilité à 

l’eau, les membranes de chitosane peuvent absorber et conserver un volume d'eau donné dans leur 

réseau tridimensionnel. Cette capacité est fortement influencé par la masse moléculaire (Rodriguez-

Vázquez M. et al. 2015). Les membranes de chitosane sont généralement considérés comme très 

rigides et fragiles et donc possédant une faible résistance mécanique. Afin d'optimiser la résistance et 

l'élasticité, des agents de réticulation peuvent être utilisés, tels que le formaldéhyde, des époxydes 

réagissant avec du polyéthylène glycol, des dialdéhydes et de l'amidon (Rodriguez-Vázquez M. et al. 

2015).  

 

3.2.3 Propriétés biologiques du chitosane 

3.2.3.1 Biocompatibilité  

Actuellement, les tests cliniques réalisés n'ont signalé aucune réaction inflammatoire ou 

allergique après implantation, injection, application topique ou ingestion de chitosane dans le corps 

humain (Rodriguez-Vázquez M. et al. 2015). La DL50 (dose létale médiane) du chitosane a été 

évaluée dans différentes conditions. Chez le rat, la DL50 était de 1500 mg/kg pour la voie orale et de 
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3000 mg/kg pour la voie intrapéritonéale. Chez la souris, la DL50 était supérieure à 10 000 mg/kg 

pour la voie sous-cutanée, de 5200 mg/kg pour la voie intrapéritonéale et supérieure à 16 000 mg/kg 

par voie orale, dernière valeur équivalente à celle du saccharose (Baldrick 2010). La biocompatibilité 

du chitosane est probablement lié au fait que le chitosane est constitué de GlcN et GlcNac, composants 

naturels des tissus de mammifères. Cependant, le caractère inflammatoire du chitosane est fortement 

lié au DA. En effet, Barbosa et al. ont montré que des matrices de chitosane a fort DA (DA=15%) 

induisait une réponse inflammatoire plus importante que des matrices de chitosane à plus faible DA 

(DA=4%) (Barbosa et al. 2010).  

De nombreuses études ont également démontré la cytocompatibilité du chitosane, notamment 

vis à vis des kératinocytes, des chondrocytes, des ostéoblastes, des hépatocytes et des cellules de 

Schwann. Cependant, le DA peut être un caractère critique dans la cytocompatibilité. En effet, Rami et 

al. ont démontré que la cytocompatibilité d’hydrogels de chitosane vis à vis de CEs et de cellules 

souches mésenchymateuses était fortement influencée par le DA. Pour une même concentration en 

chitosane et pour un même procédé de gélification, la cytocompatibilité était améliorée pour des DA 

faibles (DA=5%), comparativement à des DA forts (DA=35%) (Rami et al. 2014). En modulant les 

propriétés physico-chimiques, les réponses biologiques peuvent être adaptées et ainsi obtenir un 

matériau bioactif.  

 Le chitosane et ses oligomères sont également considérés comme des substances non 

immunogènes et hypoallergéniques. Le chitosane stimulent l'activité des macrophages en augmentant 

l'oxyde nitrique, le TNF-α, l'IL-1, ainsi que le TGF-β et le PDGF. Cependant, comme il n'y a pas de 

protéines et de lipides dans la structure, l’hôte ne développe pas des anticorps spécifiques contre le 

chitosane, à moins qu'il ne soit associée à d'autres substances telles que l'albumine (Rodriguez-

Vázquez M. et al. 2015). 

 

3.2.3.2 Biodégradabilité  

La biodégradabilité est une propriété fondamentale en ingénierie tissulaire, notamment dans 

pour des applications vasculaires. Le chitosane n'est pas seulement un polymère portant des groupes 

amines, mais également un polysaccharide contenant des liaisons glycosidiques hydrolysables. Ainsi, 

le chitosane peut être dégradé in vivo par des chitinases. Actuellement, huit chitinases humaines ont 

été identifiées, trois d'entre elles possédant une activité enzymatique sur le chitosane (Funkhouser and 

Aronson 2007). La biodégradation du chitosane conduit à la formation d'oligosaccharides non toxiques 

de longueur variable. Ces oligosaccharides peuvent être incorporés dans les voies métaboliques ou 

encore être excrétés (Rodriguez-Vázquez M. et al. 2015).  
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Le taux de dégradation du chitosane est lié, notamment, au DA et à la MM. Lila et al. ont 

montré que des hydrogels de chitosane avec un DA important (DA=35%) étaient résorbés plus 

rapidement après implantation sous cutanée chez le rat que des hydrogels de chitosane avec un DA 

faible (DA=5%) (Rami et al. 2014). 

 

3.2.3.3 Propriétés antibactériennes 

Le chitosane inhibe la croissance de nombreux types de champignons, de levures et de 

bactéries, parmi lequelles Candida albicans, Enterobacter cloacae, Enterococcus faecalis, Escherichia 

coli, Klebsiella pneumoniae, Pseudomonas aeruginosa, Staphylococcus aureus et Streptococus 

pyogenes. La propriété antibactérienne du chitosane repose sur son caractère polycationique. En 

solution, ses résidus GlcN (-NH2) sont protonnées (-NH3+). Les charges positives du chitosane 

peuvent ainsi se lier à la membrane des bactéries chargées négativement. Ces interactions entrainent la 

diminution de la stabilité osmotique, la destruction de la membrane et éventuellement la perte des 

éléments intra-bactériens.  

Différents paramètres influencent le caractère antibactérien du chitosane, tels que le pH ou 

encore la MM ou le DA (Tayel et al. 2010). En effet, la diminution du pH augmente l’activité 

antibactérienne du chitosane du fait de la protonation des amines (Devlieghere et al. 2004). Le 

chitosane de faible MM traverse plus facilement la membrane des bactéries dont il inhibe la synthèse 

des ARNm (Qi et al. 2005). Le DA influence également l’activité antibactérienne du chitosane. En 

effet, le chitosane de faible MM et faible DA sont plus bactéricides que ceux de haute MM et fort DA 

(Tayel et al. 2010).  

 

3.2.4 Applications médicales du chitosane  

Le chitosane offre plusieurs avantages telles que la biocompatibilité et la biodégradabilité 

contrôlée pour des applications biomédicales. Le chitosane est notamment utilisé comme agent 

antimicrobien, anticoagulant sanguin, immunoadjuvant ou encore en tant que pansements. Il peut 

également servir pour l'administration contrôlée de médicaments ou comme matrice en ingénierie des 

tissus et notamment en ingénierie vasculaire (cf. partie 3.3.2 Hydrogels de chitosane et ingénierie 

vasculaire) (Muxika et al. 2017) 

 



REVUE BIBLIOGRAPHIQUE – HYDROGELS PHYSIQUES DE CHITOSANE ET INGENIERIE VASCULAIRE 

 110 

3.3 Hydrogels de chitosane et ingénierie vasculaire 

3.3.1 Production d’hydrogels de chitosane  

3.3.1.1 Définition d’un hydrogel 

Pour des applications médicales, le chitosane peut être utilisés sous différentes 

formes physiques : lyophilisats, fibres ou encore hydrogels (Boucard et al. 2005).  

