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Résumé

Recréer des tissus en laboratoire pour remplacer ou améliorer la fonctionnalité d’un organe défaillant,
ou créer un tissu modele pour tester de nouveaux médicaments comme alternative aux expérimenta-
tions animales, n’est plus aujourd’hui du domaine de la science fiction. L’ ingénierie tissulaire vascu-
laire s’appuie sur la capacité des cellules a régénérer un néo-tissu lorsque placées dans des conditions
de culture appropriées. Face au manque de vaisseaux sanguins autologues lors de pontages corona-
riens ou périphériques, elle apporte un nouvel espoir de plus en plus concret quant a la création de
substituts en laboratoire pour le remplacement de vaisseaux sanguins de petit diametre (< 6 mm).
L’approche adoptée dans le cadre de cette these consiste a utiliser une protéine naturelle, le collagene,
comme support de la croissance des cellules vasculaires, acteurs majeurs de la régénération tissulaire.
Cependant, en dépit des grandes performances biologiques du collagéne (reconstitué en laboratoire),
son utilisation est limitée par un manque de propriétés mécaniques. L’ objectif de cette these est de
renforcer les structures de collagéne supportant les cellules, afin de pouvoir soumettre ces dernieres
a des stimulations mécaniques et biochimiques requises pour la maturation du tissu en croissance et
appliquées dans un bioréacteur "dynamique".

Dans un contexte ou aucune norme de caractérisation mécanique des hydrogels n’existe, cette these
a permis de définir les conditions les plus appropriées pour évaluer les comportement mécanique et
viscoélastique des échafaudages de collagéne seuls : ils doivent étre testés dans un environnement
pseudo-physiologique (bain de PBS a 37°C) sans préconditionnement mécanique, et mesurés en re-
laxation de contrainte, qui permet notamment d’accéder au module élastique, parametre important
lorsqu’un matériau subit des sollicitations mécaniques cycliques. Par la suite, et aprés avoir montré les
effets modérés d’un agent de réticulation physique (exposition aux UVs), le développement d’un bio-
réacteur dit « statique » a permis de mettre en évidence le fort potentiel des cellules musculaires lisses
a renforcer les structures tubulaires de collageéne lors d’une période de culture statique. Les résultats
des techniques de caractérisation mécanique spécifiquement développées et des techniques d’image-
rie microscopique montrent qu’a I’issue de cette culture la réorganisation des cellules ainsi que des
fibrilles de collagene s’accompagnent d’un remarquable renforcement mécanique et viscoélastique de
la construction artérielle, préte a étre placée dans un bioréacteur dynamique. Dans la perspective de la
régénération tissulaire, outre I’importance de la relation structure-propriété et des interactions cellules-
matrice extracellulaire, ce projet souligne le role primordial de la culture en conditions statiques avant

la culture dans un bioréacteur dynamique.
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Abstract

Designing biological tissues in laboratory in order to replace or improve the functionality of a failing
organ, or create a tissue which could be a model to test new medicinal formulations as alternative
to animal experiments, is no longer a dream and is worth being considered. Tissue engineering is
based on the ability of cells to regenerate a neo-tissue when cultured in adequate culture conditions.
To address the lack of autologous blood vessels for peripheral or coronary bypass, vascular tissue
engineering brings new hopes in creating substitutes in vitro in order to replace small diameter blood
vessels (< 6 mm). The scientific approach of this thesis work consists in using a natural protein,
collagen, as a scaffold to make the vascular cells proliferate. The main objective of this thesis is to re-
inforce the collagen structures supporting cells, in order to be able to mechanically and biochemically

stimulate them during the maturation of the growing tissue in a "dynamic" bioreactor.

It is noteworthy to point out that there is no standard method to mechanically characterize hydrogels.
This thesis work managed to define the most adequate conditions to estimate the mechanical and the
viscoelastic properties of collagen scaffolds: they must be tested in a pseudo-physiological environ-
ment (PBS bath at 37°C) without mechanical preconditioning and measured in stress relaxation, which
gives the elastic modulus, an important parameter to consider when a material is subjected to cyclic
mechanical stimulation. Then, after having shown relative effects of a physical reticulation agent
(UVs exposure), the development of a "static" bioreactor showed the high potential of smooth muscle
cells to reinforce the tubular collagen structure during a static culture period. The results of the me-
chanical characterization techniques specifically developed for this project, and microscopic imaging
techniques, show that at the end of this culture period, the reorganization of the cells and of the colla-
gen fibrils leads to a noteworthy mechanical and viscoelastic reinforcement of the vascular construct,
mature enough to be put in place in a dynamic bioreactor. In the perspective of tissue regeneration,
and considering the importance of the structure-properties relations and cells-extracellular matrix in-
teractions, this thesis project establishes the important role of the static culture period preceding the

culture period in the dynamic bioreactor.
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Nomenclature, sigles et glossaire

Nomenclature

Apg : Absorbance relative / Relative absorbance

v : Densité de réticulation / Crosslink density

Eg; : Module élastique / Elastic modulus

E; : Module linéaire / Linear modulus

€g : Déformation a la rupture / Strain at rupture

1N : Viscosité / Viscosity

Ey : Module visqueux / Viscous modulus

Eygr : Module viscoélastique / Viscoelastic modulus
lo : Allongement initial / Initial displacement

Q : Taux de gonflement / Swelling ratio

[r : Allongement a la rupture / Displacement at rupture
ogr. : Contrainte élastique / Elastic stress

oygr : Contrainte viscoélastique / Viscoelastic stress
oy : Contrainte visqueuse / Viscous stress

T : Temps de relaxation / Relaxation time

Sigles

CE / EC : cellule endothéliale / endothelial cell

CML / SMC : cellule musculaire lisse / smooth muscle cell
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CMLp / pSMC : cellule musculaire lisse de porc / porcine smooth muscle cell

FB / FB : fibroblaste / fibroblaste

GTV / VTE : génie tissulaire vasculaire / vascular tissue engineering

ICP / PCI : intervention coronarienne percutanée / percutaneous coronary intervention

MEC / ECM : matrice extracellulaire / extracellular matrix

PBS / PBS : solution saline tamponnée a base de phosphate / phosphate buffered saline solution
PGA / PGA : poly(acide glycolique) / poly(glycolic acid)

PLLA / PLLA : poly(acide lactique-L) / poly(L-lactic acid)

Glossaire

Le présent glossaire vise a donner des définitions succinctes de termes biomédicaux utilisés dans la
thése sans avoir été définis au préalable. Les définitions ont été recueillies a partir du grand diction-
naire terminologique de 1’Office québécois de la langue francaise [OQLF] ou a partir du dictionnaire
médical en ligne de I’ Académie nationale de Médecine - version 2015 [Académie nationale de Méde-

cine], sauf mention contraire.

Allergene : Anticorps capable de fixer le complément sur le complexe que cet anticorps a formé
avec I’antigeéne. Pour certains auteurs le terme allergéne est synonyme d’antigéne, pour d’autres un
antigéne est un corps qui provoque naturellement la formation d’anticorps et des réactions allergiques,

ou encore, toute substance étrangere qui modifie la maniere de réagir lors de contacts répétés. [OQLF]

Allogreffe : Transfert de cellules, d’un tissu ou d’un organe entre deux individus qui appartiennent a la

méme espece, mais qui sont génétiquement différents (ou homogreffe ou greffe homologue. [OQLF]

Anastomose : Communication naturelle, pathologique ou artificielle entre deux conduits anatomiques
(vaisseaux, nerfs, etc.). [OQLF]

Anévrisme : Cavité contenant du sang liquide ou coagulé, qui se développe sur le trajet d’une artere

par dilatation de ses parois et qui communique avec la lumiere de cette artere. [OQLF]

Artériosclérose : Atteinte des parois artérielles caractérisée par un épaississement, un durcissement
et une perte d’élasticité. Autrefois, ce terme était employé de facon générale pour désigner indiffé-
remment plusieurs maladies artérielles chroniques dégénératives qui ont été isolées depuis : 1’athéro-
sclérose (terme avec lequel il ne doit pas étre confondu), la médiacalcose et 1’artériolosclérose. Au
sens restrictif actuel, ce terme désigne la variété de sclérose artérielle qui touche surtout la tunique
moyenne (et parfois aussi la tunique interne) des arteres, principalement des arteres musculaires et

rénales. Cependant, on I’emploie souvent de facon générique pour désigner 1’atteinte des arteres de
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toute taille. [OQLF]

Athérosclérose : Maladie de la paroi artérielle caractérisée par une accumulation de lipides, de glu-

cides complexes, de sang, de produits sanguins et de dépots calcaires. [OQLF]

Autogreffe : Transfert de cellules, d’un tissu ou d’un organe d’un point a un autre d’'un méme individu
(ou greffe autologue). [OQLF]

Cardiopathie ischémique : Affection cardiaque secondaire a une réduction de I’irrigation d’une par-
tie du myocarde, le plus souvent par l1é€sions athéromateuses des artéres coronaires. [Académie natio-

nale de Médecine]

Compliance : Mesure de la souplesse et des possibilités de distension d’un réservoir élastique (par
exemple, de la vessie, des poumons ou des vaisseaux sanguins), qui est exprimée par le rapport entre

le volume du réservoir et la pression du liquide ou de I’air qu’il contient. [OQLF]

Construction : En génie tissulaire, le terme de construction désigne 1’association entre les cellules du
tissu a régénérer et un échafaudage servant de support a la culture tridimensionnelle des dites cellules.

[définition de I’auteur]

Diastole : Période de la révolution cardiaque au cours de laquelle les cavités du coeur se remplissent
de sang. [OQLF]

Hémodialyse : Technique d’épuration extrarénale faisant appel a des appareils de dialyse fonctionnant

sur circulation extracorporelle et appelés hémodialyseurs. [OQLF]

Hyperplasie : Accroissement du volume d’un organe causé par une augmentation du nombre des

cellules dont sont constitués ses tissus. [OQLF]

Immunité a médiation cellulaire : Propriété que posseéde un organisme de se défendre contre un
agent pathogene. L'immunité a médiation cellulaire est une manifestation d’une immunité spécifique
qui n’est pas attribuable aux anticorps présents dans le sang mais est le résultat de I’action de cer-
taines cellules réagissant directement avec un antigéne et qui ont besoin de la coopération de cellules

macrophages pour réaliser les effets. [OQLF]

Immunité 2 médiation humorale : Immunité s’appuyant principalement sur la présence d’anticorps
spécifiques circulant dans le sérum, la lymphe et les liquides tissulaires de I’organisme. L’ immunité
humorale doit son nom au fait qu’elle soit due a des substances présentes dans les liquides de 1’orga-

nisme, anciennement appelés humeurs. [OQLF]

Ischémie : Diminution ou arrét de la circulation et donc de 1’apport sanguin dans un territoire tissulaire

ou un organe. [Académie nationale de Médecine]

Pontage : Déviation de la circulation artérielle afin d’assurer la réunion de deux vaisseaux sanguins a

I’aide d’une anastomose issue d’une greffe ou faite de matiere synthétique, dans le but de contourner
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une région sténosée ou, de facon temporaire, de contourner un secteur artériel sur lequel est pratiquée

une intervention chirurgicale. [OQLF]

Systole : Période de la révolution cardiaque au cours de laquelle les cavités du coeur se contractent,
entrainant ainsi I’éjection du sang. Ce terme désigne aussi la contraction elle-méme. Cette contraction
commence par la contraction simultanée des deux oreillettes (systole auriculaire), suivie de celle des

deux ventricules (systole ventriculaire). [OQLF]

Thrombose : Formation d’un caillot dans un vaisseau sanguin ou dans une des cavités du coeur.
[OQLF]

Xénogreffe : Transfert de cellules, d’un tissu ou d’un organe entre deux individus qui appartiennent a

des especes différentes (ou hétérogreffe ou greffe hétérologue). [OQLF]
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L’imagination est plus importante
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Avant-propos

En I’espace d’un siecle, I’espérance de vie moyenne de I’humanité a progressé de plus de 30 ans.
De cette tendance heureuse et bienvenue découle une question incontournable : comment jumeler ce
vieillissement, s’accompagnant fatalement d’une recrudescence des maladies, a un maintien, voire a
une amélioration, de la qualité de vie de la population ? Ainsi, les maladies cardiovasculaires restent
un fléau responsable de pres d’un tiers des déces dans le monde. Lorsque la prévention et la prise de
médicaments ne suffisent pas, le recours a la chirurgie devient inévitable. Pour les vaisseaux sanguins
de gros diametre (> 6 mm), la mise en place de tuteurs artériels (chirurgie non invasive) et la pose de
protheses synthétiques (chirurgie invasive) sont des techniques de routine. Cependant des problemes
persistent pour les vaisseaux sanguins de petit diametre (< 6 mm) lorsqu’aucun greffon autologue
n’est disponible. Ce projet doctoral s’inscrit donc dans ce contexte : le but ultime serait de pouvoir
fabriquer des vaisseaux sanguins de petit calibre en appliquant les principes du génie tissulaire. Au-
dela de cela, ce projet s’inscrit également dans I’optique de "la regle des 3 R" élaborée en Amérique
du Nord et en Europe en 1959 (Réduction du nombre d’animaux, Raffinement des méthodologies
utilisées, Remplacer les modeles animaux) en proposant une méthode de développement de modeles
de tissus biologiques en alternative aux modeles animaux et artificiels, qui sont des modeles qui restent

éloignés de la réalité des vaisseaux sanguins humains défaillants.

En introduction de cette these, une revue de littérature sur les différentes approches du génie tissu-
laire vasculaire (GTV), et sur les principales techniques de renforcement des structures de collagéne
est présentée. Cette introduction se termine par une description détaillée de la démarche scientifique
adoptée lors de ce projet. Ainsi, il est tres vite devenu nécessaire de définir en amont les méthodolo-
gies de caractérisation mécanique et viscoélastique des échafaudages de collagene seuls. Dans cette
optique, I’effet sur les propriétés mécaniques et viscoélastiques de 1’environnement dans lesquels les
tests sont effectués ainsi que 1’apport des traitements UV dans le renfort des structures de collagéne
sont évalués dans les chapitres 1 et 2. Par la suite, le chapitre 3 présente les techniques de fabrica-
tion et de mise en forme de structures tubulaires de collagéne ensemencées de cellules, les techniques
de caractérisation mécanique et viscoélastique adaptées a la configuration tubulaire et les protocoles
associés. Dans le chapitre 4, ces techniques sont appliquées a I’évaluation du renfort mécanique des

structures de collagéne par remodelage cellulaire.

Chacun de ces chapitres a abouti a la publication d’un article scientifique présenté dans cette these. En
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tant que premier auteur de ces articles, je suis 1’instigateur principal de la conception des dispositifs
expérimentaux, de la conception et de la mise en place des méthodologies et des protocoles associés,
de la réalisation des expériences en elles-mémes, de 1’analyse des résultats et de leur interprétation, de
la rédaction et de la finalisation du processus de publication. En tant que dernier auteur de ces articles
et a titre d’encadrant de mes travaux de recherche, le professeur Diego Mantovani m’a conseillé et
guidé tout au long de cette these et a, plus spécifiquement, révisé et finalisé la publication des articles

précédemment mentionnés. La contribution des co-auteurs est la suivante :

Chapitre 1 : Why Mechanical Properties of Collagen Scaffolds Should Be Tested in a Pseudo-Physiological
Environment ?

Auteurs : Meghezi S., Chevallier P. & Mantovani D.

Journal : Advanced Materials Research, publié (2011).

Lors de la rédaction de cet article, Pascale Chevallier m’a conseillé dans la structure et la cohérence

de I’article.

Chapitre 2 : Effects of a pseudophysiological environment on the elastic and viscoelastic properties
of collagen gels.

Auteurs : Meghezi S., Couet F.,, Chevallier P. & Mantovani D.

Journal : International journal of biomaterials, publié (2012).

Frédéric Couét a participé a I’analyse statistique des résultats et a la révision de 1’article. Lors de la

rédaction de cet article, Pascale Chevallier m’a conseillé dans la structure et la cohérence de 1’article.

Chapitre 3 : Engineering 3D Cellularized Collagen Gels for Vascular Tissue Regeneration., In Press
(2014).

Auteurs : Meghezi S., Seifu D. G., Bono N., Unsworth L., Mequanint K. & Mantovani D.

Journal : Journal of visualized experiments : JOVE, sous presse (2014).

La rédaction de cet article est le fruit d’un travail collectif et concerté entre Dawit G. Seifu (stagiaire
postdoctoral), Nina Bono (étudiante au doctorat) et moi-méme. Les figures ont été réalisées conjoin-

tement par Nina Bono et moi-méme. Tous les co-auteurs ont participé a la révision de cet article.

Chapitre 4 : Smooth Muscle Cells Remodeling of Collagen Scaffolds Yields Improved Anisotropic
Mechanical Properties.

Auteurs : Meghezi S., Seifu D. G. & Mantovani D.

Journal : en cours de publication (2015).

Dawit G. Seifu a participé a la réalisation des mesures du diametre externe des échafaudages lors de

la culture et ce en conditions stériles, ainsi qu’a la révision de I’article.

De par mon implication dans des projets découlant directement du mien ou dans des projets connexes,
j’ai également contribué a la rédaction d’articles sur lesquels j’apparais en second auteur (Annexes
B). Il est a noter que les expériences relatives a ces publications sont achevées. De plus, j’ai eu 1’op-
portunité de présenter a des pairs dans les domaines des biomatériaux, du génie tissulaire et de la

biomécanique des tissus biologiques, les résultats de mes travaux de recherche dans plusieurs confé-
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rences internationales, nationales et locales (Annexes C). Finalement, je me suis toujours attaché a
m’impliquer dans la vie étudiante et scientifique de mon laboratoire, dans le souci constant d’entrete-
nir et de partager avec mes collégues et amis une passion commune pour la science. C’est pourquoi,
je me suis investi tout au long de mon doctorat, dans I’ organisation d’événements scientifiques et dans
la gestion d’associations étudiantes jusqu’a étre président et co-fondateur du chapitre étudiants de

Québec de la Société Canadienne des Biomatériaux (Annexes D).

En plus de sa renommée internationale dans les domaines de la mise en forme et de la fonctionnalisa-
tion de surface des matériaux, le Laboratoire de Biomatériaux et de Bioingénierie (LBB) a développé
une expertise dans 1’extraction et la reconstitution du collagene. De par le caractere multidisciplinaire
du génie tissulaire et de I’équipe avec laquelle j’ai travaillé (et notamment avec les stagiaires), j’ai pu
également élargir mon champ d’expertise (initialement centrée sur la chimie-physique des matériaux
avec une spécialisation en caractérisation des matériaux polymeres). Ainsi, j’ai appris les bonnes pra-
tiques en salle de culture cellulaire, a caractériser la prolifération et 1’activité métabolique des cellules
et les techniques d’imagerie de ces dernieres. Cependant, au début de ce projet doctoral, peu de tech-
niques de caractérisation mécanique et biologique des structures de collagéne étaient mises en place.
Ainsi, ce projet doctoral a nécessité le développement de systémes de caractérisation mécanique et
biologique de structures vasculaires et la mise au point des protocoles associés. Par exemple, des sys-
temes d’accroche spécifiques ont été congus pour ces gels de collagene hautement hydratés et pour la
réalisation de tests mécaniques non conventionnels sur des structures en forme d’anneau et de forme
tubulaire. En conséquence, I’expertise que j’ai acquise en caractérisation mécanique m’a permis de
tester les propriétés de nombreux types de matériaux pour mes collegues (textiles, polymeres naturels
ou synthétiques, des composés métalliques fins, des tissus naturels durs et mous). De plus, afin de
soumettre ces structures vasculaires a une stimulation mécanique pendant la croissance, j’ai contribué
a la conception et au contrdle d’un bioréacteur dynamique. Finalement, il m’a été donné I’ opportu-
nité d’enseigner dans le cours de Matériaux pour I’ingénieur du département du génie des mines des

matériaux et de la métallurgie.
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Introduction

0.1 Le systeme vasculaire et ses pathologies

Le systeme cardiovasculaire est constitué du cceur, du sang et des vaisseaux sanguins. Le coeur est
un organe musculaire assurant, par des contractions automatiques et rythmées, la circulation sanguine
dans deux circuits : la circulation systémique et la circulation pulmonaire. Un systeme de circulation
propre au cceur sert a irriguer ce muscle : c¢’est le systeme coronarien. Le moindre dommage porté a ce
systéme peut provoquer une altération du fonctionnement du cceur et mener a la mort de 1’organisme.
Le sang oxygéné est distribué depuis le ventricule gauche du cceur vers tous les organes du corps par
I’intermédiaire des arteéres systémiques et, suite a I’échange gazeux, le sang désoxygéné est ramené
dans I’oreillette droite par les veines systémiques (circulation systémique). La circulation pulmonaire
quant a elle, et grace aux alvéoles pulmonaires, a pour fonction de réoxygéner le sang veineux arrivant

de I’artere pulmonaire et de renvoyer le sang oxygéné au coeur par la veine pulmonaire.

Ces deux circulations sont assurées par un systeme complexe de vaisseaux sanguins. On distingue cinq
types de vaisseaux sanguins dont la fonctionnalité, la taille et la composition sont étroitement liées a
leur localisation par rapport au ceeur : les arteres élastiques, les artéres musculaires, les artérioles, les
capillaires et les veines. La paroi d’une artere ou d’une veine comprend trois couches ou tuniques (Fi-
gure 0.1, (Tortora and Grabowski, 2001)). La tunique externe (adventitia), composée de tissu conjonc-
tif, contient des fibroblastes (FBs), des fibres de collagéne de type I et quelques fibres élastiques qui
permettent aux vaisseaux de s’étirer tout en empéchant une dilatation excessive des veines et des ar-
teres. Cette couche sert d’ancrage au tissu conjonctif environnant. En outre, la tunique externe des
arteres €lastiques peut comporter des neurofibres et de minuscules vaisseaux sanguins (vasa vaso-
rum). La tunique moyenne (media) se compose de cellules musculaires lisses (CMLs), orientées dans
la direction circonférentielle, d’€lastine, de collagene de type I, III et V, et de protéoglycanes. Elle as-
sure la vasomotricité du vaisseau sanguin (contraction ou relaxation de la paroi vasculaire en fonction
de la pression et du débit sanguins). Enfin, la tunique interne (intima) est constituée de collagéne de
type 1V, de fibronectine, de laminine et d’un endothélium, une variété d’épithélium pavimenteux qui
empéche 1’adhésion des globules rouges (hématies ou érythrocytes), des globules blancs (leucocytes)
et des plaquettes (thrombocytes). Les cellules endothéliales (CEs) y sont orientées dans la direction

du flux sanguin.