Par définition, les gels sont composés d'une phase solide, représentant généralement moins de 

10% du volume total du gel et une phase liquide. Dans les hydrogels, la phase liquide correspond à de 

l'eau, parfois associée à des adjuvants. La phase solide assure la cohérence du gel (Croisier and Jérôme 

2013). Les hydrogels sont des biomatériaux intéressants car leur haute teneur en eau les rend 

compatibles avec la majorité des tissus vivants. De plus, les hydrogels sont relativement flexibles, 

minimisant les dommages causés au tissu environnant pendant et après l'implantation chez le patient 

(Kean and Thanou 2011). Les propriétés mécaniques des hydrogels ont tendance à imiter celles des 

tissus mous humains, permettant aux hydrogels d'assurer à la fois les caractéristiques fonctionnelles et 

morphologiques du tissu à réparer. Ils sont donc couramment utilisés comme échafaudages en 

ingénierie tissulaire.  

 

3.3.1.2 Hydrogels de chitosane 

Trois principaux types d’hydrogels de chitosane, dont la gélification est réversible ou 

irréversible, sont actuellement développés : les hydrogels physiques (liaisons non covalentes) (Figure 

62a), les hydrogels de chitosane associés à des ions métalliques (Figure 62b) et les hydrogels 

chimiques (laisons covalentes) (Figure 62c) (Croisier and Jérôme 2013).  

L’élaboration des hydrogels chimiques nécessite l’emploi d’agents réticulants entrainant la 

formation de liaisons covalentes entre les chaînes polymères rendant l’hydrogel ni thermoréversible, ni 

solvoréversible. Les hydrogels de chitosane associés à des ions métalliques sont obtenus par formation 

de complexes avec des ions métalliques comme le platinium, le palladium et le molybdène. 

Cependant, ces complexes restent peu utilisés pour des applications médicales (Croisier and Jérôme 

2013). Les hydrogels physiques disposent de liaisons de faible énergie, leur procurant un caractère 

réversible en fonction du contexte physico-chimique.  
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Figure 62 : Hydrogels physiques (a), chimiques (b) ou associés à des ions métalliques (c)  

(Croisier and Jérôme 2013) 

 

3.3.1.2.1 Hydrogels physiques de chitosane  

La formation d'hydrogels physiques est basée sur ses interactions réversibles qui peuvent se 

produire entre les chaînes polymères. Ces interactions peuvent dépendre de divers paramètres tels que 

le pH, la concentration et la température (Croisier and Jérôme 2013). Les hydrogels physiques de 

chitosane peuvent être formés selon trois voies : la formation de complexes ioniques, de complexes 

électrolytiques et de complexes hydrophobes.  

Pour les complexes ioniques, le mode de réticulation met en jeu des ions NH3+ qui 

interagissent avec des anions ou des fonctions anioniques telles que le sulfate, le citrate, ou des 

polyphosphates. Des hydrogels de chitosane thermosensibles peuvent être obtenus en mélangeant du 

chitosane avec des sels de polyols, comme le sel de disodium au phosphate de glycérol (Chenite et al. 

2000). 

 La formation des complexes électrolytiques est basée sur l’interaction entre la chaine 

polymère de chitosane et des molécules chargées négativement, des polyanions naturels et 

synthétiques. Différents polyanions naturels sont utilisés dans la littérature tels que des protéines 

(gélatine, collagène, kératine, albumine et fibroïne), des polysaccharides anioniques (acide 
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hyaluronique, alginate, pectine, héparine, xanthane, sulfate de dextrane, sulfate de chodroïtine, 

fucoïdane) et des glycosaminoglycanes Des polyanions synthétiques, tels que le polyacide acrylique 

peuvent également être utilisé pour produire des hydrogels de chitosane (de Oliveira et al. 2008).  

Montembault et al. ont également décrit des gels exclusivement constitués de chitosane et 

d’eau et basé sur la création de complexes hydrophobes. Le chitosane est solubilisé dans une solution 

à pH acide. Après évaporation, la solution est neutralisée par des vapeurs d’ammoniac (Montembault 

et al. 2005, Montembault et al. 2005).  

 

3.3.1.2.2 Hydrogels chimiques de chitosane 

La formation des hydrogels chimique se produit par liaison covalente entre les chaînes 

polymères. Les hydrogels de chitosane chimiques peuvent être obtenus en utilisant des agents de 

réticulation, tels que le glyoxal, le glutaraldéhyde, qui réagissent rapidement avec les groupes amines 

des unités de D-glucosamine du chitosane et, dans une moindre mesure, avec les groupes hydroxyle de 

chitosane. Le tripolyphosphate, l'éthylène glycol, l'éther diglycidylique et le diisocyanate peuvent 

également être utilisé comme agents de réticulation (Croisier and Jérôme 2013). Cependant, ces agents 

de réticulation peuvent engendrer une toxicité des hydrogels formés, préoccupation majeure compte 

tenu de la future application des hydrogels en tant que biomatériaux (Leung 2001).  

La génipine est largement utilisée comme agent de réticulation alternatif. Ce réticulant se 

dégrade plus lentement que les autres réticulants (comme le glutaraldéhyde) et les études actuelles ne 

semblent montrer aucune toxicité (Muzzarelli et al. 2015, Muzzarelli et al. 2016).  

Les hydrogels obtenus sont plus stables que les hydrogels physiques car la gélification est 

irréversible. Cependant, cette approche nécessite la modification chimique de la structure primaire du 

chitosane, qui peut altérer ses propriétés initiales, en particulier si des groupes amines sont impliqués 

dans la réaction. En outre, la réaction impliquée peut être une source de contamination par des réactifs 

résiduels toxiques (Croisier and Jérôme 2013). 

 

3.3.2 Hydrogels de chitosane en ingénierie vasculaire 

L'ingénierie tissulaire implique la conception de matrice, notamment à base de polymère, pour 

la modulation de la croissance et de la différenciation des cellules. Les matrices doivent répondre à un 

cahier des charges précis en terme de propriétés biologiques et mécaniques (cf. partie 2. Cahier des 

charges des substituts vasculaires).  
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Les structures à base de chitosane sont reconnues comme des matrices de choix en ingénierie 

tissulaire, en raison de leur similitude structurelle avec les glycosaminoglycanes de la MEC, des 

propriétés morphologiques et mécaniques similaires à celles du collagène et de la possibilité de 

contrôler la taille des pores. Les matrices à base de chitosane sont donc couramment utilisées en 

ingénierie tissulaire, notamment de la peau, de l’os, du cartilage, des implants dentaires et également 

dans le domaine neuronal et vasculaire (Ahsan et al. 2017). 