Proches du ceeur, les arteres élastiques ou vaisseaux de conduction, telles que 1’aorte et I’artere pul-
monaire, ainsi que leurs ramifications, re¢oivent le sang directement du coeur avec une pression forte.
Ces arteres, qui doivent étre plus résistantes, ont une media épaisse contenant beaucoup de fibres
élastiques et présentent un grand diametre. Le caractere élastique de ces vaisseaux est essentiel pour
pouvoir s’étirer et emmagasiner de I’énergie due a la forte pression sanguine lors de la systole. De
plus, les parois artérielles doivent pouvoir restaurer cette énergie pour maintenir la pression relative-

ment constante méme lorsque les ventricules sont au repos (diastole).

Un peu plus loin du cceur, les artéres musculaires distribuent le sang oxygéné dans tout le corps (ex.
les arteres coronariennes, radiales, fémorales et tibiales). Tout comme les arteres élastiques, les arteres
musculaires possédent également les trois tuniques mais elles contiennent moins de fibres élastiques
et beaucoup plus de CMLs qui sont responsables de leur importante vasomotricité. Leur media est
limitée de part et d’autre par une lamelle élastique appelée limitante élastique interne et limitante

élastique externe (moins épaisse que I’interne).

En périphérie du corps, les artérioles, ou vaisseaux de résistance, sont les plus petites arteres (diametre
compris entre 100 et 300 m) qui délivrent le sang aux capillaires. Elles posseédent également les trois
tuniques mais leur media ne contient que quelques CMLs et quelques fibres élastiques. Elles controlent
la pression et le débit sanguins de par leur forte vasomotricité. La résistance a 1I’écoulement qu’elles

induisent aide les parois artérielles a s’étirer sous 1’effet des contractions du coeur.

Les capillaires sont les plus petits vaisseaux sanguins (5 a 10 um de diamétre). Ils ne possedent qu’une
tunique constituée d’une seule couche de CEs reposant sur une lame basale. Ils sont le principal lieu
des échanges avec le liquide interstitiel. Il est intéressant de noter la présence de péricytes au niveau de
la lame basale de I’endothélium des vaisseaux sanguins de petits diametres tels que les artérioles, les
capillaires et les veinules. De par leur capacité contractile, les péricytes régulent le débit sanguin au
niveau des capillaires et des veinules post-capillaires et sont ainsi des acteurs majeurs de la régulation
métabolique. De plus, outre leur role important dans le processus d’angiogenese, ces cellules auraient
la capacité de se différencier en adipocytes, en osteocytes, en chondrocytes et en myocytes selon leur
localisation. Finalement, il a été montré qu’elles pouvaient se différencier en macrophages, en FBs et
en CMLs (Thiriet, 2011).

Enfin, les veines possedent également les trois tuniques. Du fait de la faible pression lors du retour
sanguin vers le cceur, leur paroi vasculaire est fine et extensible, leur diameétre interne est élevé pour
pouvoir conduire un volume important de sang. Pour éviter le reflux sanguin dans ce systéme a basse

pression, les veines sont équipées de valvules (Figure 0.1, (Tortora and Grabowski, 2001)).

L appareil cardiovasculaire est donc constitué par un réseau de conduits 6 combien complexe et per-
formant. Toutefois, les dysfonctionnements de ce systéme sont une cause majeure de mortalité dans
le monde. Ainsi, en 2012, sur les 56 millions de déces de par le monde, 17,5 millions ont été cau-
sés par des pathologies affectant le systeme circulatoire, représentant 31 % de la mortalité mondiale

(World Health Organization, 2014). En 2010, environ 8,5 millions d’américains 4gés de plus de 40 ans



TUNIQUE INTERNE

Endothélium

—————— Membrane basale

— Valvule

Limitante élastique : e veinauss

interne

TUNIQUE MOYENNE :

Muscle lisse

e Limitante élastique
externe

= T NIQUE EXTERNE —&

Lumiére Lumiére

(a) Artére {b) Veine

FIGURE 0.1 — Schéma de la composition des différentes tuniques constituant la paroi des vaisseaux
sanguins (Tortora and Grabowski, 2001).

souffraient d’une maladie vasculaire périphérique (Go et al., 2013) et les colits directs et indirects attri-
bués aux maladies cardiovasculaires furent estimés 4 503,2 milliards de dollars rien qu’aux Etats-Unis
(Lloyd-Jones et al., 2010). A I’origine de la plupart des maladies vasculaires, 1’athérosclérose est une
réaction inflammatoire chronique en réponse a une agression au niveau de I’endothélium des arteres
de moyenne et de grande dimension et de certaines arteres musculaires, en particulier les coronaires.
Elle se caractérise par I’accumulation de lipides, de glucides complexes, de sang, de produits san-
guins et d’éléments fibreux dans des 1ésions de la paroi interne de ces vaisseaux sanguins, rétrécissant
leur lumiere. Ce processus implique la mobilisation de macrophages riches en cholestérol (cellules
spumeuses), I’accumulation de CMLs et de débris riches en lipides. Cette masse fibreuse ou plaque
d’athérome peut encore évoluer par calcification ou ulcération de la surface luminale ou encore par
hémorragie a partir de petits vaisseaux sanguins provenant de la media et progressant vers la Iésion.
La masse fibreuse peut croitre ainsi jusqu’a occulter toute la lumiere du vaisseau mais la complication
clinique la plus fréquente est I’oblitération totale de la lumiere suite a la présence d’un thrombus. Sou-
vent ce thrombus provient de 1’érosion ou de la rupture d’une plaque d’athérome (Ross, 1993; Lusis,
2000). En conséquence, sans en étre I'unique cause, 1’athérosclérose peut étre associée a plusieurs
autres complications et notamment aux infarctus du myocarde, aux accidents vasculaires cérébraux

et aux thromboses des membres inférieurs et supérieurs. Les troubles du systeme circulatoire restent



toujours une cause majeure de santé publique méme si les importants progres techniques dans les
traitements de ces maladies (présentés dans la Section 0.2) ont permis de diminuer considérablement

leur prévalence (Statistics Canada, 2011).

0.2 Les solutions cliniques aux pathologies vasculaires

En guise de premier traitement de ces maladies, les médecins préconisent de suivre un régime alimen-
taire hypocholestérolémiant combiné a une activité physique réguliere. Ensuite, le traitement par des
médicaments permet de diminuer le taux de cholestérol, la pression sanguine ainsi que la propension
du sang a coaguler. Finalement, des interventions chirurgicales sont nécessaires pour le traitement de
maladies a un stade plus avancé. Pour illustrer ces pratiques, la présente section traitera, en tant que
principal exemple, de la coronaropathie car elle est la plus fréquente des maladies cardiovasculaires.
En effet, en 2009 aux Etats-Unis, elle était responsable de 49 % des déces attribuables 2 des mala-
dies cardiovasculaires (Go et al., 2013). L’ oblitération ou le rétrécissement des artéres coronaires peut
étre traitée par pontage artériel a I’aide d’un greffon biologique ou synthétique ou par intervention

coronarienne percutanée (ICP).

0.2.1 Le pontage artériel a I’aide de substituts biologiques

Le pontage artériel est le traitement le plus couramment pratiqué pour la revascularisation des ar-
téres coronariennes ou pour traiter les maladies vasculaires périphériques. Cette technique consiste
a contourner 1’obstacle que constitue la thrombose ou la sténose a 1’aide d’un conduit biologique
ou synthétique. La mise au point de cette technique chirurgicale est le résultat d’une longue série
de développements depuis la maitrise des techniques de suture a la compréhension des phénomenes
physiques et biochimiques impliqués lors des transplantations en passant par le développement des
matériaux utilisés pour la suture ou le greffon. Dans ces différentes étapes, le célebre chirurgien cher-
cheur Alexis Carrel a eu une influence majeure. Ses travaux sur les techniques d’anastomose, et leur
application dans la transplantation de vaisseaux sanguins et d’organes entiers lui ont valu le prix Nobel
en Physiologie ou Médecine en 1912 (Carrel, 1902; Carrel and Guthrie, 1906; Carrel and Lindbergh,
1938; Nobel Media AB, 2014).

Parallelement, Goyannes fut le premier a implanter en 1906 un greffon autologue chez 1’humain,
en I’occurrence une veine poplitée autologue pour le traitement d’un anévrisme de 1’artere poplitée
(Goyanes, 1906). Le vaisseau sanguin naturel, secondaire et autologue apparait alors comme le sub-
stitut vasculaire de premier choix. Ainsi, depuis les années 50, la veine saphéne autologue est utilisée
en tant que greffon pour pontage artériel. Elle présente une trés bonne fonctionnalité a court terme ;
environ 85 % a 90 % des greffons veineux restent fonctionnels un an apreés un pontage coronarien.
Par contre, sa performance a long terme est médiocre avec seulement la moitié des greffons veineux
encore fonctionnels apres dix ans d’implantation (Khot, 2004; Shah et al., 2005; Collins et al., 2008;
Desai et al., 2004). A titre d’exemple, dans le cadre d’un pontage artériel fémoro-poplité au dessus



du genou, les taux de succes d’une veine sapheéne autologue apres 5 ans d’implantation sont compris
entre 60 % et 80 % (Johnson and Lee, 2000). Malgré cela, encore actuellement, les études cliniques de
la performance des greffons vasculaires en cours de développement utilisent toujours la veine saphéne

comme référence (Konig et al., 2009).

Pour contourner le fort taux d’échec des conduits veineux a long terme, Carpentier ef al. ont introduit
I’utilisation de I’artére radiale pour la revascularisation du myocarde (Carpentier et al., 1973). Des
lors, les conduits artériels de substitution, notamment les arteres mammaires internes, les arteres tho-
raciques et I’artere radiale (Beghi et al., 2002), ont gagné en popularité lors des procédures de pontage
des arteres coronariennes du fait de leur plus grande accessibilité, de leurs dimensions plus proches de
celles des coronaires, de leur longueur et de leur plus faible propension a I’hyperplasie intimale (Hars-
kamp et al., 2013; Bhan et al., 1999; Hayward and Buxton, 2013). En revanche, pour le traitement des

vaisseaux périphériques, la veine saphene reste le matériau le plus utilisé.

Lutilisation de ces vaisseaux autologues est toutefois limitée et ce, a plusieurs égards. Tout d’abord,
comme mentionné précédemment, ils sont susceptibles a 1’athérosclérose et a I’hyperplasie intimale,
qui peuvent se compliquer par des ulcérations, de la calcification, de la dilatation ou de la forma-
tion d’anévrisme et de thrombose (Sarjeant and Rabinovitch, 2002). La pathophysiologie des greffons
pendant le premier mois post-opératoire est principalement liée a une thrombose résultant d’un trau-
matisme chirurgical ou a I’écoulement hémodynamique altéré qui endommage I’endothelium et réduit
sa fonctionnalité (Schussheim and Fuster, 1998). Il s’avere que la manipulation et I’implantation des
greffons peuvent engendrer une réponse inflammatoire s’accompagnant de 1’adhésion de plaquettes
et de leucocytes, ce qui peut mener a la thrombose et & I’occlusion prématurée des greffons (Eslami
etal., 2001; Jeremy et al., 1997). Puis, lors d’un pontage artériel a I’aide d’un conduit veineux, le pro-
cessus critique de remodelage de la paroi vasculaire des greffons en réponse a la circulation artérielle
est également un important déterminant du temps de fonctionnalité du substitut vasculaire (Conte,
2007). Effectivement, apres I’implantation et le rétablissement de la circulation sanguine, les gref-
fons veineux sont immédiatement soumis aux pressions pulsatiles artérielles plus intenses (environ
100 mmHg au lieu d’environ 10 mmHg) et aux déformations associées plus importantes. De plus, le
changement de débit sanguin engendre une importante contrainte de cisaillement longitudinale sur les
parois vasculaires (Dobrin et al., 1989; Powell and Gosling, 1998). Ainsi, par un processus de compen-
sation, I’intima devient hyperplastique et forme ce qu’on appelle une neointima (Jeremy et al., 1997).
Cette neointima s’ apparente a une combinaison des couches médiane et intimale d’une artere normale
et est principalement composée de CMLs (Dilley, 1988). Ces dernieres sécretent alors des cytokines
et des agents proinflammatoires qui créent un environnement hautement athérogénique et entrainent
le développement accéléré d’une plaque d’athérome. Parallelement, les CEs proliférent et migrent de
sorte a réparer I’endothélium endommagé. Ce processus prend une a deux semaines (Zwolak et al.,
1987; Ehsan et al., 2002). La neointima continue de s’épaissir lors des 4 a 12 mois qui suivent de
par la prolifération des CMLs, de la production de collageéne et d’agents protéolytiques (Wong et al.,
2008; Owens et al., 2006). A coté de cela, des facteurs additionnels peuvent étre i I’origine de 1’échec



d’un greffon tels que des anormalités veineuses préexistantes, la distension des veines, I’ischémie de
la paroi vasculaire (de par son épaississement et 1’absence de vasa vasorum) ou encore des facteurs
techniques ou physiques tels que le faible débit, la différence de diametre entre le greffon et 1’artere du
patient malade ou encore des irrégularités au niveau des anastomoses provoquant des turbulences de
I’écoulement sanguin. A tous ces facteurs limitants, vient s’ajouter le fait que de nombreux patients,
du fait de leur age et de leur maladie a un stade avancé, ne possédent plus de veines ou d’artéres au-
tologues saines disponibles a cause de précédentes ponctions, de phlébites, de varices, d”hypoplasies

ou d’incompatibilité en termes de dimensions (Taylor et al., 1990, 1987; Holzenbein et al., 1996).

L’absence de substituts autologues adéquats a poussé les chercheurs a trouver des alternatives en
orientant leurs recherches vers les allogreffes, les xénogreftes et les greffons synthétiques. Dés 1948,
Gross et al. ont introduit I’ utilisation des allogreffes conservées au frais ou cryoconservées suite a leur
décellularisation et fixation (Gross et al., 1948). Cette stratégie a été rapidement abandonnée a cause
de leur conservation difficile, de leur détérioration a long terme, de la formation d’anévrismes et de
I’avénement des protheses synthétiques (Chlupdc et al., 2009). Ces greffons ont été réintroduits bien
plus tard pour le remplacement de protheses aortiques infectées (Kieffer et al., 2004), la revasculari-
sation des extrémités inférieures (Dardik et al., 2002; Fahner et al., 2006; Matia et al., 2007) ou pour
la revascularisation d’organes transplantés (Matia et al., 2008). Cependant, les allogreffes ne sont pas
aujourd’hui utilisées de maniere routiniére mais principalement dans des situations critiques nécessi-
tant ’amputation d’une jambe, lorsqu’une nouvelle chirurgie est nécessaire ou dans le cas d’une zone
infectée. Elles doivent souvent étre renforcées a I’extérieur pour éviter la formation d’anévrisme. Des
études montrent alors une fonctionnalité intéressante de ces conduits, notamment lorsque les veines
ombilicales humaines préservées et renforcées sont comparées au ePTFE (Johnson and Lee, 2000).
Pour ce qui est de I’utilisation des xénogreffes, on peut noter que Rosenberg et al. proposerent 1’ utili-
sation d’une artere d’origine bovine deés 1966 (Rosenberg et al., 1966). La plupart des études cliniques
de ces greffons vasculaires les impliquent en tant qu’acces pour hémodialyse (shunt arterioveineux
dans I’avant-bras entre 1’artere humérale et la veine axilliaire) (Schmidt and Baier, 2000). Les arteres
carotides bovines (Hurt et al., 1983) et les uretres bovines décellularisées implantées chez ’homme
ont donné des résultats trés mitigés (Chemla and Morsy, 2009). Par contre, I’implantation des veines
mésentériques bovines réticulées au glutaraldéhyde a généré une importante réduction des taux d’in-
fection, de thrombose et de réintervention chirurgicale (Katzman et al., 2005). Malgré des résultats
encourageants, 1’utilisation en clinique de ces greffons d’origine allogénique ou xénogénique reste
restreinte a cause de leur durabilité limitée de par leur calcification et leur propension a développer
des anévrismes, voire des ruptures. Face a ces difficultés et a la complexité de la conservation de ces
matériaux biologiques, les chercheurs ont également exploré le potentiel des matériaux synthétiques

en tant que substituts vasculaires.



0.2.2 Les protheses synthétiques

Lors du traitement d’une pathologie coronarienne ou vasculaire et des lors que I’autogreffe s’avere im-
possible pour les raisons mentionnées précédemment, 1’implantation d’une prothése synthétique reste
la seule alternative. Des 1952, Vorhees et al. envisagerent de traiter chirurgicalement I’athérosclérose
en remplacant les vaisseaux sanguins malades par des constructions synthétiques (Voorhees et al.,
1952). Ceci aboutit a I'utilisation répandue en chirurgie cardiovasculaire du Dacron® (polyéthylene
téréphtalate (PET), breveté en 1950) et du Teflon® (polytetrafluoroéthyléne expansé (ePTFE), breveté
en 1969). Le choix s’est porté sur ces matériaux essentiellement pour leur inertie chimique reconnue.
L’opinion générale des chercheurs était qu’il fallait utiliser des matériaux interagissant le moins pos-
sible avec I’organisme. Plus d’une cinquantaine d’années plus tard, globalement les mémes matériaux
sont utilisés. Cependant, lors de pontages artériels, les protheses de Teflon® montrent rapidement un
taux d’échec de 45 % apreés 6 mois d’implantation en position fémorotibiale (Sayers et al., 1998).
L’espérance de fonctionnalité d’une protheése en Teflon® remplagant une aorte est de 91 a 95 % apres
5 ans d’implantation (Friedman et al., 1995; Prager et al., 2001), et passe a 45 % lors d’un pontage
fémoropopliteal (Green et al., 2000). La premiere prothése en Dacron® fut fabriquée en 1957. Le taux
de succes d’une prothése en Dacron® utilisée dans le pontage de 1’artere fémorale apres 10 ans d’im-
plantation est de 56 % chez de jeunes patients atteints d’une athérosclérose précoce (Jackson et al.,
2004). En pratique, les protheses synthétiques sont efficaces pour le remplacement des vaisseaux de
calibre important (diametre > 6 mm), mais elles montrent leur limite en tant que substitut de vaisseaux
sanguins de faible diametre (< 6 mm) (Hoerstrup, 2001). Les principales causes de ces échecs résident
dans leur fort caractere thrombogene et dans 1’hyperplasie intimale pouvant se développer dans les
2-24 mois suivant I’implantation. Le fort caractére thrombogene s’explique par 1’absence d’un endo-
thélium dans le lumen de la prothése méme apres implantation (Berger et al., 1972). L’hyperplasie
intimale est un processus adaptatif du tissu sous-endothélial aux différents changements locaux géné-
rés par la mise en place de la prothese et qui se traduit par la prolifération et la migration des CMLs
depuis la media vers I’intima et la synthese de matrice extracellulaire (MEC). L’étiologie de 1’hyper-
plasie intimale est multi-factorielle et peut étre causée, entre autres, par le traumatisme chirurgical, la
perturbation de 1’écoulement sanguin au niveau de 1’anastomose, par un diametre et une compliance
de ces vaisseaux artificiels de faible calibre différents de ceux du vaisseau naturel a remplacer (Couet
et al., 2007).

Le Tableau 0.1 propose un récapitulatif non exhaustif des protheses utilisées en clinique et montre

comment la localisation de la pathologie peut influencer le type de prothese utilisée par le chirurgien.

0.2.3 Angioplastie et tuteurs artériels

Depuis les années 90, I’angioplastie coronarienne associée a la mise en place d’un tuteur ou extenseur
coronarien (stent) est un procédé couramment utilisé afin de rouvrir une artére obstruée. Le tuteur arté-
riel est une endoprothese de forme tubulaire constituée par une petite maille souvent métallique. Cette

endoprothese entourant un ballon est mise en place a I’aide d’un cathéter dans la zone d’obstruction,
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Tableau 0.1 — Les substituts vasculaires utilisés en clinique en fonction de la localisation de la patho-
logie. Les protheses biosynthétiques combinent une prothese et I'implantation de cellules (adapté de
(Chlupéc et al., 2009)).




puis le ballon est dilaté déployant le stent sur les parois artérielles. Cette technique permet de rétablir
le flux sanguin dans le vaisseau malade, lui apporte un soutien mécanique et diminue la probabilité de
réocclusion. Cependant, la resténose chez 20 % des patients dans les 6 premiers mois et la libération
d’éléments toxiques par oxydation métallique sont les limitations de cette technique. Pour pallier ces
difficultés, plusieurs stratégies sont actuellement étudiées. Les principales sont le recouvrement des
tuteurs par une couche de polymeres antioxydante permettant d’améliorer I’ hémocompatibilité, voire
méme de créer des dispositifs a relargage de médicaments, et la réalisation de stents biodégradables
(Lewis et al., 2007; Tatoulian et al., 2007; Hermawan et al., 2007).

0.3 Problématique générale

Sans alternative au manque de greffons autologues et avec les limitations des prothéses synthétiques,
les chirurgiens vasculaires font face au quotidien a un besoin urgent de substituts de vaisseaux
sanguins de faible calibre (diametre < 6 mm) pour des patients atteints d’une pathologie des arteres
coronariennes ou des vaisseaux périphériques. Le Laboratoire de Biomatériaux et de Bioingénierie
étudie des solutions permanentes dans le traitement des maladies cardiovasculaires (contrairement
a la solution temporaire apportée par les protheses actuelles) en proposant des substituts totalement
biologiques construits essentiellement par les cellules vasculaires supportées par des structures a base
de collagene. Placées dans un environnement adéquat, les cellules dégraderont la matrice de collagéne
et produiront une nouvelle matrice extracellulaire, ¢’est-a-dire un tissu régénéré en laboratoire. Ces
substituts devront avoir des fonctionnalités proches de celles du tissu vasculaire naturel et devront
a terme pouvoir servir de modeles pour 1’étude des pathologies vasculaires et ’essai de traitements

thérapeutiques.

0.4 Les différentes voies de recherche actuelle

0.4.1 Amélioration des propriétés biologiques et mécaniques des matériaux
synthétiques

Au cours des années 70, 1’opinion générale des chercheurs change progressivement et 1’idée selon
laquelle les matériaux utilisés ne doivent plus &tre inertes commence a s’imposer ; bien au contraire,
ils doivent interagir avec le corps de maniere controlée et ciblée pour favoriser leur intégration a
I’organisme. Des pionniers tels que Mansfield et Sauvage (Mansfield et al., 1975), Herring (Herring
et al., 1979) et Graham (Graham, 1980) ont posé les bases d’une réflexion menant au concept d’en-
dothélialisation des protheses synthétiques avec des CEs autologues, puis plus tard aux principes du
génie tissulaire. Ce concept présente I’avantage d’améliorer I’hémocompatibilité de ces protheses et
de contourner en partie le probléme de réponse immunitaire. Ces chercheurs préfigurent un nouveau
mouvement de pensée selon laquelle la prothese artérielle doit Etre en complete interaction et synergie

avec I’organisme de 1’hote et non plus rester inerte chimiquement.



Les premiers essais réalisés utilisaient la méthode d’endothélialisation dite en "une étape" dans la-
quelle les CEs étaient extraites du tissu veineux et directement implantées sans culture préalable.
Ainsi, en 1978, Herring et al. ont ensemencé la lumiere de greffons vasculaires synthétiques avec
des CEs afin d’en améliorer la fonctionnalité (Herring et al., 1978). Cependant, contrairement aux
expériences en laboratoire et aux études sur les modeles animaux, cette approche s’est révélée étre
un échec au niveau clinique (Herring et al., 1984) essentiellement a cause du faible nombre de cel-
lules disponibles. Ensuite, des techniques d’extraction de masse de CEs depuis le tissu adipeux ont
été mises au point (Williams, 1998) en alternative aux précédentes extractions depuis les veines sous-
cutanées qui ne permettaient que de petites biopsies (Zilla et al., 1990, 1989a, 1994b). Ainsi, dans
la seconde moitié des années 80, suffisamment de données expérimentales furent accumulées pour
justifier le lancement de 3 études cliniques indépendantes (Zilla et al., 1994a; Leseche et al., 1995;
Magometschnigg et al., 1992). De plus, 'utilisation de la technique d’"endothélialisation en deux
étapes" a permis d’améliorer nettement les résultats cliniques (Zilla et al., 1994a; Magometschnigg
et al., 1992; Deutsch et al., 1999; Meinhart et al., 1997), les échantillons explantés présentant un en-
dothélium confluent dans leur région médiane et ce, des années apres I'implantation. Pour réaliser ce
type d’endothélialisation, les CEs sont d’abord extraites et mises en culture pendant 2-4 semaines afin
d’obtenir un nombre suffisamment élevé de cellules. Ensuite, 1’endothélialisation se fait en conditions
contrdlées pendant quelques heures puis ces prothéses sont implantées dans I’organisme du patient.
En 1987, Zilla et al. ont utilisé cette technique pour créer un endothélium humain autologue sur des
protheses en ePTFE de petit calibre préalablement traitées a la fibrine. Ils ont ainsi montré que 65 %
des protheses traitées restaient fonctionnelles apres 9 ans d’implantation contre seulement 16 % pour
les protheses non traitées (Deutsch et al., 1999). Les travaux de 1’équipe de Peter Zilla établirent donc
la nécessité de fournir une MEC aux CEs et de les cultiver in vitro afin d’obtenir un endothélium in
vivo. Apres plus de 20 ans d’utilisation clinique, cette approche met en évidence le role essentiel de
I’endothélialisation pour améliorer la performance clinique des protheses synthétiques (Deutsch et al.,
2009) .

D’autres approches ont été étudiées afin d’améliorer I’hémocompatibilité et de réduire I’hyperpla-
sie intimale des protheéses synthétiques. Une premieére approche consiste a fonctionnaliser la surface
luminale avec des molécules aux propriétés anticoagulantes telles que le polyéthyléne glycol, la phos-
phorylcholine, le chitosane, le dextrane ou encore I’héparine qui vont inhiber I’adhésion de protéines
plasmatiques responsables de la formation de caillots sanguins. C’est ainsi que 1’héparine a été utilisée
cliniquement pour traiter les phénomenes de thrombose. L’héparine est un mélange de polysaccharides
sulfatés ayant des propriétés anticoagulantes qui inhibe la thrombine et les facteurs IX, X, XI et XII
activés. Son utilisation clinique a également mis en évidence son effet inhibiteur de la prolifération
des CMLs (Letourneur et al., 1995). La méthode de fonctionnalisation a I’héparine de la surface lu-
minale ayant rencontré le plus de succes d’un point de vue clinique est la Carmeda BioActive Surface
(CBAS ; W.L. Gore & Associates, Inc., Flagstaff, Arizona) (Matheve, 1996; Riesenfeld et al., 1995).
Cette méthode permet de greffer la molécule de maniere covalente tout en offrant a son site actif

la possibilité de se lier a I’antithrombine III, assurant ainsi sa bioactivité (Riesenfeld et al., 1995).
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Les études ont montré que ce type de fonctionnalisation aboutit & une diminution de la déposition de
plaquettes, une réponse inflammatoire réduite (Fukutomi et al., 1996; Borowiec et al., 1992) et une
réduction du caractere thrombogene (Serruys et al., 1996, 1998). Ainsi, le Gore Propaten® (W. L.
Gore & Associates, Inc, Flagstaff, Ariz) est un substitut vasculaire en ePTFE introduit en 2006 en
tant qu’acces pour hémodialyse et dont la lumiere a été fonctionnalisée avec de I’héparine par cette
technique. Les implantations dans les modeles animaux et les études cliniques ont mis en évidence
une meilleure performance de ces prothéses par rapport aux prothéses en Teflon® standard avec des
taux de succes comparables a ceux des greffons autologues chez I’homme (Daenens et al., 2009; Hugl
etal., 2009; Losel-Sadée and Alefelder, 2009; Pulli et al., 2010; Heyligers et al., 2006). Davidson et al.
ont publié en 2009 les premiers résultats d’une étude clinique non-randomisée portant sur I’utilisation
de substituts en e-PTFE fonctionnalisées a I’héparine en tant qu’acces pour hémodialyse. Apres un an
d’implantation, 78 % de ces protheses fonctionnalisées ne présentaient pas de caillot sanguin, contre
seulement 58 % des protheses non traitées (Davidson et al., 2009). Ces premiers résultats mettent donc
en évidence les bénéfices cliniques de cette fonctionnalisation a I’héparine en terme de thromborésis-
tance, de réduction d’adhésion des plaquettes et de réponse inflammatoire aux protheéses (Lin et al.,
2004; Fukutomi et al., 1996).

Une seconde approche est celle qui consiste a faire adhérer des molécules bioactives telles que le
collagene, la laminine ou la fibronectine (Vallieres et al., 2007) ou encore des séquences peptidiques
qui vont favoriser 1’adhésion et la prolifération des CEs (Hoesli et al., 2014; Boivin et al., 2013). Ces

techniques nécessitent un traitement de surface spécifique des protheses (Sarra-Bournet et al., 2006).

Finalement, parallelement a ces stratégies d’amélioration des propriétés biologiques des protheses
synthétiques, des efforts de recherche d’optimisation des propriétés mécaniques ont été développées
ces dernieres années. Ainsi, les protheses synthétiques en copolymeres de polyuréthane montrent des
propriétés élastiques tres intéressantes. L’ implantation de ces prothéses a mis en évidence leur facilité
d’utilisation et de suture, un trés bon processus de cicatrisation et la présence de CEs dans la lumiere
lorsque le flux sanguin est faible. L utilisation de ces protheses en tant qu’acces pour hémodialyse a
fait I’objet d’une étude clinique avec des résultats positifs, 66.7 % des protheses restant fonctionnelles
au bout d’un an d’implantation (Wiese et al., 2003). Cependant, des tests cliniques plus approfondis,
lors de pontages de vaisseaux périphériques, sont nécessaires pour confirmer cette étude (Chlupac
et al., 2009).

Ces décennies de travaux de recherche ont permis d’augmenter la performance des protheses synthé-
tiques et ce, de maniere significative. Néanmoins, les propriétés biologiques ou mécaniques de ces
structures sont loin de reproduire celles des tissu naturels. Par conséquent, la notion selon laquelle
le substitut idéal de vaisseau sanguin devrait avoir une structure la plus proche possible de celle du
vaisseau naturel, avoir la capacité d’interagir totalement avec 1’organisme, voire méme la capacité
de s’intégrer complétement a ce dernier, devient un critére primordial constituant la clé de voute des

travaux en génie tissulaire.
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0.4.2 La médecine régénératrice et le génie tissulaire vasculaire

Le génie tissulaire est une science interdisciplinaire relativement jeune qui consiste a appliquer les
principes et les méthodes d’ingénierie et des sciences de la vie afin de développer des substituts bio-
logiques qui restaurent, maintiennent et/ou améliorent la fonction des tissus naturels (Campbell and
Campbell, 2007; Vara et al., 2005; Zhang et al., 2007; Ratcliffe, 2000). Le génie tissulaire vasculaire
vise en particulier a la construction d’un vaisseau sanguin présentant les propriétés biologiques et mé-
caniques proches de celles du vaisseau naturel. Cette démarche doit alors aboutir a 1’élaboration d’un
tissu vivant qui puisse interagir et s’adapter a son environnement biologique et qui ait la capacité de
s’auto-régénérer et de s’ auto-réparer. Bref, ceci revient a dire que le tissu régénéré doit avoir la capa-
cité de s’intégrer completement dans 1’organisme hote. La prolifération tridimensionnelle des cellules
recréant une MEC, en présence ou en 1’absence d’un support, est un dénominateur commun a tous les
travaux de génie tissulaire. Les caractéristiques recherchées pour un tel biomatériau sont présentées
dans le Tableau 0.2 (Mitchell and Niklason, 2003; Campbell and Campbell, 2007; Catto et al., 2014) .

Sans avoir la prétention de présenter une revue de littérature exhaustive dans un domaine de recherche
extrémement prolifique, la suite de cette section décrit quelques travaux marquants dans le domaine

du génie tissulaire vasculaire.

Utilisation de la réaction face a un corps étranger en génie tissulaire

Toute implantation d’un dispositif médical dans un organisme provoque un certain degré de trauma-
tisme a I’organisme hote qui répondra face a la présence de ce corps étranger. Campbell ef al. en
1999 ont mis a profit ces processus de réaction inflammatoire et de cicatrisation pour produire un
greffon artériel autologue totalement biologique (Campbell et al., 1999). Pour cela, ils ont placé un
tube de Silastic® (silicone) dans la cavité péritonéale de rats et de lapins, utilisant ainsi I’organisme
hoéte comme un bioréacteur. Un phénomene d’encapsulation fut observé autour de la prothese 2 ou
3 semaines apres 1’implantation. La capsule fibreuse était composée de couches de myofibroblastes,
de matrice de collagene et d’une couche de mésothélium. Au bout de ces 2 semaines, I’échantillon
a été récupéré, la matrice a été dissociée du tube de Silastic® et transplantée en tant que greffon en
position aortique ou au niveau de la carotide. La matrice tubulaire résultante fut alors retournée dans
le but d’exposer le mésothélium au flux sanguin et d’obtenir ainsi une structure encore plus similaire
aux vaisseaux naturels. La transplantation a été menée pendant 4 semaines aboutissant a des structures
contenant des lamelles élastiques identifiables et des propriétés de vasoconstriction (Campbell et al.,
1999). Ces structures ont montré des pressions a la rupture de 2500 mmHg (Chue et al., 2004). Pour
référence, les veines sapheénes humaines présentent une pression a la rupture de ~ 2000 mmHg alors
que les valeurs de pression a la rupture des artéres peut aller au-dela de 3000 mmHg (Lamm et al.,
2001; Konig et al., 2009). Cette technique est tres intéressante de par le temps de culture relativement
court et le fait qu’elle produit un tissu autologue. Cependant, les principales limitations de cette tech-
nique sont la nécessité d’intervention chirurgicale a 2 reprises au minimum, la possible adhésion du

tube de Silastic® a la paroi péritonéale, et le manque de données cliniques relatives a I’implantation
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Propriétés

Caractéristiques

Biocompatibilité

- Non-cytotoxique.

- Non-immunogene, -carcinogeéne ou -allergeéne.

- Caractere non-thrombogeéne méme lors du remplacement de vaisseaux ayant
un faible débit sanguin : nécessité d’un endothélium confluent, quiescent et
fonctionnel.

- Faible risque d’infection.

Propriétés  méca-
niques

- Propriétés mécaniques et viscoélastiques similaires a celles des artéres natu-
relles qui seront remplacées :
Rigidité, élasticité, résistance a la traction, compliance, pression a la rupture.

Fonctionnalité

- Vasoactivité (réponse adéquate aux stimuli chimiques, mécaniques et élec-
triques) : nécessité d’une couche médiane contenant des CMLs avec un phé-
notype contractile.

- CMLs et MEC organisées de maniere similaire a celle du tissu vasculaire a
remplacer.

- Implantable chez I’enfant (taille qui évolue avec celle de I’enfant).

Manufacturabilité

- Propriétés précédemment citées stables dans le temps.

- Disponible sous différentes formes et tailles pour pouvoir remplacer une
large gamme de vaisseaux cardiaques et périphériques.

- Suture facile a réaliser résultant en un minimum de points et de voies d’hé-
morragie suite a I’implantation.

- Facile a manipuler en milieu hospitalier.

- Faible cofit de production (source abondante et renouvelable pour le matériau
de base, faibles cofits de mise en forme et de traitement, temps de production
minimum).

- Reproductibilité du processus de production en structures tridimensionnelles.

Tableau 0.2 — Cahier des charges des propriétés d’un substitut vasculaire idéal créé par génie tissulaire.
Adapté de (Lee et al., 2001a).
Pour information, le module élastique des arteres humaines est ~ de 1 MPa (Berglund et al., 2003), la pression a

la rupture et la compliance de la veine sapheéne humaine sont respectivement ~ 1500-2000 mmHg et ~ 0,7-1,5
%/mmHg (L"Heureux et al., 2006).

chez des sujets humains malades.

Les structures auto-assemblées

A la fin des années 90, L’Heureux et al. ont proposé une approche originale de régénération de tissu

en laboratoire, dénommée "la technique d’auto-assemblage cellulaire”. Ce travail s’appuie sur le po-

tentiel des cellules cultivées en présence d’acide ascorbique a produire une quantité importante de

leur propre matrice extracellulaire. La premieére application de cette technique fut de produire des

feuillets tissulaires pour développer un substitut vasculaire (L’Heureux et al., 1998), puis cette tech-

nique fut déclinée a la reconstruction d’autres organes tels que la peau (Michel et al., 1999). Ainsi,

des cellules du tissu vasculaire humain furent cultivées au-dela de leur confluence afin d’obtenir des

feuillets de cellules et de matrice extracellulaire manipulables. Une membrane interne dévitalisée fut

13




obtenue en déshydratant une structure tubulaire réalisée a partir de films de FBs de peau humaine
enroulés autour d’un mandrin perméable. Puis, des feuillets de CMLs furent enroulés par-dessus la
structure précédente de sorte a mimer la tunique médiane des vaisseaux sanguins. L’étape suivante
consistait a placer la structure dans un bioréacteur pendant une semaine afin de permettre la fusion
des différentes couches du tissu. Apres une semaine de culture, une deuxieéme couche formée par
I’enroulement de feuillets de FBs fut enroulée sur la premiere permettant de simuler I’adventice des
vaisseaux naturels. Cette construction fut alors portée a maturation pendant 8 semaines au sein d’un
bioréacteur. Apres maturation de la construction au sein du bioréacteur, le mandrin fut enlevé et des
CEs furent cultivées pendant une semaine dans le lumen de la structure pour obtenir I'intima. La
membrane interne faisait office de limitante élastique interne jouant a la fois le réle de support pour
I’endothélialisation mais également de barricre pour empécher I'invasion de la lumiere du greffon par
les CMLs, phénomene a I’origine de I’hyperplasie intimale. Ainsi, publiés en 1998, les travaux de
L’Heureux aboutissent au premier substitut de vaisseaux sanguins totalement biologique ayant une
pression a la rupture supérieure a 2000 mmHg (2600+500 mmHg) obtenu apres trois mois de culture.
La facilité de manipulation de ce substitut a permis son implantation dans des modeles canins. Le
manque d’endothélialisation da a la barriere xénogénique fut responsable du taux d’échec de 50 %

des greffons au bout d’une semaine d’implantation.

En 2006, L’Heureux et al. ont approfondi leur étude (L'Heureux et al., 2006). Ils ont ainsi développé
un modele vasculaire simplifié, le greffon "Lifeline", en supprimant la couche médiane constituée
de CMLs afin de réduire la complexité et le temps de production des greffons. Ils ont implanté les
constructions auto-assemblées sur des chiens dépourvus de systeme immunitaire pendant 14 jours.
Lors de cette courte période, ces vaisseaux xénogéniques ont provoqué une vive réaction immunitaire.
Par la suite, ils ont réalisé un pontage artériel sur des modeles animaux (rats et primates) a 1’aide de
substituts de vaisseaux réalisés a partir de cellules humaines appartenant a des patients plus agés que
dans les études précédentes (entre 57 et 79 ans) et atteints d’une maladie cardiovasculaire a un stade
avancé. L’idée était de réaliser un modele plus proche de la réalité clinique en prenant en considération
que le comportement cellulaire est étroitement 1ié a I’age et 1’état de santé du patient. Apres 225 jours
d’implantation chez des rats (vaisseaux de 1,5 mm de diametre interne), 85 % des greffons étaient
encore fonctionnels. Dés 90 jours d’implantation, la présence d’un vasa vasorum et la formation d’une
neo-intima respectivement autour et dans le lumen des vaisseaux étaient observées. Des fibrilles de
collagene et d’élastine étaient également présentes. Apres 6-8 semaines d’implantation de substituts de
4,5 mm de diametre interne chez les primates immunossupprimés (modeles plus pertinents d’un point
de vue clinique et biomécanique), les tests histologiques ont montré une faible réponse immunitaire
mais également la formation d’une néo-intima plus mince. Les tests de pression a la rupture effectués
sur ce greffon ont révélé des valeurs dépassant les 3000 mmHg, valeurs bien supérieures a celles des

veines naturelles.

Auger et ses collaborateurs ont également utilisé la technique d’"auto-assemblage cellulaire” pour

réaliser un modele de media produit par des CMLs. Le but était d’obtenir un substitut vasculaire
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ayant une compliance proche de celle des vaisseaux naturels et des propriétés contractiles de sorte a
ce qu’il puisse s’adapter a la variation du flux sanguin. Ils ont utilisé des modeles physiologiques et
pathologiques pour des études pharmacologiques et toxicologiques. Ces substitus ont ainsi été utilisés
pour étudier I’effet vasoconstricteur de I’endothéline (Laflamme et al., 2006), de polyphénols (Diebolt,
2005; Diebolt et al., 2007) et de microparticules vasculaires (Pricci et al., 2009; Mostefai et al., 2013).
Ils ont également travaillé sur la microstructure de leur modele afin de reproduire 1’anisotropie des
vaisseaux naturels, et ce en utilisant des plaques de culture en élastomere thermosplastique avec une

surface a la microstructure controlée (Guillemette et al., 2009, 2011).

La stratégie d’"auto-assemblage cellulaire" constitue une approche réellement séduisante qui reste
encore limitée par le temps (> 13 semaines pour le modele L'Heureux er al.) et la complexité de

production des substituts.

Les matrices décellularisées

Cette approche consiste a utiliser au maximum les bénéfices que la nature a mis tant de temps a parfaire
avec 1’idée sous-jacente que les matériaux naturels sont les plus appropriés pour interagir avec les
cellules et I’organisme hote. Les tissus biologiques décellularisés sont donc envisagés comme support
mécanique pour la reconstruction vasculaire. En effet, la matrice extracellulaire (MEC) ainsi obtenue
conserve sa composition biologique naturelle, offre un environnement propice pour la prolifération

cellulaire et permet, a priori, de diminuer les risques possibles de rejet.

La MEC, espace entre les cellules d’un organisme pluricellulaire, est une substance volumineuse
insoluble constituée d’un réseau complexe hautement organisé de macromolécules et qui remplit des
fonctions biologiques, physiques et structurales essentielles au sein de 1’organisme. Elle assure ainsi
le role de soutien dans 1’architecture des organes et de vecteur de nombreux processus cellulaires tels
que la communication intercellulaire, I’adhérence, I’étalement, la différenciation et la prolifération des
cellules. De ce fait, elle est un élément majeur impliqué dans les mécanismes de mécanotransduction
en jouant le role de vecteur des contraintes mécaniques entre 1’os et les muscles par exemple, en
emmagasinant et en restituant I’exces d’énergie aux muscles par dissipation sous forme de chaleur. On
distingue plusieurs types de matrices extracellulaires comme celle du tissu conjonctif, encore appelée
"matrice interstitielle", la matrice des lames basales qui séparent les tissus épithéliaux et endothéliaux,
et les matrices des tissus plus spécialisés tels que le tissu cartilagineux, osseux, tendineux ou encore

sanguin. Trois grands types de macromolécules y sont présentes :
— des protéines fibreuses trés volumineuses : les collagenes, 1’élastine ;

— des glycoprotéines moins volumineuses telles que la fibronectine ou la laminine qui jouent un

réle dans 1’adhésion cellulaire ;

— des chaines polysaccharidiques, les glycosaminoglycanes (héparine, les sulfates de chondroitine
et d’héparane, et I’acide hyaluronique), le plus souvent fixées de facon covalente a des protéines

pour former des protéoglycanes. Les protéoglycanes constituent un gel hydraté de remplissage
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de la matrice en piégeant de I’eau. De par leurs charges globalement négatives, les glycosa-
minoglycanes et les protéoglycanes sont en interaction avec d’autres molécules chargées telles
que des facteurs de croissance et des chimiokines, et influencent leur concentration locale et

leur accessibilité.

Ces molécules fonctionnelles et structurales de la MEC sont produites par les cellules résidentes du

tissu considéré (Plopper, 2007) :

— les FBs et cellules dérivées (ostéoblastes, chondrocytes) qui sont situés dans la matrice conjonc-

tive / interstitielle ;

— les cellules épithéliales, endothéliales et les cellules entourées par une lame basale (comme les

cellules musculaires) et qui cooperent avec les FBs.