Les matrices à base de chitosane sont également utilisées en ingénierie vasculaire, notamment 

en raison de leurs propriétés biologiques. Cependant, le chitosane ne semble pas présenter les 

résistances mécaniques suffisantes pour composer seul un substitut vasculaire (Khait and Birla 2012). 

Ainsi, dans la littérature, le chitosane est souvent associé à une matrice qui assure le rôle de support 

mécanique. Le chitosane permet principalement d’améliorer les propriétés biologiques des produits 

d’ingénierie vasculaire. Il peut s’agir de polymères biologiques telle que la cellulose (Azevedo et al. 

2013) ou de polymères synthétiques (Yao et al. 2014, Zhu et al. 2014, Fukunishi et al. 2016). 

Fukinishi et al. ont élaboré des matrices à base de polycaprolactone et de chitosane. Le substitut 

obtenu présentait des propriétés mécaniques du substitut comparables à celle de la carotide et 

favorisait l’infiltration cellulaire avec formation de néo-tissus sans calcification et sans anévrisme 

(Fukunishi et al. 2016). Des matrices, à base de à base de polycaprolactone et de chitosane, ont été 

également été fonctionnalisées de l’héparine, améliorant l'endothélialisation in situ, empêchant la 

survenue de resténose (Yao et al. 2014). Des matrices à base de collagène humain, de chitosane et 

d’acide polylactique ont été produites par electrospinning pour l’ingénierie vasculaire. Les substituts 

vasculaires obtenus présentaient une structure plus biomimétique que l'acide polylactique et une 

meilleure hémocompatibilité (Zhu et al. 2014). Peu d’études rapportent l’utilisation de matrices 

composées exclusivement de chitosane en ingénierie vasculaire (Kong et al. 2012). 
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Le chitosane était une matrice de choix en raison de ses nombreuses propriétés biologiques qui 

répondaient au cahier des charges des biomatériaux utilisables pour l’ingénierie vasculaire. Dans le 

cadre de travaux antérieurs, nous avions démontré l’impact des modifications physico-chimiques 

d’hydrogels physiques sur leurs propriétés biologiques et ainsi déterminé la composition physico-

chimique optimale (Rami et al. 2014). Ainsi, nous avons produit deux types d’hydrogels physiques de 

chitosane Ch5 (masse molaire de 500 000 g/mol, concentration en chitosane de 5%, DA de 5%, 

obtenue par voie hydroalcoolique) et Ch10 (masse molaire de 500 000 g/mol, concentration en 

chitosane de 10%, DA de 5%, obtenue par voie aqueuse), sous forme planaire ou tubulaire, selon les 

expérimentations à réaliser (Figure 63). 

 

Figure 63 : Production d’hydrogels physiques de chitosane Ch5 et Ch10 

 

L’objectif général de ce travail était d’obtenir une validation pré-clinique des hydrogels de 

chitosane comme matrice d’ingénierie vasculaire, en déterminant les propriétés mécaniques (Article 

1), les propriétés biologiques (Article 2) et l’intégration tissulaire (interaction avec les cellules 

endothéliales et inflammation) (Projet d’article 3). Ces 3 paramètres étaient interdépendants et leur 

validation était fondamentale avant réalisation de pontage chez le gros animal pour de longues 

périodes. En parallèle de ce travail, nous voulions développer un outil pour suivre plus facilement et 

de façon plus fiable les cellules implantées dans le matériau (Article 4) (Figure 64). 
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Figure 64 : Objectifs interconnectés du travail de thèse 

 

Tout d’abord, l’évaluation des propriétés mécaniques des hydrogels de chitosane a été menée 

en se basant sur la norme internationale ISO 7198 : 1998, qui définit les tests mécaniques d’évaluation 
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des prothèses vasculaires ainsi que les méthodes d’évaluation des propriétés mécaniques des substituts 

vasculaires avant leur implantation. Pour cela, des tubes d’hydrogels de chitosane, Ch5 et Ch10 ont été 

produits. Puis, les résistances à la suture et à l’éclatement et la compliance, caractéristiques 

mécaniques essentielles en clinique pour le chirurgien, ont été mesurées. Les résistances à la traction 

longitudinale et circonférentielle ont également été mesurées afin de pouvoir assurer une 

caractérisation du biomatériau. L’objectif était de s’assurer que les hydrogels produits disposaient de 

propriétés mécaniques suffisantes pour permettre leur implantation. L’impact de la variation des 

concentrations de chitosane sur les valeurs des propriétés mécaniques était également étudié. 

Ensuite, l’évaluation des propriétés biologiques a été réalisée au travers de plusieurs 

expériences de complexité croissante, allant de l’évaluation in vitro de la biocompatibilité et de 

l'hémocompatibilité, selon la norme ISO-10993, à des études in vivo chez des petits et gros animaux 

(rat et brebis). Des EPCs ont été isolés à partir de sang de cordon ombilical puis caractérisés. Ensuite, 

nous avons évalué in vitro la biocompatibilité des hydrogels de chitosane produits en étudiant : (i) la 

capacité des EPCs à coloniser le matériau et (ii) l’hémocompatibilité au travers de différents tests. 

Pour ce faire, différents tests in vitro ont été réalisés : l’étude de l’activation plaquettaire, le dosage du 

C3a, du SC5b9 et la mesure du CH50, la mesure du temps de céphaline activée et le calcul de l’index 

hémolytique. Enfin, nous avons étudié in vivo la biocompatibilité des hydrogels de chitosane produits 

en réalisant des expériences chez le rat et la brebis. Nous avons étudié la capacité de résorption des 

matériaux produits chez le rat ainsi que leur hémocompatibilité après implantation suite à une 

artériotomie ou à un pontage carotidien chez la brebis. 

Enfin, nous avons étudié l’interaction des hydrogels de chitosane, Ch5, in vitro avec les 

cellules endothéliales et in vivo avec le tissu environnant afin de s’assurer de l’intégration de ces 

biomatériaux. Après avoir obtenu in vitro une cellularisation des hydrogels de chitosane produits, nous 

avons étudié la fonctionnalité de cet endothélium, impératif majeur en ingénierie vasculaire. Pour ce 

faire, nous avons étudié la production de facteur tissulaire et de thrombomoduline, facteurs clés dans 

la balance hémostatique ainsi que la formation de NO, acteur fondamental dans l’homéostasie 

vasculaire. Nous avons également implanté des pastilles de chitosane, Ch5, en sous cutané chez le rat 

et étudié le profil macrophagique au contact et à distance du matériau après 10 jours, 30 jours et 60 

jours afin d’étudier le profil inflammatoire du matériau.  