La MEC est donc, de par sa nature, un matériau idéal pour I’élaboration d’un échafaudage biologique
(Badylak, 2007). L’une des propriétés intéressantes de la matrice extracellulaire est sa dégradabilité
rapide et complete (Gilbert et al., 2007). Les propriétés structurales et fonctionnelles des molécules
composant la MEC permettent aux cellules de communiquer entre elles mais également avec le tissu
environnant (Kleinman et al., 2003; Brown and Dejana, 2003). La complexité de I’organisation tri-
dimensionnelle de ces molécules fait qu’il est actuellement impossible de recréer une telle structure
en laboratoire. Cependant, par décellularisation des tissus naturels, de nombreuses formes de matrice

extracellulaire naturelle ont été utilisées pour la reconstruction de tissus et d’organes.

Ainsi, Cho et al. ont montré que des cellules extraites de moelle osseuse et cultivées dans des carotides
canines décellularisées étaient capables de proliférer et de se différencier en CEs et en CMLs (Cho
et al., 2005). Apres 8 semaines d’implantation, la régénération des trois couches de I’artere (intima,

media et adventitia) était visible.

La MEC extraite de la sous-muqueuse de I’intestin gréle contient les mémes composants que ceux du
tissu vasculaire, et les tissus décellularisés de ces organes ont été extrémement utilisés pour créer des
substituts vasculaires. Ainsi, Huynh ef al. (1999) ont utilisé ce tissu décellularisé qu’ils ont recouvert
de collagene, ensuite réticulé et finalement complexé avec de I’héparine. Apres avoir traité la surface
interne de la construction avec de 1’héparine (Huynh et al., 1999), celle-ci fut utilisée en tant que
greffon artériel chez le lapin. Au bout de 3 mois, le lumen du tissu était recouvert d’un endothélium
et les observations histologiques montraient une structure semblable a celle des arteres naturelles.
Ces greffons présentaient une pression a 1’éclatement de 1000 mmHg, une bonne suturabilité et des

propriétés vasoactives.

Cette stratégie présente un intérét considérable dans la mesure ou les tissus conservent leur compo-
sition et leurs propriétés biologiques. De plus, la décellularisation des tissus diminue leur caractere
immunogene en inhibant I’activité de leurs antigénes. Cependant, elle nécessite 1’ utilisation de déter-
gents qui n’est pas totalement efficace pour éliminer le matériel cellulaire immunogene et qui peuvent
compromettre ’intégrité mécanique et biologique de ces structures (Badylak et al., 2009). De plus,

la fonctionnalité de ces greffons requiert une néo-colonisation complete et homogene des cellules de
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I’organisme, processus qui n’est pas trivial en termes d’efficacité d’ensemencement, d’adhésion et de

pénétration cellulaires et de temps de culture (Villalona et al., 2010).

Structures mixtes assemblées avec échafaudage

Les structures d’échafaudage en matériau synthétique

En appliquant les principes du génie tissulaire aux structures d’échafaudage a base d’un matériau
synthétique, I’'idée est de fournir un support mécanique synthétique afin de permettre la régénération
d’un simili-tissu vasculaire aux propriétés physiologiques. Les polymeres synthétiques sont utilisés
en génie tissulaire vasculaire essentiellement car ils présentent des propriétés mécaniques plus impor-
tantes que les macromolécules naturelles. Cependant, ils ne présentent pas les propriétés biologiques
adéquates pour leur implantation a long terme. C’est pourquoi la plupart des travaux utilisent des
polymeres synthétiques biodégradables assurant le soutien mécanique pendant la phase de régénéra-
tion tissulaire, puis au fur et a mesure de leur dégradation, les propriétés mécaniques du substitut de

vaisseau sanguin sont progressivement assurées par le tissu en croissance.

Les poly(acide lactique-L) (PLLA) et poly(acide glycolique) (PGA) sont parmi les polymeres biodé-
gradables les plus utilisés. Une des premicres stratégies a été d’implanter ces polymeres résorbables
directement dans le corps, sans ensemencement de cellules au préalable, dans I’espoir qu’ils soient
progressivement dégradés et remplacés par les cellules et le tissu de I’hote. Cependant, il est tres dif-
ficile d’optimiser la vitesse de dégradation du support en fonction de la vitesse de croissance du tissu
qui est tres dépendante de 1’organisme hote et du site de traitement. En conséquence, ces greffons

étaient tres sujets a ’anévrisme et n’ont jamais atteint le stade clinique.

Dans ce contexte, Niklason et al. ont énormément contribué au développement d’échafaudages syn-
thétiques dégradables pour le génie tissulaire vasculaire. Ainsi, en 1999, ils ont mis en place des
structures tubulaires en PGA ensemencées de CMLs bovines ou porcines (Niklason et al., 1999). Ces
constructions furent ensuite placées sous contrainte de cisaillement et de pulsation radiale dans un
bioréacteur pendant 8 semaines afin de stimuler la production de MEC par les cellules. Ensuite, des
CEs autologues furent ensemencées dans leur lumiére et le tout fut cultivé dans le bioréacteur dyna-
mique pendant 3 jours. Le substitut artériel obtenu pouvait atteindre une pression a la rupture élevée
soit 2200 700 mmHg (a comparer a 1700 = 300 mmHg pour les veines saphénes humaines (Lamm
et al., 2001)). Un greffon xénogénique et un greffon autologue furent implantés avec succes pendant
24 jours dans un modele porcin dans une branche de I’artere fémorale. Par la suite, ce groupe de re-
cherche a travaillé sur des cellules humaines a la fois néonatales (McKee et al., 2003) et adultes (Poh
et al., 2005) en tentant d’améliorer leur capacité de prolifération initialement limitée ainsi que sur
des cellules souches mésenchymateuses adultes humaines dérivées de la moelle osseuse (Gong and
Niklason, 2008). Cependant, les structures obtenues possédaient des propriétés mécaniques beaucoup
plus faibles que dans les précédentes études. Plus récemment, dans une étude publiée par la compa-
gnie Humacyte, Niklason et ses collegues ont présenté une évolution tres intéressante de leur modele

(Dahl et al., 2011). Des CMLs aortiques d’origine cadavérique humaine ou canine furent cultivées
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sur des structures tubulaires de PGA. L’idée était de permettre aux cellules, pendant 10 semaines de
culture sous flux pulsé dans un bioréacteur dynamique, de produire une nouvelle MEC tout en lais-
sant le polymere synthétique se dégrader. La décellularisation des constructions obtenues permettait
alors d’obtenir un greffon vasculaire constitué de MEC aux propriétés non-immunogéniques. Malgré
la variabilité des résultats due a la variabilité des donneurs, cette stratégie a permis de développer
des substituts vasculaires de petits diametres totalement biologiques avec des pressions a I’éclatement
pouvant dépasser les 3000 mmHg et une compliance méme plus importante que les veines saphénes
humaines. Les greffons d’origine humaines furent ensuite implantés en tant que conduits artériovei-
neux de 12 cm de longueur (6 mm de diametre) dans des babouins non-immunossupprimés mais traités
a I’aspirine. Les greffons d’origine canine furent implantés dans des modeles canins lors de pontages
périphériques (3-4 mm de diametre) ou coronariens (3 mm de diametre). Apres 6 mois d’implanta-
tion, les greffons présentaient des propriétés mécaniques stables et trés peu d’hyperplasie intimale,
pas de calcification mais surtout, ils n’ont pas engendré de réponse immunitaire de I’hdte. A ces résul-
tats extrémement prometteurs, s’ajoute la grande stabilité mécanique dans le temps de ces structures,
puisqu’apres 12 mois de conservation dans du PBS a 4°C, les variations de la pression a la rupture et
de la compliance n’étaient pas significatives. Cette approche permettrait d’obtenir des substituts vas-
culaires de petit calibre apres des temps de culture tres courts (< 1 mois) nécessaires a 1’isolation des
CEs autologues, a leur prolifération et a leur ensemencement. Finalement, Niklason ef al. explorent
la possibilité d’utiliser des cellules humaines dérivées de la moelle osseuse afin de s’affranchir de
nombreuses contraintes législatives associées a I’utilisation des CMLs de cadavres humains (Gong
and Niklason, 2011).

Les structures d’échafaudage en matériau naturel

Les matériaux naturels désignent des macromolécules ou leurs dérivés présents quelle que soit leur
forme chez les animaux ou les végétaux. Selon une approche similaire a celle employant les matrices
décellularisées, 1’idée est d’offrir un environnement le plus propice a I’activité des cellules et qui
s’intégre au mieux a I’organisme receveur. Ces macromolécules sont donc a priori des matériaux
de choix pour I’élaboration d’échafaudage posur I’'ingénierie tissulaire vasculaire dans la mesure ou
leurs propriétés biologiques et mécaniques résultent du long processus de sélection naturelle. Parmi les
nombreux échafaudages naturels présents dans la littérature, cette section présente quelques travaux

réalisés sur 1’élastine, la fibrine et le collagene.

L’élastine est une protéine qui est rencontrée dans les parois des arteres et dans quelques autres tissus
des mammiferes. Cette protéine est obtenue par polymérisation de molécules de tropoélastine ayant
subi des modifications post-transcriptionnelles préalables. Son role principal est de conférer aux ar-
teres leur élasticité se traduisant par une déformation élastique et une résilience importantes. Ceci
contribue a la vasomotricité du vaisseau sanguin qui lui permet de participer a la régulation de la
pression sanguine. Cette protéine est sécrétée par les CMLs. Elle inhibe la prolifération et la migra-
tion des CMLs tout en améliorant celles des CEs pour des concentrations inférieures ou égales a 5

mg.mL~" (Ito, 1997) mais elle n’influence pas le comportement des FBs (Daamen et al., 2003). L’ad-

18



dition d’élastine augmente 1’élasticité du collageéne mais s’accompagne également d’une baisse de la
résistance a la traction et de la rigidité (Couet et al., 2007).

Lutilisation de I’élastine présente de nombreux avantages pour la régénération du tissu vasculaire.
Cependant, les difficultés de la solubilisation ou du mélange de I’élastine avec d’autres matériaux

(avec le collageéne notamment) rendent encore délicate la fabrication d’un tel échafaudage.

La fibrine est une protéine insoluble qui joue un role prépondérant dans la formation de caillots san-
guins. Elle est formée par fibrillogénese d’un monomere, le fibrinogene, qui circule dans le sang. Le
fibrinogéne polymérise sous I’action de la thrombine pour constituer une maille sous la forme d’un
gel. Le recouvrement des prothéses synthétiques par de la fibrine permet d’améliorer I’adhésion des
CEs. Des 1989, Zilla et al. ont utilisé les colles de fibrine en tant que substrat pour 1’endothélialisation
des protheses artérielles (Section 0.4.1, (Zilla et al., 1989b; Deutsch et al., 2000)).

Plusieurs groupes de recherche ont reconnu I'intérét d’utiliser les gels de fibrine en tant qu’écha-
faudage pour la régénération tissulaire, particulierement pour ce qui est de contourner les risques de
réaction de 1’organisme face a des résidus de matériaux synthétiques. Cependant, les matériaux a base
de fibrine présentent généralement des propriétés mécaniques faibles, ce qui constitue le frein prin-
cipal a leur implantation artérielle (Tschoeke et al., 2009; Grassl et al., 2003; Swartz et al., 2005).
Parmi les groupes de recherche ayant travaillé sur cette problématique, nous pouvons notamment citer
les travaux majeurs de Tranquillo et de ses collaborateurs. Ils ont ainsi montré que 1’utilisation de
facteurs de croissance tels que TGF — 1, d’insuline et d’inhibiteurs de protéinases permet de renfor-
cer les propriétés mécaniques initialement faibles des constructions de fibrine. Aprés 6 semaines de
culture dans ces conditions, les échafaudages de fibrine avaient un module élastique et une résistance
a la traction similaires a ceux des aortes abdominales de rats (Grassl et al., 2003). Ils ont également
montré que, ensemencés dans un réseau de fibrine, les CMLs et les FBs semblent produire plus de
collagéne que lorsqu’ensemencés dans une matrice de collagéne (Neidert et al., 2002; Grassl et al.,
2002; Long and Tranquillo, 2003). De plus, ils ont réussi a contrdler la dégradation initialement rapide
de la fibrine par les CMLs par I’ajout d’acide €é—aminocaproique au milieu de culture, empéchant la
liaison de la plasmine et du plasminogene a la fibrine (Grassl et al., 2002). Dés 2006, Tranquillo et ses
collaborateurs étaient capables de produire un greffon artériel de 3 mm de diametre interne pouvant
atteindre une pression a 1’éclatement de 1122 mmHg en cultivant des CMLs de rat dans un gel de
fibrine pendant 6 semaines (Isenberg et al., 2006). Puis, ils ont poursuivi leur approche en utilisant des
cellules humaines cette fois. Ainsi, sept a neuf semaines de culture dans un bioréacteur dynamique
furent nécessaires pour obtenir un substitut vasculaire a base de fibrine et de FBs de derme humain
(2 2 4 mm de diametre interne). Ce bioréacteur dynamique permettait de fournir un flux pulsé de
milieu de culture dans la lumiére et & travers la paroi de la construction. A I’issu de cette culture, la
construction présentait un alignement circonférentiel de la MEC, une pression a la rupture de 1400 a
1600 mmHg et une compliance comparable a celle des arteres naturelles (Syedain et al., 2011). Ce-
pendant, le temps et les colits de production restaient un obstacle majeur a la commercialisation de ces

substituts vasculaires autologues. Pour contourner ces problématiques, ce groupe de recherche s’est
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attaché a produire des constructions vasculaires allogéniques fabriquées a partir de FBs et ensuite dé-
cellularisées et stockées (Syedain et al., 2014). Suite a un temps de culture de seulement 5 semaines,
les structures ainsi produites ont pu atteindre des pressions a 1’éclatement de plus de 4000 mmHg et
des compliances similaires a celles des arteres fémorales ovines. Ces propriétés ne furent pas affectées
par les étapes de décellularisation et de stockage. Aprés 6 mois d’implantation dans un modele ovin
traité aux anticoagulants, aucun signe de dilatation ou de calcification n’a pu &tre mis en évidence.
Le groupe de Tranquillo a donc mis en place un substitut artériel fort prometteur qui doit encore étre

optimisé du point de vue de la rétention a la suture et du manque d’élastine de la construction.

En ce qui concerne les composites a base de fibrine et de matériaux synthétiques pour le génie tis-
sulaire vasculaire, il apparait intéressant de mentionner les travaux de Jockenhoevel et de ses colla-
borateurs. Cette équipe a combiné des gels de fibrine avec un poly(acide lactique) tricoté (Tschoeke
et al., 2009). Apres 21 jours de culture en conditions dynamiques, leurs substituts (diametre de 5 mm)
ensemencés de CMLs et de FBs extraits de carotides de mouton ne présentaient qu’une faible pression
a la rupture, a savoir 466+78 mmHg, a comparer a des valeurs 3 fois plus élevées pour des carotides
ovines naturelles. Dans leurs travaux de 2010, leurs substituts autologues et endothélialisés (diametre
de 6 mm) ont pu étre implantés avec succes au niveau de la carotide de moutons traités a 1’aspirine
(Koch et al., 2010). Apres 6 mois d’implantation, les greffons présentaient une endothélisation ho-
mogene de la lumiere sans qu’aucun signe de calcification, de thrombus ou d’anévrisme n’ait pu &tre
mis en évidence. Cependant, le remodelage de la construction n’était pas compléte puisque tout le
polymere n’était pas encore dégradé et que la quantité de collagéne ne représentait que 40 % de celle

des artéres natives.

Le collagene est la composante principale de la matrice extracellulaire et confére aux tissus conjonctifs
I’essentiel de leurs propriétés mécaniques. Le collagéne est le matériau choisi pour la régénération

tissulaire vasculaire dans ce projet doctoral, ainsi sa description détaillée fait I’objet de la Section 0.5.

Les applications cliniques du génie tissulaire

Quelques stratégies de substituts vasculaires développés par génie tissulaire précédemment présentées
ont fait I’objet d’évaluations cliniques. Les deux principaux essais cliniques ont été réalisés sur les sub-
stituts congus par génie tissulaire par les groupes de Shin’oka (Shin’oka et al., 2001) et de L’Heureux
(L'Heureux et al., 2007). Bien que les greffons développés par Shin’oka et al. ne soient pas destinés au
remplacement de vaisseaux de petit calibre (diametre interne de 12 a 24 mm), leur étude est présentée
dans cette partie car elle constitue la premiere étude clinique portant sur des greffons congus par génie

tissulaire.

Ainsi, Shin’oka et al. ont développé une construction vasculaire a partir d’un échafaudage biodé-
gradable en copolymere d’acide lactique-L et de €-caprolactone, renforcé par du PGA sur lequel ils
ont ensemencé des cellules extraites de veines périphériques autologues (Shin’oka et al., 2001). Bien
que conscients des faibles propriétés mécaniques de leur substitut, les auteurs 1’ont implanté en rem-

placement de I’artére pulmonaire, zone de faible pression sanguine (18-25 mmHg), chez 42 patients
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pédiatriques atteints d’une cardiopathie cyanogeéne. Pour accélérer le procédé, les auteurs ont com-
mencé a isoler les cellules de la moelle osseuse des patients et a les ensemencer directement en salle
d’opération. Les résultats, 32 mois apres I’implantation, n’ont pas révélé de complications majeures
reliées a I’'implantation de la protheése (Shin’oka et al., 2005). Apres un suivi de 5,8 ans en moyenne, et
sur 25 patients, aucun signe de rupture, d’infection, d’anévrisme ou de calcification ne purent tre mis
en évidence. A noter qu’un patient présentait de la thrombose qui a pu étre soignée par administration
de médicaments et que 4 patients ont dii subir une angioplastie percutanée pour cause de sténose.
Ainsi, malgré des performances mécaniques insuffisantes pour leur utilisation dans une zone de haute
pression, la faible propension a la sténose, la fonctionnalité a long terme de ces greffons et leur capa-
cité a croitre avec I’hote sont des résultats extrémement encourageants et prometteurs (Hibino et al.,

2010). Néanmoins, I’efficacité de ces substituts sous pression artérielle reste encore a démontrer.

L’Heureux a continué le développement du substitut vasculaire auto-assemblé a partir duquel il a lancé
la compagnie "Cytograft Tissue Engineering, Inc.". Une version simplifiée de ce substitut précédem-
ment présenté (Section 0.4.2), le greffon "Lifeline", n’est constitué que d’une seule couche créée a
partir d’un feuillet de FBs. Lors d’une étude clinique, I’'Heureux et al. ont implanté leur substitut
auto-assemblé totalement biologique en tant qu’acces vasculaire pour hémodialyse chez 10 patients
atteints d’insuffisance rénale en phase terminale (L’Heureux et al., 2007). Les premiers résultats de
cette étude montrent que 78 % et 60 % des protheses sont fonctionnelles 1 mois et 6 mois apres 1’im-
plantation respectivement (McAllister et al., 2009). Cytograft est sur le point de débuter des études
cliniques de phase III en Amérique du Sud puis en Europe et utilise a la fois des greffons autologues
et des greffons allogéniques toujours en tant qu’acces vasculaire pour hémodialyse. Parallelement,
I’équipe de L’Heureux travaille sur la réduction du nombre d’étapes de production des substituts afin
d’en diminuer la complexité, le temps et le colit de production. Ainsi, I’utilisation de modeles allogé-
niques dévitalisés et dépourvus d’endothélium offre de nouvelles perspectives et ouvre la voie a I’ex-
ploitation commerciale par la fabrication de milliers de greffons a partir d’une seule lignée cellulaire
(Peck et al., 2012). Dans le méme sens, L’Heureux et ses collaborateurs ont développé une nouvelle
approche en éliminant 1’étape de maturation pendant laquelle les différentes couches fusionnent et en
produisant des fils de tissu régénéré de différentes longueurs et diametres. Ces fils peuvent étre tissés,
tressés ou tricotés en des structures 3D complexes. Ces structures qui peuvent €tre produites en 1’es-
pace de 8 semaines environ présentent des forces de rétention a la suture bien supérieures que pour les
précédents modeles et des pressions a 1’éclatement pouvant atteindre des valeurs supérieures a 10000

mmHg (communication personnelle).

Génie tissulaire et mécanotransduction : la nécessité des bioréacteurs

En vue d’optimiser I’interaction entre les cellules et la structure d’échafaudage, les bioréacteurs
doivent permettre d’établir des conditions contrdlées en termes de température, de pH, de force io-
nique, de pression, de milieu nutritif, etc. L'utilisation des bioréacteurs est une composante commune
de la plupart des stratégies de génie tissulaire. L’avantage de I’utilisation des bioréacteurs réside dans

le fait qu’ils constituent un outil essentiel pour évaluer I’effet de parametres biologiques, chimiques
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et physiques (tels que les contraintes mécaniques, la température, 1’ajout de facteurs de croissance,
etc.) sur la prolifération des cellules, leur différenciation, leur phénotype, et leur fonction (ex. vi-
tesse de production d’une nouvelle matrice extracellulaire) et ce, dans des conditions reproductibles

et sécuritaires (moins de risques de contamination).

Par un phénomene dit de mécanotransduction, les stimulations mécaniques peuvent affecter plus ou
moins les cellules. En effet, leur membrane présente des intégrines qui vont se lier aux domaines élas-
tiques des fibrilles de collagene. La stimulation mécanique va déformer la matrice extracellulaire, et
de maniere séquentielle les éléments du cytosquelette. Ces éveénements vont engendrer une série de
réactions en chaine impliquant les canaux ioniques membranaires (canaux 2 Ca®*, chaine de phospho-
rylation), ce qui va réguler les processus de division, I’expression génique et la synthése des protéines
par les cellules (Silver and Siperko, 2003).

Parmi les différents types de bioréacteurs que 1’on peut rencontrer dans le domaine de la régénération
du tissu vasculaire, les bioréacteurs a perfusion sont les plus populaires. La distribution du milieu
de culture dans la lumiere (Tschoeke et al., 2009; Hoerstrup, 2001) et a I’extérieur de la construc-
tion artérielle (Niklason et al., 1999; Seliktar et al., 2000) géneére a la fois des contraintes cycliques
de cisaillement et de pression sur les parois du substitut (Syedain et al., 2008; Isenberg and Tran-
quillo, 2003; Seliktar et al., 2003) mais également permet la diffusion du milieu de culture a travers
la paroi pour nourrir les cellules en profondeur (Bjork and Tranquillo, 2009; Kitagawa et al., 2006;
Syedain et al., 2011; Brown, 2000). Il est suggéré que les stimuli physiques apportés aux cellules
pourraient modifier I’expression des genes et augmenter I’activité synthétique d’une grande variété
de cellules (Ingber et al., 1994). Cependant, les connaissances actuelles sur les mécanismes impliqués
dans la mécanotransduction, ensemble des processus par lesquels les cellules traduisent les contraintes
mécaniques en signaux biochimiques pour réguler leurs fonctions biologiques, n’en sont qu’a leurs
balbutiements (Korossis et al., 2006). Néanmoins, les travaux effectués jusqu’a présent avec les bio-
réacteurs nous permettent de lister les apports d’une culture dynamique et cyclique des tissus en cours

de régénération :

— Activité cellulaire renforcée : production de matrice extracellulaire accélérée et augmentée.

— Réorientation et distribution homogene des cellules et des fibrilles de collagéne dans le tissu en

croissance.

— Différenciation cellulaire favorisée.

— Diffusion des nutriments et échanges gazeux favorisés.

Tous ces facteurs combinés peuvent améliorer les propriétés biologiques, mécaniques ainsi que 1’ or-

ganisation du tissu en croissance.
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0.5 Les structures de collagene en tant que support de la régénération

tissulaire

0.5.1 Composition et fonction de la matrice extracellulaire : Importance du collagéne

Comme montré dans la Section 0.4.2, des propriétés biophysiques, de I’organisation et de la compo-
sition de la MEC découlent autant de signaux mécaniques et chimiques spécifiques qui régulent le
recrutement cellulaire, la communication intercellulaire et plus généralement I’activité cellulaire (So-
rokin, 2010; Badylak et al., 2009). Ainsi, en tant que composante principale de la MEC, le collagene
joue également un role prépondérant dans ces phénomenes. C’est pourquoi, dans la perspective de
I’emploi de stimulations mécaniques dans un bioréacteur, le collagéne apparait comme un matériau

de choix pour la régénération du tissu vasculaire.

0.5.2 Structure et organisation supramoléculaire du collagéne

Chez les mammiferes, le collagene, principal composant de la plupart des tissus conjonctifs, repré-
sente environ 25 % de toutes les protéines (Murray et al., 2013). Par exemple, le collageéne constitue
plus de 90 % de la MEC extraite de la sous-muqueuse de ’intestin gréle (SMIG). La majorité de ce
collageéne est de type I, avec des quantités mineures de collagene de type III, IV, V et VI, le tout in-
terconnecté par des éléments supra-structuraux que sont les glycoprotéines, les glycosaminoglycanes
et les protéoglycanes. D’excellentes revues de littérature présentent les structures et les fonctions des
divers types de collagéne (Kielty and Grant, 2002). Bien que présent en quantités modérées dans la
MEC des vaisseaux sanguins, le collagéne de type I est un élément primordial dans la stabilité méca-
nique du tissu vasculaire (Lohler et al., 1984). Dans la média des arteres, il est distribué de maniere
uniforme autour des CMLs qui se trouvent en contact avec les lamelles élastiques (Kelleher et al.,
2004).

Bien que la famille des collagenes se caractérise par une surprenante diversité de par leur organisation
moléculaire et supramoléculaire, leur localisation tissulaire et leurs fonctions biologiques, la présence
dans leur structure d’un domaine en triple hélice constitué par la répétition du triplet (Gly— X —Y),
dans la séquence d’acides aminés (X étant généralement une proline (Pro) et Y une hydroxyproline
(Hyp), n = 337-343) est commune a tous les collagénes (Fratzl, 2008a). Les éléments prouvant la
conformation en triple hélice du collagene (Figure 0.2) (Vogel and Venugopalan, 2003) furent pro-
posés indépendamment en 1955 par Ramachandran et Kartha (1954), par Rich et Crick (1955) et par
Cowan, Mc Gavin et North (1955), notamment par des études de diffraction des rayons X (Ramachan-
dran and Kartha, 1954, 1955; Rich and Crick, 1955; Cowan et al., 1955). Vingt-huits types différents
de collagenes qui se distinguent par leurs fonctions spécifiques dans divers tissus et par leurs diffé-
rents modes d’organisation supramoléculaire ont été répertoriés jusqu’a aujourd’hui (Fratzl, 2008a).
Les collagenes sont donc classés en plusieurs sous-familles déterminées en fonction des homologies
de séquence peptidique et de similitude au niveau de la conformation des chaines polypeptidiques et

de leur assemblage supramoléculaire.
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Dans certains types de collagéne, la molécule entiere est une triple hélice alors que dans d’autres
types, seule une portion est formée d’une triple hélice, mais la présence de cette triple hélice est un
dénominateur commun a tous les types de collagene. On distingue les collagenes non-fibrillaires des
collagenes de type fibrillaire, qui ont la capacité de s’assembler en fibrilles présentant la bande pério-
dique caractéristique dite "période D" visible en microscopie électronique (64 & 67 nm de longueur).
Les collagenes de type fibrillaire sont les plus intéressants d’un point de vue biomécanique en raison
de leur role structural communément admis. Parmi les collagenes de type fibrillaire, le collagéne de
type I est le plus répandu dans les tissus tels que la peau, les tendon, les os, la cornée, les poumons
et les vaisseaux sanguins (Fratzl, 2008a). Le collagene mature de type I, formé d’environ 1000 acides
aminés, posseéde cette structure en triple hélice. Chaque sous-unité polypeptidique, ou chaine ¢ (masse
moléculaire d’environ 285 kDa), est enroulée en hélice gauche avec trois résidus d’acides aminés par
tour. Trois chaines o sont enroulées en une super hélice droite formant la molécule de tropocollagene
de 300 nm de longueur et 1,4 nm de diametre, précurseurs des fibrilles de collagene (Figure 0.2). En
raison de considérations stériques, la présence d’un résidu de glycine tous les trois acides aminés est
une condition nécessaire a 1’obtention de la triple hélice, la glycine étant suffisamment petite pour
pouvoir se placer dans I’espace restreint au centre de I’hélice (Bella et al., 1994). Ainsi, prés d’un
tiers des résidus sont des glycines (Gly), et entre 15 % et 30 % des résidus sont des prolines ou des
hydroxyprolines. Les résidus de glycine se retrouvent alors au cceur de la protéine, les autres résidus

étant exposés en surface de la protéine (Fratzl, 2008a).

La synthese du collagene débute, dans le réticulum endoplasmique des cellules, par la production de
molécules solubles de procollageéne. Leurs extrémités N- et C- propeptidiques sont ensuite excisées
par des enzymes spécifiques pour former les extrémités télopeptidiques des molécules de tropocol-
lagene. Cette étape de la synthese est primordiale pour que puisse avoir lieu 1’autoassemblage des
molécules de tropocollagéne en une structure fibrillaire striée. Cet autoassemblage s’effectuerait es-
sentiellement dans la matrice extracellulaire, et partiellement dans la membrane plasmique cellulaire.
Le caractere spontané de cet auto-assemblage reste encore controversé puisqu’il semblerait que I’in-
teraction entre le collagéne, la fibronectine et les intégrines soit nécessaire pour 1’auto-assemblage in
vivo du collagéne (Canty and Kadler, 2005). Bien que la nature des réticulations soit dépendante du
type de tissu étudié, dans le cas du collagéne extrait de tendons de queues de rats, cet auto-assemblage
implique essentiellement la formation de liaisons covalentes intra- et inter-moléculaires (Eyre et al.,
1984) entre les résidus lysine (Lys) et hydroxylysine (Hyl) au niveau des extrémités télopeptidiques
(Kadler et al., 1996). La composition du collagéne comprenant tres peu de cystéines, peu de liaisons
covalentes intra- et inter- moléculaires sont formées par des liaisons disulfure. En réalité, ces liaisons
se forment a partir des chaines latérales de lysine et d’histidine (His) suite aux réactions chimiques
présentées dans la Figure 0.3. Le processus de réticulation fait intervenir des réactions au cours des-
quelles des résidus lysine (Lys) sont transformées par la lysyl oxidase en résidus aldéhyde allysine.
Deux allysines réagissent alors ensemble pour former un aldol. Il peut y avoir jusqu’a quatre chaines

liées par covalence les unes avec les autres (Voét, 2005). Ces liaisons ne se font pas au hasard mais
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FIGURE 0.2 — Schéma de I’organisation spatiale du collagéne dans le tissu : de la molécule de tropo-
collagene (a) a la fibre de collagene (b). L’arrangement des molécules de tropocollagéne en fibrilles est
a I’origine de la bande périodique D observable en microscopie électronique (Vogel and Venugopalan,
2003).

plutot dans les régions proches des extrémités N- et C-terminales des molécules de collagene. Ce type
de liaison est stable en conditions physiologiques mais il peut étre brisé in vitro par de I’acide acé-
tique dilué (voir le protocole d’extraction et de solubilisation du collagéne en Annexe A). En effet,
les charges créées par les acides dilués de la triple hélice créent des répulsions électrostatiques provo-

quant le gonflement du réseau de fibrilles de collagéne (Rajan et al., 2006; Avery and Bailey, 2008).

La stabilisation de cette conformation est le fruit de la combinaison de plusieurs facteurs : I’interaction
entre certains acides aminés présents le long de la chaine, des liaisons hydrogene et la présence d’un
réseau de molécules d’eau. Cette conformation est stabilisée par la présence des résidus proline et
hydroxyproline. Les résidus hydroxyprolines sont formés par 1’hydroxylation post-traductionnelle des

résidus proline. Cette réaction est catalysée par la prolyl hydroxylase dont les cofacteurs de réaction
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FIGURE 0.3 — Réactions chimiques impliquées dans les liaisons intra- et inter-moléculaires dans le
collagéne. Adapté de (Voét, 2005).

sont I’acide ascorbique (vitamine C) et I’ @-cétoglutarate. Des études cristallographiques ont montré
qu’une liaison hydrogene s’établit entre le groupement amide NH d’une glycine et le groupement
carbonyle C=0O d’un résidu en position X sur la chaine voisine. De plus, lorsque la position X est
occupée par un acide aminé autre que la proline, une seconde liaison hydrogene est formée entre
I’amide du résidu en position X et le groupement carbonyle C=0 d’une glycine par I’intermédiaire
d’une molécule d’eau (Emsley et al., 2004). Ces liaisons hydrogene établies par I’intermédiaire de
molécules d’eau contribuent a la stabilité et au renforcement de la conformation de la triple hélice
dans les régions affectées par 1’absence de résidu proline. Des liaisons hydrogene entre 1’hydrogéne
du Cy, d’un résidu glycine et le groupement carbonyle d’un résidu proline d’une chaine voisine créent
ainsi un réseau d’interactions faibles conférant une stabilité supplémentaire aux liaisons relativement
fortes NH- - - CO (Bella et al., 1994).

Les molécules d’eau semblent faire partie intégrante des molécules de collagéne. En effet, un réseau
extrémement ordonné de molécules d’eau assure la stabilité moléculaire des fibrilles de collagene en
induisant a la fois des liaisons intra-moléculaires et inter-moléculaires. Les résidus d’hydroxyproline

joueraient un role important dans ces interactions (Leikin et al., 1994, 1995, 1997).
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0.5.3 Les réactions in vivo au collagene

Le collagene est choisi en tant que support pour la régénération tissulaire par les cellules vasculaires en
raison de ses excellentes propriétés biologiques. Le collagéne au sein de la matrice extracellulaire est la
composante qui favorise 1’adhésion et la prolifération des cellules, notamment les CEs, par interaction
entre le site RGD de la protéine et les intégrines des membranes cellulaires (He et al., 2005; Kleinman
etal., 1981). Il constitue un environnement idéal pour la croissance des cellules du tissu vasculaire. La
croissance d’un endothélium est donc fortement envisageable pour pallier le caractére thrombogene

du collagene.

Bien que le collagene soit communément utilisé dans le domaine médical a des fins diverses et variées,
son extraction chez ’animal a toujours soulevé des questionnements quant a 1I’éventuelle réponse
immunitaire de la part de 1’organisme receveur. Une revue de littérature complete sur le sujet a été
réalisée par Lynn et al. en 2004 (Lynn et al., 2004). Afin de lever toute ambiguité, les auteurs utilisent
les termes "immunogene” et "antigenique” selon la définition proposée par Crumpton (Crumpton,
1974). Le caractere antigenique renvoie donc exclusivement a I’éventuelle capacité du collagéne a
interagir avec des anticorps de 1’organisme hote, alors que le caractére immunogene fait référence
a la capacité éventuelle du collagéne d’induire une réponse immunitaire, processus par lequel sont

synthétisés ces mémes anticorps.

Les déterminants antigéniques du collagéne peuvent avoir trois origines différentes : (1) Le caractere
antigénique du collagéne peut provenir de la reconnaissance par les anticorps de la structure tridi-
mensionnelle des chaines de collagéne, a savoir sa conformation hélicoidale ; (2) La reconnaissance
d’une séquence peptidique spécifique du collageéne peut aussi étre a I’origine de ce caractere ; (3)
Enfin, I’interaction entre 1’anticorps de 1’hote et le collagéne peut se faire au niveau des extrémités
télopeptidiques des molécules de tropocollagene. Ces différents processus dépendent évidemment du

site d’implantation et de la variabilité du collagéne selon les especes.

La revue de Lynn conclut sur le tres faible caractere antigenique du collagene. La cause du caractere
antigénique la plus attendue aurait pour origine la variation inter-espeéce qui pourrait exister dans la
structure du collagene. Mais, la triple hélice du collageéne connait une grande stabilité a travers les es-
peces avec une variation de la séquence peptidique n’excédant pas 3 % entre les mammiferes (Fietzek
and Kiihn, 1976). Par contre, une plus grande variabilité est observée dans la région télopeptidique
non hélicoidale, dans laquelle la variation inter- espéce porte sur la moitié des acides aminés. Afin de
diminuer encore plus le risque d’une réaction antigenique, 1’atélocollagéne dépourvu des extrémités

télopeptidiques est de plus en plus utilisé.

La faible réponse immunitaire au collagene est a la fois de type humorale et a médiation cellulaire.
Des expériences sur des souris ont montré que la réponse humorale au collagéne dépend des cellules
T et est étroitement liée aux especes auxquelles appartiennent le donneur et I’h6te. Les observations
cliniques montrent que seulement 2 a 4 % de la population totale possederaient une allergie au colla-

gene bovin de type I, ce qui est tres faible comparé au taux d’allergie a d’autres matériaux d’utilisation
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courante, comme par exemple, le nickel ou le latex (6 %) (Lynn et al., 2004).

Le collagene implanté est toujours rapidement dégradé. Ce phénomene est dii a I’activité du systeme
immunitaire non-spécifique ou inné qui dirige les réponses inflammatoires. L immunité non spéci-
fique est celle qui survient en premiere lors de I'introduction d’un antigéne externe a 1’organisme.
La réaction inflammatoire induit une vasodilatation des vaisseaux sanguins permettant la migration
des cellules de I’'immunité innée comme les monocytes qui vont se différencier en macrophages, et
les granulocytes qui participent a la phagocytose des corps étrangers. Apres digestion, une partie de
I’antigéne est présentée a la surface de cellules présentatrices de I’antigéne professionnelles comme
les cellules dendritiques (CD). Les CD quittent alors le site inflammatoire pour se rendre au ganglion

lymphatique ol la réponse adaptative spécifique va étre déclenchée.

En résumé, le collagene possede de tres faibles propriétés antigéniques et immunogenes. Les éven-
tuelles réponses immunitaires pouvant subvenir lors de I’ utilisation de produits contenant du collagéne
sont essentiellement dues a des composés présents autres que le collagene, tels que des impuretés,
comme des traces d’agents de réticulation non éliminées. Les applications médicales du collagéne
sont treés nombreuses. En effet, peu de cas de complications ont été enregistrés lors de 1’utilisation
clinique de dispositifs a base de collagene (Mullins et al., 1996). Le collagene est tres utilisé pour la
conception de systemes a libération contrdlée de médicaments (Kaufman et al., 1994), de protéines
(Lucas et al., 1989) et de genes (Rossler et al., 1995), les éponges de collagéne sont utilisées pour soi-
gner les briilures et autres blessures (Panduranga Rao, 1996), le collageéne est également utilisé en tant
que matrice de support pour la culture cellulaire, en tant que matériau pour les fils de suture (Miller
et al., 1964), ou en tant qu’agent hémostatique (Browder and Litwin, 1986). Ce support naturel est
actuellement tres étudié pour la régénération des tissus épidermique, osseux, vasculaire et des valves
cardiaques. Les différentes formes du collagene et leurs applications biomédicales sont présentées
dans le Tableau 0.3 (Fujioka et al., 1998).

0.5.4 Des performances mécaniques limitées pour le génie tissulaire

Les tests mécaniques les plus couramment utilisés sur les matériaux a base de collagene sont des tests
de traction uniaxiale. La Figure 0.4 montre des courbes contrainte-déformation typiques obtenues
sur des matériaux biologiques durs (I’os) et mous (le tendon). Plusieurs parametres d’intérét peuvent
étre évalués par ce genre de tests. La partie élastique d’un matériau se définit comme la gamme de
déformations n’engendrant aucune déformation plastique (c’est-a -dire permanente). 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. Certains matériaux ont une partie élastique non-linéaire comme les polymeres
naturels et synthétiques. La mesure du module élastique est alors un peu plus complexe et nécessite
de définir cette valeur dans une région difficile d’acces de la courbe contrainte-déformation, zone tres
proche de I’origine de cette courbe pour laquelle la plupart des matériaux ont un comportement élas-

tique linéaire (Fratzl, 2008b). Le module élastique est relié a la rigidité du matériau et correspond a
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Formes Exemples

Solutions - Réparation de la peau.
- Oreilles artificielles.

Gels - Pansements.

Poudres - Agents hémostatiques.

Fibres - Fils de suture.

- Vaisseaux sanguins artificiels.
- Valves artificielles.
Membranes et films - Membranes de dialyse.

- Pansements.

- Cornées artificielles.

- Lentilles de contact.

Tubes - Vaisseaux sanguins artificiels.
- Canaux biliaires artificiels.

- Membranes alvéolaires artificielles.
Eponges - Pansements.

- Substituts de cartilage et d’os.
- Agents hémostatiques.

- Peau artificielle

Tableau 0.3 — Applications biomédicales des différentes formes du collagene (Fujioka et al., 1998).

sa capacité a se déformer de maniere élastique lors d’une sollicitation mécanique. Ce parametre est
trés important pour la transmission des charges au sein d’un matériau soumis a des contraintes mul-
tiaxiales et cycliques. Ainsi, 1’0s, qui est soumis a des sollicitations mécaniques cycliques complexes,
est composé d’une matrice extracellulaire renforcée par des particules minérales tres dures, et présente
un module élastique bien plus élevé que le tendon, composé essentiellement de collagéne. La limite
d’élasticité est la charge a partir de laquelle la déformation du matériau est irréversible. Cette valeur
correspond a la zone de la courbe ol la relation contrainte-déformation n’est plus linéaire. Au dela de
la limite d’élasticité, la résistance a la traction correspond au maximum de contrainte que peut subir
le matériau lors de la sollicitation mécanique. Cette propriété doit donc €tre évalué pour les matériaux
amenés a supporter de tres fortes charges (ligaments, tendons, os, etc.). La ténacité est mesurée par
I’aire totale sous la courbe contrainte-déformation et correspond a 1’énergie qu’il faut apporter au sys-
téme pour qu’une micro-fissure se propage au sein du matériau. Cette énergie emmagasinée doit &tre
considérée pour la résistance des matériaux aux chocs. Cette valeur est tres liée au point de rupture,
ou la déformation et la contrainte a la rupture peuvent étre identifiées. Les tissus biologiques a base
de collagene représentent un compromis entre rigidité, résistance et ténacité. Ceci est une des raisons

pour lesquelles la plupart des tissus des organes sont tres riches en collagene.

Le collagene est le principal constituant conférant aux tissus conjonctifs, tels que les os, les dents, les
cartilages, les tendons, les ligaments et les matrices fibreuses de la peau et des vaisseaux sanguins, leur

résistance et leur forme. La valeur élevée de la résistance a la traction des fibres de collagéne (module
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FIGURE 0.4 — Courbes typiques de contrainte-déformation de tendon de queue de souris et d’os. La
surface grisée claire correspond a I’énergie élastique par unité de volume emmagasinée lors du test.
La partie grisée foncée correspond a 1’énergie dissipée par unité de volume lors du test et apres la
limite d’élasticité (adapté de (Fratzl, 2008a).

de Young compris entre 100 MPa et 2900 MPa (Jouan, 2005)) provient de leur organisation supra-
moléculaire spécifique. La structure en triple hélice rigide et compacte du collagene est responsable de
sa résistance mécanique a la traction. Cette structure est analogue a celle rencontrée dans les niveaux
successifs des faisceaux de fibres dans les cordes et les cables. En effet, les chaines polypeptidiques en
extension et enroulées du collagéne convertissent une force de traction longitudinale en une force de
compression latérale beaucoup plus facile a supporter sur presque toute la triple hélice incompressible.
Ce phénomene s’explique par les directions d’enroulement contraires des chaines et de la triple hélice

du collagene qui s’opposent au déroulement des spires sous I’effet d’une tension (Murray et al., 2013).
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Malheureusement, bien que les mesures de leurs modules de soient tres variables selon les études
(1-500 kPa (Roeder et al., 2002; Feng et al., 2006)), les gels de collageéne reconstitués en laboratoire
possedent des propriétés mécaniques bien plus faibles que le collagéne naturel et ce, de plusieurs
ordres de grandeur. Ceci s’explique par le fait que le processus d’extraction affecte énormément I’ or-
ganisation naturelle des fibrilles, par leur forte contenance en eau et par leur faible densité (Brown,
2013).

La premiere tentative de construction in vitro d’un vaisseau sanguin a base de gel de collagéne a
été réalisée par Weinberg et al. en 1986. Sa structure multicouche mimait celle des arteres naturelles
(Weinberg and Bell, 1986). Cette construction de forme tubulaire fut obtenue en introduisant du col-
lagéne, des CMLs et du milieu de culture dans un moule. Apres gélification de ce mélange, une
deuxieme couche de gel de collagéne contenant des FBs fut ajoutée autour de la premicre selon la
méme méthode afin de créer une pseudo-adventice. Ensuite, la surface interne fut recouverte par des
CEs afin de créer une pseudo-intima. Les cellules utlisées furent extraites d’une aorte bovine. Une telle
construction ne pouvant supporter que de faibles pressions internes (< 10 mmHg), elle fut renforcée
par une maille de Dacron. Ce modele standard fut ensuite optimisé en termes de nombre de mailles,
de concentration de collagéne, de densité de cellules et de temps de culture. Le modele optimisé était
alors constitué par 3 couches de collagene cellularisées alternant avec 2 mailles de Dacron, et pou-
vait supporter une pression a la rupture de 320+30 mmHg. Cette construction pouvait donc supporter
la pression artérielle, mais la marge de sécurité était assez faible. De plus, la présence d’un maté-
riau synthétique souleéve toujours le probleme d’une réaction de 1’organisme hote. Les performances
mécaniques relativement faibles comparées aux arteres naturelles avaient certainement pour origine
le manque d’organisation des fibrilles de collagene et des cellules du tissu vasculaire. Sur ce point,
L’Heureux et al. ont montré que la contraction des gels de collagene par des CMLs autour d’un man-
drin entrainent un alignement des fibrilles de collagene et des CMLs dans la direction circonférentielle

des structures (L'Heureux et al., 1993).