En parallèle de ce travail, nous voulions développer un outil pour suivre plus facilement et de 

façon plus fiable les cellules implantées dans le matériau (Article 4). Nous avons choisi comme outil 

de suivi l’infection par le vecteur lentiviral contenant le gène de la protéine Tomato. L’objectif du 

travail était de s’assurer de la fiabilité de l’infection en étudiant : le taux d’infection, les 

caractéristiques phénotypiques des EPCs après infection ainsi que leur comportement sous flux, leur 

viabilité et leur capacité à cellulariser des matériaux ou leur comportement en cocultures.
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1 EVALUATION DES PROPRIETES BIOLOGIQUES DES HYDROGELS PHYSIQUES 

DE CHITOSANE  

1.1 Introduction 

Le pontage ou le remplacement vasculaire de petit calibre présentent actuellement des limites. 

Idéalement, les chirurgiens utilisent, comme substitut, des vaisseaux biologiques, ou à défaut des 

substituts synthétiques, tels que le Dacron ou le ePTFE. Cependant, ils sont à l’origine de nombreux 

échecs thérapeutiques, notamment en raison de leurs propriétés mécaniques insuffisantes et de la non 

endothélialisation de leur surface luminale. Ainsi, l’ingénierie vasculaire a toute sa place pour produire 

de nouveaux substituts vasculaires, plus adaptés à leur site d’implantation. Dans ce contexte, le 

chitosane est proposé, compte tenu de ses propriétés biologiques intéressantes. De plus, il est déjà 

couramment utilisé pour de nombreuses applications médicales (immunoadjuvants, pansements, etc.), 

pouvant faciliter une éventuelle utilisation clinique. Il présente également l’avantage de pouvoir être 

utilisé sous différentes formes (lyophilisats, fibres et hydrogels).  

Dans ce cadre, il est impératif que le substitut obtenu réponde à un cahier des charges strict. 

Le biomatériau utilisé doit induire une réponse appropriée de l’hôte, afin d’obtenir une intégration 

optimale du biomatériau. Cependant, la biocompatibilité idéale est difficile à atteindre et les substituts 

vasculaires tendent généralement vers un compromis cliniquement acceptable. Du fait de leur contact 

avec le sang, l’étude rigoureuse de l’hémocompatibilité des substituts vasculaires doit être entreprise, 

au travers d’études réalisés in vitro et in vivo. 

L’objectif général de l’article 1 était de produire des hydrogels physiques de chitosane et 

d’évaluer leurs propriétés biologiques in vitro et in vivo. 

Tout d’abord, nous avons produits des hydrogels de chitosane sous forme planaire et tubulaire. 

Nous avons choisi d’utiliser des hydrogels physiques de chitosane. Ainsi, les hydrogels produits ne 

contenaient aucun agent de réticulation, pouvant être potentiellement toxique pour les cellules. De 

plus, le chitosane utilisé était hautement purifié et avec une masse molaire de 500 000 g/mol. 

Initialement, nous avons produit des hydrogels physiques de chitosane avec une concentration en 

chitosane de 5%, un DA de 5%, obtenus par voie hydroalcoolique. Nous avons également produit des 

hydrogels avec une concentration en chitosane de 10%, un DA de 5% et obtenus par voie aqueuse. La 

composition physico-chimique a été choisie suite aux résultats obtenus dans le cadre de travaux 

antérieurs (Rami et al. 2014). En effet, les conditions physicochimiques de préparation du chitosane 

avaient été modulées dans le but de produire des hydrogels de chitosane avec des propriétés 

mécaniques et biologiques adaptées à l'ingénierie vasculaire. Nous avions démontré que les hydrogels 

physiques fortement acétylés (DA> 20%) étaient moins rigides, se dégradaient rapidement et ne 

permettaient pas une adhésion des cellules endothéliales, contrairement à des hydrogels physiques 



RESULTATS - EVALUATION DES PROPRIETES BIOLOGIQUES DES HYDROGELS PHYSIQUES DE CHITOSANE 

 120 

faiblement acétylés DA (5%) qui ont été caractérisés comme des hydrogels élastiques et permettant 

une meilleure adhésion cellulaire. Plusieurs expériences de complexité croissante ont été menées, 

allant de l’évaluation in vitro de la biocompatibilité et plus particulièrement de l’hémocompatibilité à 

des études in vivo chez le petit (rat) et gros (mouton) animal.  

 

Dans le cadre des études in vitro  

- Pour évaluer la biocompatibilité des hydrogels vis à vis des cellules endothéliales, nous 

avons évalué la capacité d’EPCs (utilisé comme modèle de cellules endothéliales) à adhérer sur les 

hydrogels de chitosane produits, aussi bien sous forme planaire que tubulaire. Sur des hydrogels de 

chitosane planaire, nous avons également étudié la prolifération des EPCs et également la vitesse de 

recolonisation de la couche endothéliale après réalisation d’une blessure. Après avoir obtenu des 

hydrogels planaires cellularisés, nous nous sommes également assurés de la conservation de la couche 

endothéliale après exposition à des contraintes de cisaillement de type artériel.  

- Pour évaluer l’hémocompatibilité des hydrogels, différents tests normés ont été réalisés aussi 

bien sur des hydrogels cellularisés que non cellularisés. 

 

Dans le cadre des études in vivo 

-Chez le petit animal (rat), des hydrogels planaires non cellularisés ont été implantés jusqu’à 

60 jours et des techniques d’imagerie par résonance magnétique ont été utilisées pour déterminer la 

résorption des hydrogels et s’assurer de l’absence d’inflammation chronique néfaste au voisinage du 

biomatériau implanté. 

- Chez le gros animal (brebis), des hydrogels non cellularisés (respectivement planaires et 

tubulaires) ont été utilisés suite à la réalisation d’artériotomie et pour des pontages carotidiens afin de 

vérifier l’hémocompatibilité à court terme in vivo des biomatériaux produits. 
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1.2 Article : Chitosan-based hydrogels for developing a small-diameter vascular graft 

- in vitro and in vivo evaluation 

 

Biomedical Materials 

October 2017, Volume 12, Issue 6 

 

Chitosan-based hydrogels for developing a small-diameter vascular graft: in vitro and in vivo 

evaluation 

A. Aussel, N.B. Thébaud, X. Bérard, V. Brizzi, S. Delmond, R. Bareille, R. Siadous, C. James, J. 

Ripoche, M. Durand, A. Montembault, B. Burdin, D. Letourneur, N. L’Heureux, L. David, L. 