Selon une technique similaire, Hirai et al. ont créé un échafaudage tubulaire en mélangeant dans
un moule en verre des CMLs de chien et du collagene de type I (Hirai and Matsuda, 1996). Apres
renforcement par une maille de Dacron et recouvrement de sa surface interne par des CEs, cette
construction fut greffée a la veine cave d’un chien. 6 mois apres I’implantation, le taux de succes
de ces greffons fut de 64 %. La maturation du greffon dans I’organisme de I’animal a permis une
réorganisation structurale du tissu et des cellules similaire a celle des vaisseaux naturels. En effet,
I’observation de la structure révélait la présence d’une monocouche de CEs orientées de maniere
longitudinale, de CMLs montrant un phénotype contractile, ainsi que de FBs sur I’ensemble de la
paroi vasculaire. Bien que présentant toujours une faible pression a la rupture (= 110 mmHg) et une
compliance élevée, la formation d’élastine a été notée dans la pseudo-tunique moyenne de la paroi du

vaisseau.

D’autres démarches originales ont été associées a I’utilisation des gels de collagene. On peut ainsi citer

le travail de Tranquillo et al. en 1996 qui ont tenté d’orienter les fibrilles de collagéne et les cellules
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a I’aide d’un champ magnétique (Tranquillo et al., 1996). Pendant le processus de fibrillogénese de la
pseudo-media autour d’un mandrin, ils ont appliqué un champ magnétique intense dans la direction
circonférentielle de 1’échafaudage contenant des CMLs. Les résultats montrent que la compaction
autour du mandrin a une plus forte influence sur I’orientation circonférentielle des celllules que n’en

a le champ magnétique.

En 2003, Berglund ef al. ont élaboré une construction hybride cylindrique totalement biologique
constituée d’une couche externe de collagéne contenant des FBs et d’un support interne temporaire
de gel de collagéne de type I réticulé par du glutaraldéhyde, des ultraviolets ou par déshydratation
(Berglund et al., 2003). La pression a la rupture de ces structures atteint 650 mmHg, valeur supérieure
a la pression sanguine mais néanmoins encore trés inférieure a la pression a la rupture des artéres
naturelles. En 2004, ce méme groupe a étudié I’incorporation d’élastine dans des gels de collagéne
et a ainsi pu montrer une amélioration de I’€lasticité de 1’échafaudage par des tests de relaxation de

contrainte, malgré une faible pression a la rupture (= 80 mmHg).

Plus récemment, la compression plastique a été utilisée pour la production de matrice dense de col-
lageéne dépourvue de la majorité de son contenu en eau (Abou Neel et al., 2006; Brown, 2013). Les
faibles performances mécaniques des gels de collagene proviennent en partie de leur fort contenu en
eau ne faisant pas partie de la structure moléculaire du collagéne. Ainsi, la compression plastique fut
réalisée en appliquant une charge de 22,6 kN.m 2 sur le gel de collagéne hydraté (perte de 98 % de
I’eau). Par enroulement de plusieurs feuillets de collagene comprimé, cette technique permet d’aug-
menter la densité du collageéne et de réaliser des structures multicouches résultant en 1’amélioration
des propriétés mécaniques. Cependant, les propriétés biologiques de ces échafaudages doivent étre

évaluées afin de pouvoir apprécier le potentiel de cette technique.

Tous ces travaux sur les gels de collagene utilisés en tant que supports pour la régénération du tissu
vasculaire mettent en évidence le manque criant de propriétés mécaniques de ces matériaux. Or, il
est important de noter que les valeurs des parametres mécaniques précédemment cités sont étroite-
ment liées a la vitesse de sollicitation mécanique lors de tests de traction de tissus biologiques, ce
qui témoigne du fort caractere viscoélastique de ces matériaux (Krishnan et al., 2004). Ce compor-
tement viscoélastique est d’autant plus marqué pour les gels de collageéne du fait de la présence a la
fois d’une phase solide (la matrice de collageéne) et d’une phase liquide aqueuse. Ainsi, la relation
contrainte-déformation des gels de collageéne se caractérise par un comportement de type élastique,
indépendant du temps, correspondant a un stockage d’énergie €lastique qui est typique des solides
élastiques, ainsi qu’un comportement visqueux, correspondant a une dissipation d’énergie qui est ty-
pique des liquides visqueux. Dans le cas de ces gels, la partie solide, en I’occurrence la matrice de
collagéne, a un comportement viscoélastique c’est-a -dire a la fois liquide et visqueux. En effet, la
partie élastique implique 1’élongation axiale réversible de la molécule de collageéne au niveau molécu-
laire de la triple hélice et au niveau supramoléculaire par augmentation de la distance interfibrillaire

et de la période caractéristique D. La partie visqueuse de la matrice de collagéne, quant a elle, est
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reliée au glissement des molécules et des fibrilles de collagéne entre elles. Les molécules et fibrilles
de collagene qui ne sont pas liées les unes aux autres vont glisser les unes par rapport aux autres, ce
type de déplacement est irréversible et on parle de déformation plastique permanente. A la lumiere de
ces informations, on comprend aisément toute 1’importance de I’augmentation de la densité du réseau
de collagene (Brown, 2013) ou de la présence de liens, ou réticulations, inter-moléculaires et inter-
fibrillaires (Holzapfel, 2008) pour favoriser a la fois la rigidité et le caractere élastique des matériaux

a base de collagene.

Suite a la présentation des propriétés biologiques et mécaniques des structures de collagene, le Tableau
0.4 résume les points forts et les points faibles de ce matériau. Ainsi, le grand potentiel de I’utilisation
du collageéne pour la réalisation de structures d’échafaudage permettant la régénération du tissu vas-
culaire réside essentiellement dans ses excellentes propriétés biologiques. Il est cependant nécessaire
de développer des techniques pour renforcer ses propriétés mécaniques. Une breve revue de littérature

des techniques de renforcement est présentée dans la Section 0.5.5 qui suit.

Le collagene

Avantages Inconvénients

- Source renouvelable abondante chez les orga-
nismes vertébrés.

- Faibles caractéres antigénique et immunogene.
- Biodégradabilité contrdlable par le taux de ré-
ticulation.

- Environnement propice a la prolifération des
cellules du tissu vasculaire.

- Différentes formes disponibles (film, solution,

- Faibles propriétés mécaniques du collagene re-
constitué.

- Caractere hydrophile fait que cet hydrogel est
difficile a manipuler.

- Manque de reproductibilité des propriétés du
collagene isolé en laboratoire (densité de réticu-
lation, impuretés, taille des fibres, etc.).

- Prix élevé du collagene de type I pur commer-

gel, éponge, nanoparticules). cialisé.
- Fonctionnalisable afin de créer une structure

aux propriétés chimiques désirées.

Tableau 0.4 — Potentiel du collageéne pour son utilisation en génie tissulaire.

0.5.5 Les techniques de renforcement mécanique du collagene : état de la littérature

Une des premieéres idées de renforcement est de combiner le collagéne avec un polymere synthétique
ou naturel pouvant apporter une contribution mécanique, tels que les glycosaminoglycanes (GAG)
(Boyce et al., 1988; Ellis and Yannas, 1996; Chen et al., 2005), I’élastine (Aprahamian et al., 1987;
Buijtenhuijs et al., 2004; Garcia et al., 2009) ou le chitosane (Damour et al., 1994; Shahabeddin et al.,
1990; Wu et al., 2007; Sionkowska et al., 2006). On parle alors de matériau a base de collagene. Ces
matériaux peuvent soit &tre mélangés, soit ajoutés I’un a I’autre dans différentes phases. Le mélange
peut alors étre réalisé avec le collageéne se présentant sous différentes formes telles que des éponges
lyophilisées, des films, des gels ou des matrices électrospinées. Par exemple, le mélange gel de colla-

gene/gel d’élastine a permis d’augmenter 1’élasticité de I’échafaudage (Cummings et al., 2004; Rowe
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and Stegemann, 2006). Egalement, le mélange avec des polymeres naturels chargés permet d’induire
des réticulations ioniques avec les molécules de collagene. Ainsi, le chitosane, qui est un polysaccha-
ride cationique, génere des liaisons ioniques avec les groupements amines et carboxyles présents en
grand nombre dans la molécule de collagéne. Ces interactions sont suffisamment importantes pour
stabiliser le mélange et augmenter les propriétés du collagene. En I’occurrence, le protocole, relative-
ment simple, consiste a mélanger le chitosane et le collagéne avant de lyophiliser le mélange. Cette
technique ne nécessite pas d’avoir recours a des étapes de lavage car le chitosane n’est pas toxique
(Shahabeddin et al., 1990; Berthod et al., 1994).

Cependant, le mélange avec d’autres polymeres naturels requiert souvent une grande proportion de la
molécule de renfort réduisant une partie de la performance biologique de I’échafaudage. Cette stra-
tégie nécessite de trouver un compromis entre gain en termes de propriétés mécaniques et perte au

niveau biologique.

De nombreuses techniques de renforcement des matériaux a base de collagéne présentées dans la lit-
térature impliquent 1’augmentation du degré de réticulation entre fibrilles de collagéne. Il est reconnu
de maniere générale que 1’augmentation du degré de réticulation du collagéne s’accompagne d’une
augmentation de ses propriétés mécaniques. En effet, les réticulations chimiques constituent autant de
points d’ancrage entre les chaines qui diminuent leur degré de liberté et limitent donc leur déplace-
ment sous I’effet de la charge. En réalité, I’augmentation du degré de réticulation peut avoir plusieurs
effets :

— Réduire le caractere antigenique du collagéne et sa propension a induire une réaction de 1’ orga-
nisme face a un corps étranger, par réduction de 1’accessibilité aux sites antigéniques. Mais cet
argument est encore tres controversé (Courtman et al., 1994; Hardin-Young et al., 1996; Lynn
et al., 2004).

— Augmenter la résistance a la dégradation de la matrice de collagéne par les enzymes spécifiques

et par les cellules (par réduction de I’accessibilité aux sites de clivage).

— Augmenter les propriétés mécaniques, comme précédemment mentionné.

La plupart de ces techniques implique une réaction avec les groupements amines (souvent les groupe-
ments €-amines) et carboxyles présents le long de 1la molécule de collagéne. Comme précédemment
mentionné, ces résidus se trouvent exposés a la surface de la molécule, offrant autant de sites de

liaisons inter-moléculaires et inter-fibrillaires (Avery and Bailey, 2008).
Il ressort de la littérature qu’on peut distinguer majoritairement trois vecteurs de réticulations :

1) Les agents de réticulation chimiques.

Les plus souvent utilisés sont des composés aldéhyde tels que le formaldéhyde ou le glutaraldéhyde
(Wu et al., 2007; Fathima et al., 2007; Chandran et al., 2012; Jorge-Herrero et al., 2010). La famille

des carbodiimides sont également utilisés pour augmenter la résistance enzymatique et les propriétés
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mécaniques des structures de collagéne (Powell and Boyce, 2006; Duan and Sheardown, 2005). Les
carbodiimides, de formule générale R-N=C=N-R’, sont des agents activateurs souvent utilisés pour
amorcer la formation d’une liaison peptidique entre 2 acides aminés. Ils réagissent avec les groupes
carboxyliques des acides aspartiques et glutamiques présents sur la chaine de collagéne pour donner
des groupements O-acylisourés (Timkovich, 1977). Des études ont montré que le nombre de réticula-
tions introduites par le carbodiimide pouvait étre augmenté par 1’addition de N-hydroxysuccinimide
(NHS) qui inhiberait les réactions secondaires du carbodiimide (Olde Damink et al., 1996). Ces com-
posés chimiques peuvent également étre utilisés pour fonctionnaliser le collagéne avec des nanoparti-
cules d’or (Castaneda et al., 2008) ou en combinaison avec les composés époxy (Zeeman et al., 1999;
Everaerts et al., 2008). L’hexaméthyléne diisocyanate et les composés isocyanates de maniere générale
sont utilisés pour réticuler les échafaudages de collagene (Zeugolis et al., 2009). Finalement, la géni-
pine est tres étudiée en tant qu’agent de réticulation des matériaux biologiques du fait de sa synthese
naturelle et de sa faible cytotoxicité. Ce composé naturel est dérivé de 1’hydrolyse de la géniposide
extraite du fruit de la plante Gardenia Jasminoides (Fujikawa et al., 2006). L’équipe de Sung et al. ont
réalisé des travaux majeurs avec la génipine (Sung et al., 2003, 1999a; Chang et al., 2002; Sung et al.,
1998; Huang et al., 1998). La génipine permet d’induire des réticulations chimiques intra- et inter-
molécules de collagene ainsi que des réticulations entre fibrilles de collagéne (Tsai et al., 2000; Sung
et al., 1999b; Sundararaghavan et al., 2008). Bien que ces agents de réticulation renforcent de maniere
indiscutable le collagene, leur utilisation en génie tissulaire reste encore problématique puisque leur
toxicité les rend incompatibles avec I'utilisation des cellules (Huang-Lee et al., 1990; Speer et al.,
1980; van Luyn et al., 1992), et certains sous-produits de réaction favorisent le dépdt de calcium
fragilisant a long terme le tissu biologique (Levy et al., 1986) ou induisent des réactions d’inflamma-
tion ou une réponse immunitaire in sifu ou dans les organes impliqués dans le métabolisme ou dans

I’excrétion.

2) Les agents de réticulation naturels enzymatiques et non-enzymatiques.

Ces agents de réticulation sont impliqués dans des processus biologiques naturels. La réticulation du
collagene par I'intermédiaire du glucose est un phénomene bien connu sous le nom de glycation, pro-
cessus non-enzymatique. Notamment, ce processus se produit dans les tissus conjonctifs au cours de
leur vieillissement et est accéléré chez les personnes atteintes de diabete. Lors de la mise en présence
du collageéne avec un sucre réducteur, celui-ci se lie de maniere covalente aux fibrilles de collagéne
conduisant a la formation de liaisons inter-moléculaires. La glycation est une réaction de condensa-
tion entre un groupement amine de la protéine (présent sur les acides aminés lysine, hydroxylysine
et arginine) et un groupement carbonyle du sucre réducteur formant des produits dits d’Amadori.
Des oxydations ultérieures conduisent a la formation de d’AGE (Advanced-Glycosylation End pro-
ducts) dont les archétypes sont la n- carboxyméthyl-lysine et la pentosidine. Ce sont des liaisons
inter-moléculaires supplémentaires qui induisent une augmentation de la résistance a I’étirement du
collageéne(Bailey, 2001; Paul and Bailey, 1996). Lorsque réalisée in vitro, la glycation n’affecte pas
I’activité cellulaire et n’induit pas de réaction inflammatoire. Comme mentionné dans la section 0.5.2,

I’enzyme lysyl oxidase induit des réticulations par transformation de la lysine et de I’hydroxylysine
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en allysine et hydroxyallysine respectivement (cofacteurs : le phosphate de pyridoxal, le Cu** et 1’0,
(Elbjeirami et al., 2003)). Ils n’engendrent pas de sous-produits de réaction potentiellement toxiques
pour les cellules et ils permettent également d’augmenter la résistance a la dégradation enzymatique

et les propriétés mécaniques des matériaux a base de collagene.

3) Les agents de réticulation physiques.

Par techniques de réticulation physique, on sous-entend des traitements sans contact qui n’impliquent
généralement pas de réactifs non biologiques, ni de sous-produits de réaction tels que les radiations
-7, -UV ou photo-oxydation, micro-ondes, déshydratation, déshydratation par traitement thermique
(Cornwell et al., 2007). La déshydratation aboutit a des structures de collagene d’une plus grande
densité par la formation de liaisons covalentes et non-covalentes. La déshydratation par traitement
thermique consiste a sécher les échantillons sous vide et a 110°C. Elle engendre de nombreuses réti-

culations par des réactions de condensation (estérification ou formation de liaisons amide).

Bon nombre de recherches ont été menées sur les effets photochimiques de I’exposition du collagéne
aux radiations UVC (A = 254 nm). Ces études ont donc montré que les UVC peuvent engendrer une
augmentation de la réticulation du collagéne (Cooper and Davidson, 1965; Sudoh and Noda, 1972;
Fujimori, 1965, 1985; Menter et al., 1995), la diminution de la quantité de tyrosine et de phénylalanine
au sein de la matrice de collagéne (Cooper and Davidson, 1965; Fujimori, 1965), des changements de
conformation et des dégradations de chaines (Cooper and Davidson, 1965; Sudoh and Noda, 1972)
et le ralentissement de la croissance des fibrilles. Les mécanismes photochimiques induits par les
radiations UVs font principalement intervenir des acides aminés aromatiques telles que le tryptophane
(faible quantité dans le collagéne), I’histidine, la tyrosine et la phénylalanine (Fujimori, 1965; Tam

et al., 2004; Weadock et al., 1995). Deux mécanismes différents sont suggérés :

— un mécanisme direct dans lequel les acides aminés aromatiques, et notamment la phénylalanine
et la tyrosine, atteindraient un état excité a I’état triplet dans lequel 1’éjection d’un électron
conduirait a la formation d’un radical libre. Ainsi, une liaison chimique peut s’établir entre

deux fibrilles qui se trouvent suffisamment proches I'une de I’autre. (Creed, 1984a,b).

— un mécanisme indirect est également avancé. Celui-ci fait intervenir des intermédiaires réac-
tionnels telles que des especes oxydées. Ces especes (peroxydes, ' 05, des anions superoxydés
O; et des radicaux ‘OH) sont créées depuis 1’état fondamental de I’oxygene soit par action
directe des radiations UV soit par transfert d’énergie depuis un chromophore présent dans la
matrice de collagene (Dalle Carbonare and Pathak, 1992; Balasubramanian et al., 1990).

Il est probable que les réticulations chimiques induites par les UVs fassent intervenir en méme temps
les deux types de mécanismes réactionnels. Il est donc clair que ce processus est limité par le nombre
d’acides aminés aromatiques susceptibles d’étre excités. Le flux d’énergie lumineuse (J.cm~2) peut
étre contrdlé en modifiant les facteurs suivants : puissance de la source lumineuse (W), distance des
échantillons a la source (cm), temps d’exposition des échantillons a la source lumineuse (s). Une

exposition excessive aux UVs conduit a la dénaturation des fibrilles de collagene (Weadock et al.,
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1983). Par conséquent, I’ utilisation des UVs doit se faire de maniere controlée. Car si dans un premier
temps, le traitement UV permet d’augmenter le degré de réticulation entre les fibrilles de collagene,
se traduisant par une augmentation des propriétés mécaniques, dans un second temps, son utilisation
trop poussée conduit a des scissions de chaine qui fragilisent alors le collagéne pouvant aller jusqu’a
sa dénaturation. A ce stade-1a , tous les bénéfices du traitement UV en termes de réticulation sont
contrebalancés par la perte en terme de résistance mécanique (Weadock et al., 1996; Wolff and Dean,
1986). Il faut donc déterminer les conditions optimales permettant d’établir un compromis entre les

effets de ces deux phénomenes.

Ces techniques de réticulations physiques constituent des approches tres séduisantes pour renforcer les
propriétés mécaniques des structures de collagene, de par leur caractere pratique, rapide et permettant
de s’affranchir de I'utilisation d’agents exogenes qui engendreraient d’éventuelles réactions immu-
nitaires. Cependant, il est nécessaire de prendre en compte le risque de dénaturation de la protéine,
voire de sa dégradation, processus antagoniste a la réticulation chimique. Nous remarquerons que,
finalement la plupart de ces stratégies ont un potentiel de cytotoxicité pour les cellules et nécessitent
de traiter I’échafaudage seul sans cellules, de le rincer abondamment pour éliminer les sous-produits

de réaction et ce, avant d’ensemencer les cellules.
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0.6 Problématique spécifique au projet doctoral

Comme le montre la revue de littérature précédente, I'un des défis que doit relever le génie tissulaire
dans les prochaines années est de réduire le temps et le colit de production des substituts. L’ utilisation
d’un échafaudage naturel permet d’offrir aux cellules dés le début de la culture un environnement et
une forme similaires aux tissus naturels. La Figure 0.5 propose un schéma explicatif de la stratégie de
génie tissulaire par échafaudage adoptée dans le cadre de cette theése (Couet et al., 2011b). L’ objectif
de cette these est de développer une structure tubulaire a base de collagéne servant de support suf-
fisamment résistant pour la culture tridimensionnelle de cellules vasculaires dans un environnement
pseudo-physiologique et dynamique créé par un bioréacteur. Les structures de collagéne reconstruites
en laboratoire ont des propriétés mécaniques rendant délicates leur manipulation et leur fixation au
bioréacteur. Le principal mandat de cette thése est de renforcer suffisamment la structure de
collagéne avant ou aprés ensemencement des cellules afin d’étre capable de placer cette construc-
tion dans un bioréacteur pour la suite de la maturation. De plus, cette structure doit rester totalement
biologique afin de s’affranchir des complications inhérentes a I’utilisation de matériaux synthétiques
(réaction inflammatoire, sténose, infection et incompatibilité de propriétés mécaniques entre la pro-
these synthétique et le vaisseau naturel) (Mehta et al., 2011; Murray-Wijelath et al., 2004; Hagerty
et al., 2000; Sarkar et al., 2006).

0.7 Description de la stratégie adoptée dans le cadre de cette these

Le but ultime de ce projet est de mettre au point une technique de renforcement mécanique de struc-
tures d’échafaudage de collagene qui permettra de les manipuler et de les placer dans un bioréacteur
a perfusion. Le bioréacteur a perfusion permettra de cultiver les cellules du tissu vasculaire et de
soumettre ces structures a des contraintes cycliques de sorte a générer un tissu vasculaire ayant une
composition, une organisation et des propriétés mécaniques quasi-physiologiques. La mise au point
de techniques de renforcement mécanique est une étape préalable a la manipulation et a la fixation de
ces structures au bioréacteur. Du point de vue biomécanique, une étude rigoureuse et approfondie du
renforcement de ces structures nécessite de définir les techniques et I’environnement de caractérisa-
tion mécanique les plus adéquats, en vue de I’application visée, en I’occurrence la maturation de la
construction dans un bioréacteur.

Dans ce contexte, cette thése s’articule autour de quatre Chapitres répondant & cette problématique.
Ainsi, les meilleures conditions dans lesquelles tester les propriétés mécaniques de sorte a ce que 1’en-
vironnement soit le plus proche possible de celui du bioréacteur sont définies dans les Chapitres 1 et
2. Ensuite, ces constructions artérielles devant étre soumises a des contraintes cycliques, le Chapitre
2 est dédié a la caractérisation du comportement viscoélastique et a 1’identification des parametres
mécaniques les plus pertinents, éléments majeurs a prendre en compte pour le développement de
constructions artérielles fonctionnelles.

Finalement, une méthode de renforcement des structures de collagéne s’appuyant sur le fort potentiel
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des cellules a remodeler les matrices naturelles est proposée dans les Chapitres 3 et 4. Le Chapitre 3
présente la méthodologie d’obtention des constructions vasculaires de forme tubulaire. Dans la pers-
pective de développer une construction artérielle modele pour des tests cliniques et thérapeutiques,
le Chapitre 4 apporte également des éléments de compréhension des interactions cellules-matériaux
(matrice naturelle dans le cas présent) ainsi que des relations fondamentales entre organisation et
propriétés physiques des constructions développées dans le cadre de ce projet. La méthodologie d’ex-
traction du collagene, de sa solubilisation, de sa stérilisation et de sa gélification est présentée en
Annexe A. La démarche scientifique et la méthodologie de mise en forme des échafaudages et/ou des
constructions vasculaires adoptées dans chacun de ces Chapitres est décrite plus en détail dans la suite

de cette section.

FIGURE 0.5 — Stratégie de génie tissulaire vasculaire basée sur les échafaudages naturels. (1) Des cel-
lules autologues sont prélevées chez le patient alors qu’(2) un échafaudage est préparé en laboratoire.
(3) Les cellules sont ensuite mélangées directement avec 1I’échafaudage afin de créer une construction
(échafaudage + cellules) vasculaire tubulaire. (4) Finalement, la maturation de la construction se pour-
suit et est stimulée par des signaux biologiques et mécaniques dans un bioréacteur dynamique (Couet
etal., 2011b).

De nombreuses stratégies de génie tissulaire font face a des problemes de biomécanique. Ainsi, dans

le cadre de cette these, la caractérisation des structures a base de collagene est essentiellement menée
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du point de vue biomécanique dans le but de comprendre les relations entre la structure des construc-
tions artérielles et leurs propriétés physiques. La thése est tout d’abord orientée sur les caractérisations
mécanique et viscoélastique des structures d’échafaudage seules, puis sur celles des structures d’écha-

faudage remodelées par les cellules. Les principales étapes de cette these sont :

Chapitre 1 : Renforcement mécanique des gels de collagene par un traitement de réticulation.

Plusieurs groupes de recherche dans le monde (entre autres les groupes de Nerem et al., Tranquillo
et al., Vorp et al., Niklason et al., Hoerstrup et al., L’Heureux et al., Silver et al. et Auger et al.)
ont développé des expertises dans la mesure des propriétés mécaniques des tissus biologiques durs et
mous. Cependant, I’absence d’une norme commune dans ce domaine rend tres difficiles les compa-
raisons entre les travaux de ces différents groupes. En effet, les conditions dans lesquelles ces tissus
sont caractérisés sont tres variables d’une étude a une autre, certains groupes se placant a 1’air libre
et a température ambiante pour réaliser leurs tests alors que d’autres les effectuent dans une solution

physiologique a 37°C.

Dans le Chapitre 1 de cette thése, un environnement contr6lé et reproductible pour tester les proprié-
tés mécaniques des hydrogels de collagene est proposé. Cet environnement "pseudo-physiologique”
consiste en un bain thermostaté a 37°C contenant une solution saline tamponnée a base de phosphate
(PBS, pH = 7,4). 1l assure le maintien de 1’échantillon a une température physiologique constante et
évite sa déshydratation, deux parametres qui affectent énormément les propriétés mécaniques. Dans
un premier temps, le but de ce Chapitre est de montrer que les conditions (a I’air libre ou dans le
bain thermostaté) dans lesquelles les caractérisations mécaniques sont réalisées peuvent avoir
une influence majeure sur les propriétés mécaniques mesurées. Pour diminuer la variabilité as-
sociée a la technique de caractérisation, un systéme d’accroche spécifique a été développé afin de
manipuler des structures de collagéne, préparées en forme d’anneaux, sans les endommager avant
de les tester. Ainsi, dans un deuxiéme temps, I’objectif de ce travail est également de montrer que
ce dispositif permet de mettre en évidence le renforcement des gels de collagéne par un traite-
ment de réticulation et ce, malgré I’'importante variabilité intrinséque de ce genre de matériaux

biologiques.

Les ultraviolets apparaissent comme une technique de réticulation peu invasive pour la structure
d’échafaudage puisqu’il s’agit d’un traitement sans contact. La simplicité de mise en ceuvre et le
faible cofit de ce procédé font de ce traitement une technique de renforcement adéquate pour la vali-
dation du systeme de caractérisation mécanique. L’exposition du collageéne aux radiations UV se fait
en I’absence de cellules dans la matrice de collageéne, aprés le processus de gélification et pendant
un temps correspondant a la dose d’irradiation visée. En effet, le traitement de réticulation peut agir
sur les cellules elles-mémes mais également sur les sérums qui pourraient étre réticulés et perdraient
donc leurs fonctions biologiques. La stratégie envisagée était donc de renforcer les gels de collagéne
en les exposant aux radiations UV pour ensuite ensemencer ces structures avec des cellules. Sur la
base de la littérature et des précédents travaux de notre groupe de recherche, la dose d’irradiation a

été fixée a 20 J.cm ™2 représentant un compromis entre les réactions de réticulation et les réactions de
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scission de chaine (Achilli et al., 2010; Lee et al., 2001b; Ohan et al., 2002; Sionkowska and Wess,
2004; Sionkowska et al., 2006). L’ effet de cette exposition aux UVs sur les propriétés mécaniques des

gels de collagene a été évalué par des tests de traction.

La Figure 0.6 présente la maniére dont les échantillons ont été préparés pour les tests en microméca-
nique. La forme en anneau des gels de collageéne permet de réaliser des tests de traction classique a
une vitesse de déformation de 5 %.s~! en présence ou non d’un bain de PBS a 37°C et ce, jusqu’a la
rupture. Le parametre choisi pour évaluer I’effet des UVs et du bain est le module linéaire. Il est défini

comme la pente de la partie linéaire apparaissant avant la rupture de I’échantillon.

La mesure du taux de gonflement est une technique communément utilisée pour évaluer la densité de
réticulation chimique des polymeres réticulés. Cette méthode a également été utilisée pour estimer la
densité de réticulation de gels de collagene (Chan et al., 2007; Cornwell et al., 2007; Chan and So,
2005). De maniere générale, un gel naturel ou synthétique hydrophile et déshydraté va avoir tendance
a se gonfler en présence d’eau. Le taux de gonflement d’un gel est une mesure de la proportion relative
en masse d’eau absorbée par un gel préalablement déshydraté. Cette technique est basée sur le principe
que plus des gels de collagene sont réticulés, moins leur absorption d’eau est importante, le grand
nombre de réticulations s’opposant a I’expansion du gel. Le taux de gonflement est donc calculé de la

maniere suivante (Chan and So, 2005) :

My —Mp

0 i,

ey

O My et My sont respectivement les masses du collagéne déshydraté et réhydraté. A partir de cette

valeur, il est possible d’en déduire une estimation du poids moléculaire moyen entre points de réticu-

lation Mc. Une simplification de la théorie de Flory-Renher permet de relier le taux de gonflement au

poids moléculaire moyen entre points de réticulation M¢ (Cornwell et al., 2007) :

V.Mc
Vi

Wit

0 (05— x12) 2
Vv étant le volume spécifique du gel de collagene déshydraté, V; le volume molaire du solvant et )12 le
parametre d’interaction solvant-polymere de Flory-Huggins. Ce parametre d’interaction a été estimé
20,49 +0,05 pour un gel de collagéne en milieu aqueux (Cornwell et al., 2007). A 1aide de toutes ces
données, il est alors possible de calculer la densité de réticulation du collagene Vv, grace a I’équation
suivante (Cornwell et al., 2007) :

_ Pr

Ve = —
eMC

3)

Ou pp est la densité du collagéne déshydraté. La valeur communément admise pour la densité des

protéines est de 1,35 g.cnf3 (Fischer et al., 2004).
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FIGURE 0.6 — Protocole de préparation des gels de collagene pour les tests mécaniques réalisés dans
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un environnement pseudo-physiologique (Chapitres 1 et 2).
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L’évaluation du taux de gonflement des gels de collagéne est réalisé apres les avoir rincés avec de
I’eau déionisée de sorte a éliminer le milieu de culture et les tampons et a ne conserver que la matrice
de collagene. L’évaluation du taux de gonflement consiste a mesurer la masse des gels de collagéne
avant et apres la déshydratation des gels, a les réhydrater en présence d’eau déionisée, et a calculer la
masse d’eau relative absorbée. Les réticulations chimiques induites par le traitement UV sont autant
de liens entre les fibrilles de collagene qui limitent la capacité du gel a absorber de 1’eau. Dans ce
projet doctoral, la mesure du taux de gonflement a permis d’évaluer I’effet direct des radiations UV
sur le taux de réticulation des gels de collagene. De ce fait, I’évolution de ce parametre a pu étre
corrélée avec celle des propriétés mécaniques des gels. Cette étude est nécessaire afin de comprendre
comment optimiser les propriétés mécaniques de ces supports de régénération tissulaire en induisant

des réticulations.

La dégradation enzymatique suivie par spectrophotométrie UV est une technique élaborée par notre
groupe de recherche pour suivre 1’évolution de la résistance des gels de collagene a la dégradation
enzymatique suite a un traitement de réticulation. Cette technique alternative aux tests de gonflement
est tres sensible et permet de caractériser des échantillons de faible volume. En partant du constat qu’il
était possible de suivre la fibrillogénese par spectroscopie UV (Tenni et al., 2006; Yunoki et al., 2004;
Kuo et al., 2005), nous avons suivi, en fonction du temps et en fonction du traitement de réticulation,
la digestion des gels de collageéne en présence de collagénase. Les analyses de la fibrillogénese du
collagéne par suivi de I’absorbance de la solution de collagéne sont décrites par Silver et al. (Silver
and Birk, 1983, 1984). Les solutions de collageéne contenues dans des cuvettes sont placées dans un
spectrophotometre UV-visible maintenu a une température de 37°C. La formation des fibrilles est
mesurée en enregistrant 1’absorbance & une longueur d’onde A = 310 nm en fonction du temps. Une
courbe typique de 1’évolution de la turbidité (absorbance) en fonction du temps est montrée sur la
Figure 0.7 (Kuo et al., 2005). On y observe 3 phases : une premiere phase de latence, une phase de

croissance suivie d’un plateau final pendant lequel la turbidité se stabilise.

La collagénase est une enzyme spécifique au collagene qui hydrolyse les liaisons peptiques X-Gly
dans la séquence Pro-X-Gly-Pro-Y dans laquelle X et Y peuvent €tre n’importe quel acide aminé
(Seifter et al., 1959). De nombreuses études ont utilisé la collagénase afin d’évaluer I’effet de diffé-
rents traitements de réticulation du collagene sur la résistance a la dégradation enzymatique (Ohan
et al., 2002; Lee et al., 2001b; Wei et al., 2005; Sung et al., 2003; Liang et al., 2004). Ces tech-
niques comportent de nombreuses étapes rendant les caractérisations longues et complexes. Puisque
les réticulations chimiques induites par les UVs influencent la conformation locale du collagéne et
I’accessibilité de I’enzyme aux sites spécifiques de dégradation, il est suggéré que I’augmentation du
degré de réticulation des gels de collagene par le traitement aux UVs ralentisse le processus de dégra-
dation par la collagénase.

Pour suivre la résistance a la dégradation enzymatique, une solution de collagénase (500 u/mL) est
déposée sur les gels de collagene, préalablement traités aux radiations UV. Le tout est placé dans un

incubateur (37°C, 5 % CO,, 100 % d’humidité) pour initier 1’activité de I’enzyme. L’absorbance des
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FIGURE 0.7 — Courbe typique de I’évolution de la turbidité d’une solution de collagéne en fonction
du temps (durée de la phase de latence 7;,¢, temps avant d’atteinte du plateau 7p, et dur€e de la phase
de croissance t,) (Kuo et al., 2005).

gels a A =310 nm est alors mesurée a 0 min, 10 min et toutes les 20 min. Plus les gels de collagéne
sont réticulés, plus la résistance a la digestion enzymatique, suivie par 1’absorbance de la solution,
devrait augmenter. La technique de dégradation enzymatique suivie par spectrophotométrie UV appa-
rait donc comme une méthode simple et rapide de suivi du degré de réticulation des gels de collagéne

soumis a divers traitements.

Ainsi, la mesure du taux de gonflement et de la résistance a la dégradation enzymatique sont respec-
tivement des techniques semi-quantitative et qualitative complémentaires qui permettent d’évaluer la
densité de réticulation des gels de collagéne suite au traitement UV. Le détail des résultats de ces
techniques corrélés au renforcement mécanique de ces échafaudages par les UVs sont présentés dans

le Chapitre 1 de cette these.

Chapitre 2 : Impact des facteurs environnementaux sur les propriétés mécaniques et viscoélastiques

des structures de collagene.

Les tissus biologiques sont des matériaux trés particuliers a caractériser d’un point de vue mécanique.
Cela tient en grande partie a leur fort caractere viscoélastique et a leur propriété de non-linéarité.

Pour les hydrogels, ces propriétés sont accentuées par leur forte contenance en eau (plus de 99 %
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FIGURE 0.8 — Schéma explicatif d’un test de traction effectué sur des gels de collagene en forme
d’anneau dans les Chapitres 1 et 2. Les anneaux de collagéne sont étirés a une vitesse de déformation
de 5 %.s~! jusqu’a la rupture. Le module linéaire E; correspond 2 la pente de la partie linéaire de la courbe
contrainte-déformation. [y et [r correspondent respectivement a 1’allongement initial et & la rupture.

en masse d’eau). Ceci étant dit et étant donné que les constructions artérielles développées dans ce
projet sont destinées a étre placées sous stimulation dynamique dans un bioréacteur, la caractérisation
des propriétés viscoélastiques des échafaudages de collagéne s’impose comme une évidence. Comme
précédemment mentionné, la caractérisation des propriétés mécaniques des tissus biologiques dans
la littérature n’est pas standardisée (Gauvin, 2010; Wagenseil et al., 2003). On peut ainsi lister de
nombreuses techniques de caractérisation telles que les tests de traction (Roeder et al., 2002; Later-
reur et al., 2014; Isenberg and Tranquillo, 2003; Berglund et al., 2003), de compression (Achilli and
Mantovani, 2010), les tests de compliance (Dahl et al., 2007a; Diamantouros et al., 2013; Couet et al.,
2011a; I’Heureux et al., 2006), de pression a la rupture (Laterreur et al., 2014; Niklason et al., 1999;
L’Heureux et al., 1998), la rhéologie (Barocas et al., 1995; Velegol and Lanni, 2001) et les tests de re-
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laxation de contrainte (Shen et al., 2011; Silver and Landis, 2008; Silver et al., 2002a; Berglund et al.,
2005) ou de fluage (Berglund et al., 2005). Les trois dernieres techniques permettent d’accéder aux
propriétés viscoélastiques des matériaux. Pour des raisons de sensibilité et de sollicitation mécanique
plus proche de celles en lien avec 1’application, les tests de relaxation de contrainte apparaissent les

plus adéquats pour tester les gels de collagene.

La technique de relaxation de contrainte apporte de nombreuses informations sur les propriétés méca-
niques et viscoélastiques du collagene a la fois a 1’échelle macroscopique mais également a I’échelle
moléculaire. La Figure 0.9 présente un schéma explicatif d’un test de relaxation classique. Le principe
consiste a solliciter mécaniquement le matériau en le soumettant a une déformation constante. Lors
de la rampe de déformations, la contrainte exercée par 1’échantillon en réaction a cette sollicitation
augmente également jusqu’a une valeur de contrainte maximale atteinte trés peu de temps apres que
la valeur de déformation constante ait été atteinte. Une fois la déformation constante atteinte, la réac-
tion exercée par 1’échantillon diminue au cours du temps (relaxation de contrainte) jusqu’a atteindre
une valeur d’équilibre. Au point d’équilibre, toute la réponse visqueuse du matériau s’est dissipée, la
contrainte est désormais un parametre indépendant du temps donnant acces a la partie élastique de la
réponse du matériau. Ceci représente un avantage certain sur les tests de traction. En effet, il est tres
difficile d’accéder au module élastique de matériaux fortement non linéaires comme les gels de colla-
gene (Figure 0.8) par des tests de traction classiques qui mettent forcément en jeu la partie visqueuse
des matériaux testés. Le module élastique apparait alors comme un parametre mécanique intrinseque

de référence pour connaitre le comportement du matériau sollicité en fatigue dans le bioréacteur.

Les propriétés viscoélastiques sont également trés influencées par I’environnement dans lequel les
matériaux sont testés. Parmi ces facteurs, la température a un impact considérable sur les propriétés
mécaniques des polymeres naturels et synthétiques. En effet, 1a structure des polymeres, et plus parti-
culierement celle des protéines, est stabilisée en grande partie par des liaisons hydrogeéne qui peuvent
étre brisées par augmentation de la température. Ceci a pour effet d’influencer la mobilité des chaines
moléculaires. L’état d’hydratation du matériau lors de sa caractérisation mécanique est également un
facteur a prendre en compte car les molécules d’eau sont reconnues pour leur effet plastifiant accen-
tuant la partie visqueuse du polymere. Les fibrilles de collagene, en tant que polypeptides, sont de
longues molécules chargées. Les interactions entre les fibrilles de collagene sont donc directement
influencées par la force ionique. La variabilité associée aux individus, a leur sexe ou a leur age, aux
sites et aux modes de prélevements, aux différentes étapes dans le processus d’extraction et de mise
en forme font que les tissus biologiques mous présentent une grande variabilité intrinseque dans la
mesure de leurs propriétés mécaniques et viscoélastiques. On comprend donc toute 1I’importance de
I’historique de I’échantillon qui génere des concentrations de contrainte dans le tissu et qui rendent
difficile la comparaison des échantillons au moment de la mesure. Pour pallier cela, Fung et al. ont
montré que le préconditionnement mécanique, consistant en des sollicitations cycliques de 1’échan-
tillon a des petites déformations, permet de dissiper ces contraintes internes et d’atteindre un niveau

mécanique d’équilibre (Fung, 1993). Ce préconditionnement mécanique ramene les tissus biologiques
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a un méme état initial et aboutit a des courbes de contrainte-déformation reproductibles.

En continuité par rapport au précédent Chapitre, les objectifs du Chapitre 2 de cette these sont :
1) de mettre en place et de valider un systeme de caractérisation des propriétés mécaniques et visco-
élastiques permettant d’accéder au module élastique des gels de collagene ; 2) d’évaluer I’effet de la
température, de 1’hydratation et du préconditionnement mécanique sur les propriétés mécaniques et
viscoélastiques des gels de collagene par des tests de traction et de relaxation de contrainte. Finale-
ment, ce Chapitre établit les meilleures conditions de caractérisation et aboutit ainsi a des résultats

toujours plus reproductibles et plus proches des conditions réelles d’utilisation.

Déformation £ A

g =10% |~

° g(t)=cste=¢,=10%
*  Pendant t = 600s

Contrainte ¢

>

N

®

OvEL
x /g

GE& é

N F--

602

Temps t (s)

Module élastique
EgL

FIGURE 0.9 — Schéma explicatif d’un test de relaxation de contrainte effectué dans le cadre de cette
étude sur des gels de collagéne en forme d’anneau dans les Chapitres 1 et 4. Le graphique du haut
montre I’évolution de la déformation en fonction du temps alors que le graphique du bas montre 1’évolution de
la contrainte en fonction du temps. A 1’étape A), I’échantillon subit une déformation de 10 % 2 une vitesse de
5 %.s~'. On mesure alors une augmentation de la contrainte due 2 la réaction de 1’échantillon. La déformation
est illustrée a 1’aide des médaillons présents dans le haut de la figure. Ensuite, a 1’étape B), la contrainte dimi-
nue, correspondant 2 la dissipation de la partie visqueuse du matériau, jusqu’a atteindre un plateau. A cet état
d’équilibre, la contrainte est désormais indépendante du temps, correspondant ainsi au comportement élastique
du matériau. La valeur de cette contrainte permet de calculer le module élastique.
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Chapitre 3 : Mise en forme et fixation de structures tubulaires de collagene cellularisées

L’une des principales limitations a I’emploi des gels de collagene, et de la plupart des matrices natu-
relles, en génie tissulaire est le manque de maniabilité et de fixation du fait de leurs faibles propriétés
mécaniques et de leur forte composition en eau. En réponse a cette problématique, le Chapitre 3 vise
le développement d’un systeéme de mise en forme tubulaire de gels de collagene avec les cellules, qui
assure a la fois une importante diffusion de milieu de culture dans la paroi de la construction arté-
rielle et les échanges gazeux avec I’incubateur, le tout devant étre stérilisable.FBDe plus, ce dispositif
doit incorporer un systeme d’ancrage permettant non seulement de manipuler la construction mais
également de la fixer a des systemes de caractérisation ou de maturation. Finalement, le systéme d’an-
crage développé lors de ce projet doit également permettre de maintenir constante la longueur de la
construction apres la contraction de la matrice par les cellules lors de la période en culture statique,
de manipuler la construction suite au démoulage du systéme, et de fixer cette construction a la fois
sur les supports du bioréacteur mais également sur le systeme de caractérisation mécanique (Gauvin,
2010; Grassl et al., 2002; Cummings et al., 2004).