Bordenave 

 

Abstract  

Aims. Vascular grafts made of synthetic polymers perform poorly in small-diameter applications 

(cardiac and peripheral bypass). Chitosan is a biocompatible natural polymer that can provide a novel 

biological scaffold for tissue engineering development. The goal of this study was to demonstrate the 

biocompatibility of a novel chitosan preparation in vitro and in vivo, and to assess its potential as a 

scaffold for vascular applications. Methods and Results. A series of experiments of increasing 

complexity, ranging from in vitro biocompatibility and hemocompatibility tests to in vivo studies in 

small and large animals (rat and sheep), was performed to provide a comprehensive analysis of 

chitosan hydrogels’ biological properties. In vitro studies established that: i) chitosan supported human 

endothelial progenitor cells adhesion, proliferation and resistance to physiological shear stress; ii) 

chitosan did not activate platelets, the complement system, or the intrinsic coagulation pathway. In 

vivo results showed: iii) no resorption of chitosan and no chronic inflammation at 60 days in a rat 

heterotopic implantation model (magnetic resonance imaging and histology); iv) no flow obstruction 

(Doppler ultrasound) and no thrombus formation (histology and scanning electron microscopy) at 2 

hours after a carotid arteriotomy repair with chitosan patches in sheep. Finally, 2 chitosan tubes were 

implanted as carotid interposition grafts for 3 days in sheep showing that chitosan was strong enough 

to be sutured, to withstand arterial pressure, and no flow obstruction was observed through this short 

period.Conclusion. Chitosan-based hydrogels displayed promising in vitro biocompatibility and 

hemocompatibility properties as well as in vivo short-term performance.  

Key words: chitosan, hemocompatibility, in vitro, in vivo, vascular graft development 
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1.3 Conclusions 

En conclusion, l’article 1 tend à montrer l’intérêt du chitosane comme matrice en ingénierie 

vasculaire. Les résultats in vitro et in vivo démontrent la biocompatibilité des hydrogels physiques de 

chitosane produits dans cette étude et leur intérêt pour des applications vasculaires. Certes, dans le 

passé, le chitosane a souvent été critiqué, car considéré comme inflammatoire. Mais, les conditions 

physico-chimiques de préparation et les procédés de purification sont des éléments clés, connus pour 

influencer fortement la biocompatibilité des matériaux et plus particulièrement l’inflammation. Ainsi, 

l’utilisation d’hydrogels physiques de chitosane (sans agent de réticulation), hautement purifiés et de 

faible DA (5%) pourrait expliquer les résultats obtenus.  

In vitro, nous avons démontré que les EPCs pouvaient adhérer, proliférer et recoloniser une 

blessure endothéliale à la surface des hydrogels de chitosane produits. Sous des contraintes de 

cisaillement physiologiques, les EPCs restaient adhérents au chitosane et conservaient leur phénotype. 

De plus, les hydrogels de chitosane non cellularisés n'activaient ni les plaquettes humaines, ni la voie 

de coagulation intrinsèque ou l'un des composants du système du complément in vitro. De plus, ces 

matériaux n’induisent pas d’hémolyse. De façon relativement surprenante, aucune différence 

significative n’a été observée entre les matériaux cellularisés et non cellularisés. In vivo, chez le rat, 

les hydrogels de chitosane ne présentaient aucun signe de dégradation après 60 jours d’implantation en 

sous cutanée ou en intramusculaire. L’implantation de pastilles de chitosane, chez la brebis, suite à la 

réalisation d’artériotomie a permis d’évaluer à court terme l’hémocompatibilité des hydrogels de 

chitosane produits. Après avoir évalué la biocompatibilité in vitro et in vivo, des tubes d’hydrogels 

physiques de chitosane ont été utilisés comme substitut vasculaire, pour la réalisation de pontage 

carotidien chez la brebis. Ces premiers essais, utilisés comme « preuve de concept », réalisés 

uniquement à court terme, ont suggéré des propriétés biologiques et mécaniques relativement 

satisfaisantes.  

Cependant, la courte durée de l'implantation (3 jours) et le petit nombre d'animaux (n=2), 

nécessite la réalisation d’études à plus long terme pour évaluer la perméabilité à long terme des 

hydrogels de chitosane car la resténose secondaire à l'hyperplasie intimale, conditionnée par la 

migration, la prolifération, le changement de phénotype des CMLs et leur activité sécrétoire au sein de 

l'intima, survient généralement après 3 mois.  

Dans la littérature, les délais d’implantation et les modèles animaux sont très variés. 

Récemment, Liu et al. ont recensé les différentes études concernant l’implantation in vivo chez le gros 

animal de substituts issus de l’ingénierie vasculaire (Liu et al. 2017). Ils ont distingué les études 

réalisées avec des matrices décellularisées et des polymères biodégradables synthétiques ou naturels. 

Dans le cadre des pontages carotidiens avec des matrices décellularisées, différents modèles animaux 

ont été utilisés, tels que le cochon, la brebis et le chien. Le délai maximum d’implantation (12 mois) a 
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été obtenu chez le chien, en utilisant la sous muqueuse intestinale comme matrice (Lantz et al. 1990). 

Pour les pontages carotidiens avec des matrices biodégradables synthétiques, le cochon, la brebis et le 

chien ont également été utilisés comme modèles animaux. Le délai maximum d’implantation (12 

mois) a été obtenu chez le chien, en utilisant des matrices de PGA ou de PGA/PLA (Yokota et al. 

2008, Dahl et al. 2011). Enfin, pour les pontages carotidiens avec des matrices biodégradables 

naturelles, seuls le cochon et la brebis ont été utilisés comme modèles d’étude. Le délai maximum 

d’implantation (6 mois) a été obtenu chez la brebis, en utilisant des matrices de fibrine.  

Concernant les études in vivo chez le gros animal, il est clairement établi que le modèle idéal 

n’existe pas. Cependant, dans le cadre de cette étude nous avons choisi la brebis comme modèle 

d’étude, car elle présente de nombreux avantages. Les mécanismes de physiologie cardiovasculaire et 

de thrombogénicité sont relativement semblables chez la brebis et l’humain. De plus, ce modèle 

convient pour tester des tailles de greffe cliniquement pertinentes (diamètres 4 à 6 mm). Les études à 

long terme sont possibles. La brebis dispose d’un long cou facilitant le pontage et assurant un suivi 

plus facile, par des techniques non invasives, telles que l’imagerie par EchoDoppler. Cependant, 

l’inconvénient majeur reste la tendance à l'hypercoagulabilité (Pashneh-Tala et al. 2015). 
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2 EVALUATION DES PROPRIETES MECANIQUES DES HYDROGELS PHYSIQUES 

DE CHITOSANE  

2.1 Introduction 

Dans le cadre de l’élaboration d’un produit issu de l’ingénierie vasculaire, le substitut obtenu 

doit certes disposer de propriétés biologiques adéquates, comme décrites dans l’article 1, mais 

également de propriétés mécaniques suffisantes. Actuellement, aucune norme ne définit les valeurs 

mécaniques à atteindre pour justifier la transition des produits d’ingénierie vasculaire vers l'utilisation 

humaine. Néanmoins, la norme ISO 7198: 1998 donne les principes généraux des essais mécaniques 

appropriés pour caractériser les prothèses vasculaires. 

L’objectif général de l’article 2 était de produire des hydrogels physiques de chitosane sous 

forme tubulaire, d’évaluer leurs propriétés mécaniques et s’assurer que ces dernières étaient 

compatibles avec des applications vasculaires. 

Tout d’abord, nous avons produits des hydrogels de chitosane sous forme tubulaire. Suite à la 

réalisation de l’article 1, nous avons produit deux types d’hydrogels : Ch5 et Ch10. Ch5 correspondait 

à des hydrogels avec une concentration en chitosane de 5%, un DA de 5%, obtenus par voie 

hydroalcoolique et Ch10 à des hydrogels avec une concentration en chitosane de 10%, un DA de 5% 

et obtenus par voie aqueuse.  

Nous avons caractérisé ces hydrogels en terme de propriétés mécaniques. En se basant sur la 

norme ISO 7198: 1998, nous avons choisi d'étudier les paramètres mécaniques les plus pertinents pour 

la clinique ainsi que des paramètres permettant de définir les propriétés mécaniques intrinsèques des 

matériaux. Plus précisément, nous avons déterminé la résistance à l'éclatement et la résistance à la 

suture, paramètres répondant aux préoccupations immédiates du chirurgien. Nous avons également 

étudié la compliance des hydrogels de chitosane, la non adéquation de compliance entre le vaisseau et 

le substitut étant connue pour être impliquée dans l'échec des substituts à long terme au site de 

l'anastomose. Enfin, nous avons déterminé les résistances à la traction longitudinale et 

circonférentielle afin de déterminer la rigidité du matériau et de s’assurer de l’anisotropie des 

hydrogels. Les résultats obtenus ont été comparés avec ceux fournis par une revue récente de la 

littérature, qu’il s’agisse de substituts naturels ou synthétiques (Pashneh-Tala et al. 2015). 
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2.2 Article : In Vitro Mechanical Property Evaluation of Chitosan-Based Hydrogels 

Intended for Vascular Graft Development 

 

Journal of Cardiovascular Translational Research 

December 2017, Volume 10, Issue 5–6, pp 480–488 

 

In Vitro Mechanical Property Evaluation of Chitosan-Based Hydrogels Intended for Vascular 

Graft Development 

A. Aussel*, A. Montembault*, S. Malaise, M.P. Foulc, W. Faure, R. Aid, M. Chaouat, T. Delair, D. 

Letourneur, L. David, L. Bordenave 

* Equally co-first authors 

 

Abstract  

Vascular grafts made of synthetic polymers perform poorly in cardiac and peripheral bypass 

applications. In these applications, chitosan-based materials can be produced and shaped to provide a 

novel scaffold for vascular tissue engineering. The goal of this study was to evaluate in vitro the 

mechanical properties of a novel chitosan formulation to assess its potential for this scaffold. Two 

chitosan-based hydrogel tubes were produced by modulating chitosan concentration. Based on the 

standard ISO 7198:1998, the hydrogels tubes were characterized in vitro in terms of suture retention 

strength, tensile strength, compliance and burst pressure. By increasing chitosan concentration, suture 

retention value increased to reach 1.1 N, average burst strength and elastic moduli also increased 

significantly. The compliance seemed to exhibit a low value for chitosan tubes of high concentration. 

By modulating chitosan concentration, we produced scaffolds with suitable mechanical properties to 

be implanted in vivo and withstand physiological blood pressures. 

 Key words: chitosan, hydrogels, mechanical properties, in vitro, vascular graft development 
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2.3 Conclusion 

En conclusion, l’article 2 tend à démontrer que les hydrogels physiques de chitosane produits 

disposent de propriétés mécaniques relativement appropriées pour des applications comme le pontage 

de vaisseaux de petit calibre. Certes, les hydrogels physiques de polysaccharides présentent 

généralement de faibles propriétés mécaniques et sont d’ailleurs souvent utilisés en association avec 

d'autres polymères pour améliorer les insuffisances mécaniques. Cependant, comme les propriétés 

biologiques, les propriétés mécaniques des hydrogels de chitosane sont étroitement liés à leurs 

conditions physico-chimiques.  

Les premiers paramètres étudiés étaient la résistance à la suture et à l’éclatement, paramètres 

clés pour le chirurgien. En effet, l’obtention de valeurs suffisamment grandes était un pré-requis pour 

l’implantation des hydrogels de chitosane, dans le cadre de pontages vasculaires. Nous avons 

démontré qu’en modulant la concentration en chitosane, plus exactement en l’augmentant en passant 

de 5% à 10%, la résistance à la suturabilité et à l’éclatement augmentaient significativement. Les 

valeurs obtenues étaient inférieures à celles obtenus avec des greffes veineuses ou artérielles. 

Néanmoins, ces valeurs étaient compatibles avec une implantation in vivo, premier pré-requis 

indispensable pour le chirurgien et les sutures réalisées résistaient au passage du flux sanguin, comme 

démontré in vivo dans l’article 1 (pontage carotidien chez la brebis). Dans le cadre des paramètres 

ayant une importance fondamentale pour l’utilisation clinique, nous avons également mesuré la 

compliance des différents hydrogels produits. Contrairement aux deux paramètres précédents, 

l’augmentation de la concentration en chitosane diminuait la compliance. Cependant, les valeurs 

obtenues restaient supérieures à celles des substituts vasculaires synthétiques utilisés actuellement en 

clinique (ePTFE). Enfin, l’étude des paramètres intrinsèques tels que la résistance longitudinale a 

montré un caractère viscoélastique des hydrogels physiques de chitosane produits. De plus, l’étude de 

la traction circonférentielle a mis en évidence une différence significative entre la courbe de traction 

dans la direction axiale (longitudinale) et celle dans la direction circonférentielle, relevant une 

anisotropie des hydrogels produits.  

Même si les résultats obtenus étaient relativement satisfaisants, d’autres expérimentations 

seront nécessaires, notamment pour évaluer les propriétés mécaniques après implantation au long 

court, afin d’évaluer l’impact du remodelage et plus particulièrement sur la compliance. Récemment, 

Koobatian et al. ont proposé d’évaluer, en temps réel, la compliance de substituts vasculaires après 

implantation chez le gros animal, grâce à l’utilisation de technique non invasive via la 

sonomicrométrie. Les transducteurs fabriqués à partir de matériau céramique piézo-électrique 

transmettent et reçoivent de l'énergie sonore, permettant la mesure des distances (Koobatian et al. 

2015, Koobatian et al. 2016). 
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3 ETUDE DE LA BIOINTEGRATION DES HYDROGELS PHYSIQUES DE CHITOSANE 

POUR DES APPLICATIONS VASCULAIRES : INTERFACE CHITOSANE/ CELLULES 

VASCULAIRES / TISSU HÔTE 

 

3.1 Projet d’article: Cell and tissue response at the interface with chitosan hydrogel in 

vitro and ex vivo 

 

Cell and tissue response at the interface with chitosan hydrogels: in vitro and ex vivo exploration  

 

A. Aussel1, 2, C. Boiziau1, B. L’Azou1, R. Bareille1, L. Fievet1, R. Siadous1, S. Delmond3, M. Durand3, 

A. Montembault4, L. David4, N.B Thébaud1,2*, L. Bordenave1,3* 

*Equally co-last authors  

 

1Univ. Bordeaux, INSERM U1026, Bioingénierie tissulaire, F-33000 Bordeaux, France 2CHU de 

Bordeaux, Pôle Odontologie et Santé Buccale, F-33000 Bordeaux, France 3CHU de Bordeaux, CIC 

1401, F-33000 Bordeaux, France 4Univ. Lyon, CNRS, Ingénierie des Matériaux Polymères, IMP-

UMR 5223, Villeurbanne Cedex, F-69622, France 
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4 MISE AU POINT D’UNE METHODE DE SUIVI DES EPCS EN INGENIÉRIE 

VASCULAIRE 

4.1 Introduction 

Parallèlement au projet principal de cette thèse, qui consistait à développer des hydrogels de 

chitosane pour l’ingénierie vasculaire et à les valider pré-cliniquement, nous avons voulu développer 

un outil, afin d’assurer un suivi plus facile des EPCs, au cours des différentes expérimentations 

réalisées dans cette thèse. Plusieurs techniques peuvent être utilisées, pour assurer un suivi des cellules 

en ingénierie vasculaire: l’imagerie X (le scanner), l’imagerie nucléaire, l’imagerie magnétique et 

l’imagerie optique (par fluorescence ou bioluminescence). La technique d’imagerie idéale devrait être 

une non iatrogène, non toxique et non invasive dans le temps, ne pas engendrer de modification 

génétique ou de perturbation des cellules souches, permettre une détection cellulaire pour toute 

localisation anatomique, assurer le comptage cellulaire, ne pas présenter de dilution du signal au 

moment de la division cellulaire et enfin, assurer une mise en œuvre simple. Certes la technique idéale 

n’existe pas. Cependant, nous avons choisi d’utiliser de gènes rapporteurs pour permettre un suivi plus 

aisé des EPCs grâce à l’utilisation de la fluorescence émise par les EPCs infectés. Plus précisément, 

nous avons utilisé un gène rapporteur codant la protéine fluorescente Td Tomato. La protéine Td 

Tomato présentaient plusieurs avantages : une structure équivalente à un monomère (compatible avec 

les fusions de protéines en N- et C-terminal), une autofluorescence réduite (maximum d’émission à 

581 nm dans le rouge lointain et détection à 620 nm), une détection en profondeur des tissus sans 

atténuation du signal, une excellente photostabilité, une vitesse de maturation rapide. 

L’utilisation d’EPCs infectés, semblait un outil particulièrement intéressant, car il permettait 

une réelle économie de matériau et également de cellules. En effet, l’infection des EPCs pouvait 

assurer un suivi de la viabilité cellulaire des EPCs au contact des hydrogels de chitosane au long court, 

sans avoir à sacrifier l’échantillon pour réaliser des marquages spécifiques, tels qu’un marquage à la 

calcéine pour visualiser les cellules vivantes ou l’éthidium pour observer les cellules mortes.  

L’objectif de l’article 4 était de vérifier la conservation de caractéristiques des EPCs suite à 

leur infection par le gène rapporteur codant la protéine Td Tomato, afin de pouvoir utiliser les EPCs 

infectés de façon fiable. Ainsi, après avoir isolé des EPCs, ces derniers ont été infectés à l’aide du 

vecteur lentiviral pRRLsin-PGK-Tomato-WPRE contenant le gène codant la protéine Td Tomato. 

Nous avons alors étudié l’impact de l’infection sur de nombreux critères, tels que la morphologie des 

EPCs, leur phénotype et génotype cellulaire, leur comportement sous contraintes de cisaillement, la 

viabilité cellulaire. Nous nous sommes également assurés que les EPCs conservaient leur capacité à 

endothélialiser des prothèses vasculaires. 
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4.2 Article : Labeling and qualification of endothelial progenitor cells for tracking in 

tissue engineering: An in vitro study. 

 

The International journal of artificial organs  

April 2015, Volume 38, Issue 4, pp 224-232 

 

Labeling and qualification of endothelial progenitor cells for tracking in tissue engineering: An 

in vitro study. 

NB. Thébaud, A. Aussel, R. Siadous, J. Toutain, R. Bareille, A. Montembault, L. David, L. Bordenave  

 

Abstract  

Purpose: In order to track location and distribution of endothelial cells (ECs) within scaffolds in vitro, 

we chose lentiPGK-TdTomato transduction of human Endothelial Progenitor Cells (EPCs) isolated 

and differentiated from cord blood. Because transduction could have a functional impact on cell 

behaviour, we checked different parameters for qualification of labeled-EPCs as well as their use for 

potential applications in the context of vascular and bone tissue engineering. Methods: after isolation 

and expansion, EPCs were classically characterized then transduced with the lentiviral vector 

containing the TdTomato protein gene under the control of the Phosphoglycerate kinase (PGK) 

promoter. Conventional karyotyping, differentiation capacity, viability, proliferation assays were 

performed with labeled and unlabeled EPCs. Scaffolds and co-cultures were explored with labeled 

EPCs, in static or shear stress conditions. Results show that cell labeling did not affect cell adhesion 

nor induce cell death. Cell labeling did not induce more chromosomal aberrations. Phenotypical 

characterization was not affected. In the context of tissue engineering applications, labeled EPCs 

maintained their ability to line 2D or 3D scaffolds, withstand physiological arterial shear stress and 

form tubular networks in co-cultures with human osteoblast progenitor cells. Conclusion: it is 

possible to label human EPCs with TdTomato without affecting their behaviour by the transduction 

procedure. This creates an important tool for numerous applications. Our results provide a 

qualification of labeled EPCs in comparison with unlabeled ones for vascular and bone tissue 

engineering.  

Key words : Endothelial progenitor cells, labeled cells, lentiviral transduction, cell tracking, tissue 

engineering  
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4.3 Conclusion 

En conclusion, l’article 4 tend à démontrer que l’infection ne modifie pas les caractéristiques 

principales des EPCs. 

En effet, suite à l’infection, les EPCs conservaient leur aspect morphologique (pavimenteux), 

leur phénotype (vWF+, CD 31+, VE-Cad+), leur comportement sous contraintes de cisaillement de 

type artériel (alignement des EPCs dans le sens du flux). De plus, l’apparition d’éventuelles anomalies 

chromosomiques n’était pas liée à l’infection. Enfin, suite à l’infection, les EPCs conservaient leur 

potentiel angiogénique et leur capacité à endothélialiser des vaisseaux. Ces deux critères étaient 

fondamentaux, car la finalité de l’infection était de pouvoir suivre plus facilement le devenir des EPCs 

dans le cadre de l’ingénierie vasculaire. L’infection des EPCs semblait être une tecnique 

particulièrement intéressante, car le pourcentage d’infection obtenu a été relativement élevé (86%) et 

peu de dilution du signal du signal a été observé au cours du temps. 

Ainsi, nous avons pu utiliser de façon fiable des EPCs infectés, pour déterminer in vitro les 

conditions optimales d’ensemencement cellulaire sur des hydrogels de chitosane (Figure 65), sous 

forme planaire (Figure 66A) ou tubulaire (Figure 66B). L’utilisation d’EPCs infectés a permis un 

gain de temps important, en évitant certains protocoles de révélation et a également engendré une 

économie de matières premières en terme de cellules et de matrices.  

 

Figure 65 : Hydrogels physiques de chitosane sous forme planaire (A) et tubulare (B) cellularisés 

3 jours après ensemencement d’EPCs infectés 

 

L’utilisation d’EPCs infectés pourrait avoir également un intérêt, dans le suivi des EPCs 

implanté in vivo, car la protéine Td Tomato présente l’avantage d’avoir peu de dilution du signal en 

profondeur des tissus. Cependant, nous n’avons encore mené aucune étude dans ce contexte.  
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En conclusion, dans le cadre de ce travail, nous avons développé des hydrogels physiques de 

chitosane, pour l’ingénierie vasculaire, avec 2 formulations et différents modes de mise en œuvre 

(tubes et plans). Nous en avons réalisé la validation pré-clinique pour des applications vasculaires en 

analysant : leurs propriétés biologiques, leurs propriétés mécaniques et leur biointégration. Les 

principaux résultats sont recensés sur la Figure 67. 

 

Figure 66 : Résultats interconnectés du travail de thèse 
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En synthétisant ces résultats, nous pouvons conclure que les hydrogels de chitosane produits et 

testés sont des matrices de choix pour l’ingénierie vasculaire, de par leurs propriétés biologiques, 

mécaniques et leur capacité de biointégration. Le faible DA, la purification, la neutralité de la charge 

de surface sont des critères qui peuvent expliquer les propriétés des hydrogels produits. La porosité 

des hydrogels pourrait également être un élément important pour expliquer leur comportement 

biologique. Cependant, il n’est actuellement pas possible de la déterminer de façon précise. 

Concernant les perspectives de cette thèse, il est fondamental d’étudier l’hémocompatibilité 

des substituts produits à long terme chez le gros animal. En effet, la courte durée de l'implantation (3 

jours) et le petit nombre d'animaux (n=2), nécessite la réalisation d’études à plus long terme pour 

évaluer la perméabilité à long terme des hydrogels de chitosane et cela d’autant plus que la resténose 

secondaire à l'hyperplasie intimale survient généralement après 3 mois post-opératoires. Ce projet est 

soutenu par la Fondation de l’Avenir et ce travail se décomposera en 5 taches : la synthèse de tubes 

d’hydrogels physiques de chitosane, l’implantation animale (3 mois et 6 mois), les analyses 

histologiques et immunohistologiques après explantation, les analyses microscopiques après 

explantation et l’analyses des organes. La synthèse de tubes d’hydrogels physiques de chitosane sera 

basée sur notre connaissance acquise de la préparation de matériaux en chitosane, consistera à préparer 

des tubes de chitosane selon la formulation choisie, Ch10%. Pour l’implantation animale, l’acte 

chirurgical effectué sera un pontage au niveau de la carotide du mouton Pour vérifier la perméabilité́ 

de la carotide, des examens d’imagerie d’echoDoppler seront réalisés à 2 jours, 7 jours, 28 jours et 60 

jours. Des bilans sanguins (Numération Formule Sanguine, bilans de coagulation, activation 

plaquettaire, etc.) seront également pratiqués au mêmes temps. Les animaux seront sacrifiés à 3 mois 

(n=3) ou 6 mois (n=3). Les analyses histologiques et immunohistologiques seront réalisées après 

sacrifice des animaux Nous effectuerons différentes colorations (HES, trichrome de Masson) et des 

réactions d'immunohistochimie pour identifier la présence de cellules en prolifération (Ki67), de 

cellules endothéliales (CD31), de fibroblastes (vimentine), de macrophages (CD68, phénotype M1 

et/ou M2) et de matrice extra-cellulaire (laminine, collagènes de type I, III ou IV, 

glycosaminoglycanes). Nous serons également attentifs à l'épaisseur de la couche fibreuse externe 

(rapport fibrose/matériau), à l'apparition de néovaisseaux dans l'épaisseur du matériau (marqueurs de 

la biointégration) et d’autre part à la conservation de la lumière du vaisseau au niveau de la face 

luminale. Des analyses microscopiques seront également réalisées pour observer les différents 

éléments figurés du sang, l’absence ou présence d’une adhésion plaquettaire et l’épaisseur de fibrine 

éventuelle, au niveau de la surface luminale des tubes. Enfin, certains organes seront prélevés, tels que 

le cœur, le poumon, les reins et le cerveau afin d’évaluer l’éventuelle toxicité systémique des 

hydrogels de chitosane ou des produits de dégradation.  

Lors d’expériences complémentaires, nous pourrions également implanter des hydrogels de 

chitosane cellularisés et plus particulièrement en utilisant des cellules de grade clinique. Tout d’abord, 
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nous avons démontré qu’il était possible de cellulariser in vitro des tubes de chitosane avec des EPCs 

ou des EPCs infectés (TdTomato). Nous avons également produit des cellules endothéliales issues 

d’EPCs (infectés ou non) de grade clinique. Ces cellules répondaient aux normes de bonnes pratiques 

de production (ou "GMP" pour Good Manufacturing Practices) et de conservation, condition sine qua 

non pour que ces cellules soient agréées par les autorités de santé et que des essais cliniques puissent 

être menés chez l’Homme. La difficulté était de mettre au point un milieu de culture, inoffensif pour 

l’Homme et permettant d’orienter la différenciation cellulaire avec une garantie de stabilité après 

l’implantation. Nous pourrions ainsi évaluer l’impact de l’endothélialisation sur l’hémocompatibilité à 

long terme des hydrogels de chitosane. De plus, en utilisant des EPCs infectés, nous pourrions suivre 

le devenir de ces cellules. Hypothétiquement, elles pourraient être résistantes au flux et rester 

adhérentes au matériau ou être détruites mais en favorisant le recrutement local de cellules 

endothéliales ou de progéniteurs endothéliaux circulants, notamment par la libération de VEGF.  

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

complémentaires permettant la validation pré-clinique des hydrogels de chitosane pour l’ingénierie 

vasculaire.  
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