Le Chapitre 3 vise 1) a décrire la méthodologie de fabrication des constructions vasculaires
(échafaudage + cellules) et de leur culture en conditions statiques, 2) a valider cette méthodo-
logie par des tests de viabilité cellulaire, des tests histologiques et des tests mécaniques, et 3) a
décrire et a valider un systeme de caractérisation des propriétés mécaniques et viscoélastiques
des tubes de collagene dans différentes directions de sollicitation ainsi que les protocoles associés.
Cette caractérisation est essentielle pour pouvoir mettre en évidence 1’anisotropie des constructions
remodelées par I’activité cellulaire. Les principales étapes de ces méthodologies de mise en forme
et de caractérisation des propriétés mécaniques et viscoélastiques sont illustrées en Figure 0.10). Les

protocoles qui y sont associés sont détaillés dans le Chapitre 3 et utilisés dans le Chapitre 4.

Chapitre 4 : Renforcement des structures de collagene par remodelage cellulaire en conditions statiques.

Le traitement aux UVs permet de renforcer les structures de collagéne. Cependant, les UVs ne peuvent
étre efficaces sur des échantillons épais ou peu transparents a cette longueur d’onde particuliere. De
plus, les cellules ne peuvent étre exposées aux UVs, ce qui sous-entend que les cellules doivent étre
ensemencées apres le traitement UV et que les sous-produits toxiques issus du traitement doivent &tre
éliminés par ringage avec du milieu de culture. Ceci pose le probleme de I’efficacité du processus de
repopulation des structures par les cellules qui n’est pas une entreprise triviale (Villalona et al., 2010).
En effet, ceci est un processus long qui requiert une porosité optimale de 1’échafaudage, c’est a dire
une porosité a la fois limitée pour que les cellules puissent y adhérer mais également suffisamment

importante pour qu’elles puissent proliférer dans la structure.

Le remodelage des matrices de collagéne par I’activité contractile des CMLs permet de renforcer
les constructions artérielles. Le principe est de laisser un temps d’adaptation des cellules a leur en-

vironnement (collagéne, milieu de culture, 37°C) sans les stimuler par de quelconques contraintes
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FIGURE 0.10 — Schéma expliquant la mise en forme des constructions artérielles (collagéne + cellules)
et leur préparation pour les tests mécaniques dans les directions circonférentielle et longitudinale
réalisés dans le Chapitre 4 ou leur stimulation dynamique dans un bioréacteur & perfusion.

mécaniques, pendant une période dite de culture en conditions statiques. Pendant "la culture statique",

les cellules vont réorganiser la matrice environnante.

Ainsi, le Chapitre 4 de cette these vise 1) a comprendre comment les interactions matrice-cellules
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peuvent influencer I’organisation des constructions artérielles et en modifier les propriétés phy-
siques ; 2) a mettre en évidence les relations entre I’anisotropie de la structure organisationnelle
cellules/matrice de collagene et les propriétés mécaniques et viscoélastiques des constructions

remodelées.

Le diagramme de la Figure 0.11 illustre la démarche scientifique adoptée tout au long de cette these

en mettant en évidence les liens entre les différents Chapitres.
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Chapitre 3 : Développement des dispositifs de mise en forme, de caractérisation et des protocoles associés

Construction vasculaire Bioréacteur statique Tests de relaxation

= gglflgﬁiréeurbﬁgﬁées) en circonférentiel et en longitudinal

Etude de la construction
échafaudage + cellules

v
Chapitre 4 : Renforcement des structures de collagéne par remodelage cellulaire
8 Construction vasculaire Orientation des cellules
g aux propriétés ISOTROPES - Microscopie €lectronique a balayage
E | - Histologie
= Remodelage .
° cellulaire :
E ¢ ‘ Relation

Construction vasculaire
aux propriétés ANISOTROPES sy Comportement visco€lastique
Tests de relaxation de
contrainte :
- Circonférentielle
- Longitudinale

FIGURE 0.11 — Organigramme présentant la démarche scientifique adoptée dans cette these.
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1.1 Résumé

Les gels de collageéne constituent des échafaudages adéquats pour supporter 1’adhésion, la prolifé-
ration et la régénération du tissu par les cellules vasculaires au sein d’un bioréacteur. Cependant,
leurs propriétés mécaniques doivent étre améliorées non seulement pour pouvoir les manipuler mais
également pour qu’ils puissent supporter les contraintes mécaniques appliquées dans le bioréacteur.
La caractérisation des propriétés mécaniques d’un hydrogel nécessite de nombreuses précautions car
ils sont tres sensibles aux conditions environnementales (température, force ionique, environnement
aqueux, etc.). Alors que les propriétés mécaniques sont généralement mesurées directement a 1’air
libre, le but de ce travail est d’évaluer les effets d’un environnement pseudo-physiologique sur les
propriétés mécaniques des gels de collagene. De plus, le renforcement mécanique par un traitement
UV (A =254 nm, 20 J /cm?) induisant des réticulations fut caractérisé. Les échantillons irradiés furent
plus résistants a la dégradation enzymatique et des tests de gonflement ont montré que la densité de
réticulations fut multipliée par un facteur 30. Par la suite, cette augmentation fut corrélée aux proprié-
tés mécaniques. Les résultats ont ainsi montré que les échantillons traités aux UVs étaient plus rigides
et plus fragiles que les échantillons non traités lorsque mesurées a 1’air libre. Néanmoins, une dimi-
nution de 20 % et une augmentation de 40 % furent mesurées respectivement sur le module linéaire
et I’élongation a la rupture lorsque les gels étaient testés dans 1’environnement pseudo-physiologique.
Dans la perspective de la régénération du tissu vasculaire, les résultats montrent que les propriétés
mécaniques des hydrogels devraient étre caractérisées dans un environnement pseudo-physiologique

afin de prendre en compte le phénomene plastification se produisant dans un bioréacteur.
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1.2 Abstract

Collagen gels constitute an adequate scaffold for supporting the adhesion, proliferation and tissue
regeneration of vascular cells inside a bioreactor. However, their mechanical properties should be
enhanced not only for their manipulation but also to resist the mechanical constraints applied in the
bioreactor. Actually, assessing the mechanical properties of a hydrogel requires many precautions
since they are very sensitive to the environmental conditions (temperature, ionic strength, aqueous
environment, etc.). Whereas mechanical properties are usually measured directly in the air, the aim of
this work was to evaluate the effects of a pseudo-physiological environment (PPE) on the mechanical
properties of collagen gels. Furthermore, reinforcement through UV treatments (A = 254 nm, 20
J/cm?) known to induce crosslinking was characterized. Irradiated samples were more resistant to
enzymatic degradation and swelling tests showed that the crosslink density was increased by a factor
of 30. This increase was thereafter correlated to the mechanical properties. Results showed that the
UV-treated samples were stiffer and more brittle than the non-treated ones when tested in air. However,
a 20 % decrease and 40 % increase were respectively measured on the linear modulus and strain at
rupture when the gels were tested in the PPE. In the perspective of vascular tissue regeneration, these
results show that the characterization of the mechanical properties of a hydrogel should be performed

in PPE in order to take into account the plasticization phenomenon that will occur in a bioreactor.

1.3 Keywords

Collagen scaffold, hydrogels, mechanical properties, pseudo-physiological environment, PBS, UV

crosslinking.
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1.4 Introduction

One of the major challenges in cardiovascular surgery is the replacement of small-diameter blood
vessels (less than 6 mm). Nowadays, when a blood vessel is not functional because of a cardiovascular
disease, substitution with synthetic prostheses is carried out when autologous vessels are not available
anymore. Unfortunately, the patency rate of these substitutes is estimated to be 5 years (Kannan et al.,
2005). One alternative to this practice would be to construct a new vascular tissue in laboratory from
autologous cells cultured on a scaffold inside a bioreactor. This device has to be specifically designed
to re-create the cells physiological environment regarding pH, temperature, ionic strength, aqueous

environment, temperature, pressure, etc.

Collagen gels validate many requirements for this type of scaffold especially in terms of biologi-
cal properties (Glowacki and Mizuno, 2008). However due to the collagen extraction process these
hydrogels exhibit low mechanical properties making them difficult to manipulate. Mechanical pro-
perties of hydrogels can be enhanced by crosslinking process using physical or chemical agents such
as UVC irradiation, dehydrothermal treatment, glutaraldehyde, carbodiimides, genipin, etc. (Koob,
2004). The characterization of the reticulation degree is not trivial and generally indirect techniques,
such as enzymatic degradation and swelling ratio tests, are used in order to evaluate the treatment ef-
ficiency. In literature, enzymatic degradation technique consists in quantifying by spectrophotometry
free amino-acids residues generated by the degradation of tissue specimens which rate would depend
on the reticulation degree (Spoerl et al., 2004). In the present work, collagen degradation was directly
quantified in function of time measuring the optical density at 310 nm which is commonly used to
follow collagen fibrillogenesis (Tenni et al., 2006; Yunoki et al., 2004; Kuo et al., 2005). Crosslink
density is also correlated to collagen swelling ratio that is based on the ability of a polymer to absorb
water (Cornwell et al., 2007; Chan and So, 2005). Indeed, crosslinking limits the absorption of water
due to the formation of a more strengthened network. Applied to hydrogels, such as collagen gels,
it can be easily related that gel expansion due to water absorption is limited when the gel is highly
crosslinked. All these techniques permit to characterize the efficiency of the UV treatment used for

the mechanical reinforcement of collagen scaffolds that will be implanted in a bioreactor.

Until now, to the best of our knowledge, collagen gel mechanical performances were usually assessed
by using compressive or tensile tests in the air and/or at room temperature (Chen et al., 2008; Tan et al.,
2010; Powell and Boyce, 2009; Wang et al., 2005; Berglund et al., 2005). However for biomedical
applications, environmental factors, such as temperature, physiological environment, ionic strength,
pH, can strongly affect mechanical properties, especially for hydrogels (Leikin et al., 1995). Therefore,
in the perspective of vascular tissue engineering, the mechanical properties of collagen gels should be
sufficient in order to withstand the mechanical constraints subdued in the bioreactor. Thereby, the
effects of a crosslinking treatment should be evaluated in an environment close to the one set in the
bioreactor. This "pseudo-physiological environment" (PPE) can be established with a bath containing
phosphate-buffered saline solution (PBS, pH = 7.4) maintained at 37°C.
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Previous work in our laboratory has highlighted the UV ability to increase collagen gels mechani-
cal properties (Achilli et al., 2010). Therefore, the main objective of this work was to identify the
effect of a pseudophysiological environment on the mechanical properties both on UV-treated and
not-treated collagen gels. As previously described, the UV-induced crosslinking degree was assessed
by enzymatic degradation and swelling ratio measurements. Thereafter, the mechanical properties of
both hydrogels were evaluated in the air at room temperature and in PBS at 37°C corresponding to the

pseudo-physiological conditions.

1.5 Experimental Part

1.5.1 Sample Preparation.

Type I collagen was extracted from rat-tail tendons and solubilised in acetic acid solution (0.02 N) at
a concentration of 4 g/LL according to a protocol previously described (Rajan et al., 2006). Collagen
gelation occurs in specific combinations of pH, ionic strength and temperature. The collagen solution
was mixed with Dulbecco’s Modified Eagle Medium (5X), NaHCO3 (450 mM) and deionised water
in aratio of 5 :2 :1 :2 (v/v). This mixture was then poured in appropriate moulds depending on the type
of characterization and then let overnight in the incubator (37°C, 5 % CO3, 100 % of humidity) for the
gelation. The UV-treatment consisted in exposing the samples under UV lamps in a microprocessor
controlled UV irradiation system (Biolink® crosslinker, 254 nm) at 20 J/ cm?.

1.5.2 Chemical Characterization.
Enzymatic Degradation.

Enzymatic degradation was followed with the optical density of the gels as a function of time. 100
UL of collagen gel were poured in 96 multiwell plates (n=6) and let jellify overnight in the incubator
(37°C, 5 % CO,, 100 % of humidity). A 500 u/mL collagenase solution was freshly prepared dis-
solving Type I Collagenase extracted from Clostridium histolyticum (Sigma-Aldrich, St Louis, MO,
USA) in a Tris Buffer solution (pH 7.5, Trizma Base 50 mM, CaCl, 10 mM). After the addition
of 100 uL of the collagenase solution, collagen samples were put in an incubator (37°C, 5 % CO,,
100 % of humidity). The reaction was followed with the optical density at A = 310 nm using a UV-
spectrophotometer pQuant, BioTek Instruments, Inc., Winooski, VT, USA) at different time : t =0

min, t = 10 min and then every 20 min. The relative absorbance was defined as :

Ap(t) === === (1.1)

Swelling Ratio Measurements.

Collagen gels were washed in deionised water for 1 night for the removal of the salts and amino acids

present in the gel. Subsequently, the gels were dehydrated in vacuum and the weight of the dehydrated
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gels (Wp) was measured. Soon afterward, the gels were soaked in deionised water for 1 night and the
weight of the hydrated gel was measured (Wy). Swelling ratio Q was calculated according to the
following equation (Tenni et al., 2006; Yunoki et al., 2004; Kuo et al., 2005) :

Wy —Wp

0 Wo

(1.2)

From these swelling measurements, the crosslink density of the gels can be also calculated from the

swelling ration according to a simplification of the Flory-Renher theory (Cornwell et al., 2007) :

V.M,
0F = VV € (0,5—x12) (1.3)
1

Wl

Where Q is the volumetric swelling ratio, v is the specific volume of the dry polymer, V; is the
molar volume of the solvent (18 mol.cm 3 for water), and ¥ is the Flory-Huggins polymer-solvent
interaction parameter. A value of 0.49 + 0.05 and 0.72 mL were used respectively for the Flory-
Huggins interaction parameter (Cornwell et al., 2007) and the specific volume of the dry polymer
(Noda, 1972) based on values determined on collagen gels. With these data, crosslink density of

collagen gels can be determined with the following equation (Cornwell et al., 2007) :

Ve = —= (1.4)

Where pp is the density of the dry polymer, assumed to be the density of proteins (1.35 g.cm™>
(Fischer et al., 2004)).

1.5.3 Mechanical Characterization.

Tensile tests were carried out on toroidal-shaped collagen gels (dimensions of the squared cross sec-
tions : 5 mm x 6 mm, [.D. = 22 mm, n = 2) with an Instron 5848 Microtester (Instron Corporation,
Norwood, MA, U.S.). White marks made with a liquid paper were drawn on gels in order to mea-
sure the strain with a video camera as a function of the applied load. For minimizing the iatrogenic
defects, gels were removed from their moulds in a phosphate-buffered solution and fixed on supports
that could be mounted on the Instron Microtester. The pseudo-physiological environment eventually
used consisted in a bath (tensile bath) adapted on the Instron Microstester containing a circulating
phosphate-buffered saline solution maintained at 37°C. The sample was tensile-tested at a strain rate

of 5 %.s~!. The experimental set-up is shown in Figure 1.1.

All the tests were performed in triplicate and results are presented as mean = standard error.
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FIGURE 1.1 — Photography of the experimental set-up used for the mechanical characterization of a
collagen gel placed in a pseudo-physiological environment (PBS, 37°C).

1.6 Results and Discussion

Enzymatic degradation tests were used as a biological characterization in order to highlight the UV-
ability to induce crosslinks inside the collagen gels (Figure 1.2). For all the specimens, the relative
absorbance of the gels decreased during the 70 first minutes of degradation then reached a plateau.
Therefore no significant differences in the degradation rate or in the time at which the plateau was
reached could be noticed between UV-irradiated and non-irradiated collagen gels. However, it should
be emphasized that the final relative absorbance was significantly higher when the samples were UV
irradiated : the final relative absorbance decreased from 56 % for the non-treated collagen gels to
46 % for the UV-treated ones. Collagenase is an enzyme that hydrolyses X-Gly peptide bonds in
the specific sequence Pro-X-Gly-Pro-Y where Gly and Pro are respectively glycine and proline and
where X and Y could be any other amino acid. Hence, the difference in the final relative absorbance is
probably related to the efficiency of the collagenase enzymatic activity. UV-induced crosslinks in the
gels may reduce the accessibility of collagenase to the specific sites of cleavage. Therefore, enzymatic
degradation tests have shown qualitatively that the exposure of collagen gels to UV irradiation of 20

J/em? induces an increase in the crosslink density.

Swelling ratio measurements were performed to corroborate the enzymatic degradation results and
also this technique allows the quantitative estimation of the crosslink density of the gels. The results
indicated that the absorption of water was 5 times less important for the UV-irradiated collagen gels

than for the non-treated ones, as seen in Figure 1.3. This is the typical behaviour of a highly crosslinked
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FIGURE 1.2 — Enzymatic degradation of collagen gels as a function of time and the UV-irradiation (n
=6).

hydrogel : the UV-treatment created some anchoring sites inside the gels and these bonds restrict the
expansion of the gels in water. From these swelling measurements, the croslink density of the gels can
be also calculated accodrding to the Flory Renher theory, as described in the experimental part. As
expected, the crosslink density of the UV-treated collagen gels at 20 J/cm? was increased by a factor

of 30 as compared to the non-treated ones (Figure 1.3).

This increase in crosslink density due to UV-irradiation was particularly interesting because this effect
produced a mechanical reinforcement of the collagen gels in terms of linear modulus (Figure 1.4a).
Figure 1.4a clearly demonstrated that UV exposure gave rise to a nearly 50 % increase in the linear
modulus when measured in the air. However the specimens appeared to be more brittle with the UV
treatment since the UV exposure decreased the strain at rupture from 8.1 % (£ 1.2) for the non-treated
samples to 5.5 % (£ 0.4) for the UV-treated ones (Figure 1.4b). Similar behaviours, in term of UV

effect, were noticed for the tests performed in the pseudo-physiological conditions than in air.

However, concerning the effects of the pseudo-physiological environment on the mechanical beha-
viours, the tensile tests revealed the importance of assessing the mechanical properties of a hydrogel
in a pseudo-physiological environment. Indeed, the linear modulus for the UV-crosslinked collagen

gels was decreased from 100 kPa to 80 kPa when the tests were carried out in this environment : 20
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FIGURE 1.3 — Crosslink density of collagen gels calculated from their swelling ratio as a function of
UV irradiation (n = 3).

% of loss (Figure 1.4). So an important overestimation of the linear modulus is made when measured
directly in the air. Moreover, a noteworthy observation is that the UV-irradiated collagen gels are less
brittle when tested in the PPE since they break at 10 % of strain whereas the strain at rupture for the
non-irradiated samples is lower than 6 %. These results are not surprising insofar as the plasticization
effect of water on the glass-to-rubber transition of many synthetic and natural polymer is well known
(Doster and Settles, 2005). Moreover, as a natural polyelectrolyte, the mechanical properties of col-
lagen are highly dependent on temperature and ionic strength (Leikin et al., 1995). These parameters
affect the mobility of the polymer chains at the molecular level and thus the ductile or brittle response
at the macroscopic level. Therefore, the mechanical properties of a hydrogel should be measured in

an environment which is the closest as possible to the one of its final application.

1.7 Conclusion

In order to have collagen scaffolds suitable to be introduced in a bioreactor, their mechanical properties
should be improved. Therefore, UV-irradiations were performed on collagen gels, which are known to
induce crosslinking. The collagen modification was assessed using enzymatic degradation and swel-
ling measurements. Both techniques clearly evidenced that crosslinking occurred as demonstrated by
the lower enzymatic degradability as well as by the lower swelling ratio of the UV-irradiated collagen
gels. Thereafter, the influence of the reticulation in collagen was assessed by mechanical characteri-
zation. These tests were performed both in the air at room temperature and in a pseudo-physiological
environment, which is more realistic as this scaffold will be used for biomedical application. Thus
during mechanical tests, the collagen gel was put in a PBS solution thermostated at 37°C. The re-
sults evidenced first that the linear modulus was increased for the UV-irradiated samples compared
to the non-treated ones and second that it was also influenced by the environment as it was signifi-

cantly decreased when measured in pseudo-physiological conditions. Furthermore, the UV-collagen
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FIGURE 1.4 — Results of the mechanical tensile tests on collagen gels as a function of the environment
in which the tests have been performed in the air or in the pseudo-physiological environment (PPE)
and the UV irradiation (254 nm, 20 J/ cm?) in terms of a) linear modulus and b) strain at rupture (n =
3).

gels presented a similar value of strain at rupture to untreated ones in such conditions. This means that
not only the non-treated collagen gels but also the UV-irradiated ones became more ductile in these
conditions. Therefore on top of that pseudophysiological conditions make easier the manipulation of
collagen gels, this study pointed out the importance to test the mechanical behaviours of gel scaffolds
in such an environment in order to reach the mechanical properties they would have in a bioreactor.
Future work will be focused on identifying which parameter established by the pseudo-physiological
environment (hydration, ionic strength, temperature, etc.) has a preponderant effect on the mechanical

properties of collagen gels.
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2.1 Résumé

Le génie tissulaire vasculaire s’applique a trouver des solutions de remplacement des vaisseaux san-
guins malades de diametre inférieur 8 6 mm pour lesquels aucun substitut adéquat n’existe. Une des
approches du génie tissulaire vasculaire est de cultiver des cellules sur un échafaudage dans un bio-
réacteur. Le bioréacteur établit des conditions de culture pseudo-physiologiques (milieu de culture,
37°C, stimulation mécanique). Les gels de collagéne sont largement utilisés en tant que supports de
la régénération tissulaire de par leurs propriétés biologiques ; cependant, ils présentent de tres faibles
propriétés mécaniques. La caractérisation mécanique de ces échafaudages nécessite de définir les
conditions de test au regard des conditions rencontrées dans le bioréacteur. Les effets de différents
parametres utilisés lors des tests sur les gels de collagene ont été évalués en termes de propriétés
mécaniques et viscoélastiques. Ainsi, une expérience factorielle a été mise en place et 3 facteurs per-
tinents ont été considérés : la température (23°C ou 37°C), I’hydratation (solution aqueuse saline ou
air), et le préconditionnement mécanique (avec ou sans). Les analyses statistiques ont révélé les effets
significatifs de ces facteurs sur les propriétés mécaniques qui furent testées par des tests de traction et
de relaxation de contrainte. Ces derniers tests apportent une meilleure compréhension des propriétés
viscoélastiques des gels. En conséquence, réaliser des tests mécaniques sur des hydrogels nécessite de
définir a la fois un environnement approprié en termes de température et de solution aqueuse saline

mais également de choisir la technique de caractérisation la plus adéquate.

2.2 Abstract

Vascular tissue engineering focuses on the replacement of diseased small-diameter blood vessels with
a diameter less than 6 mm for which adequate substitutes still do not exist. One approach to vascular
tissue engineering is to culture vascular cells on a scaffold in a bioreactor. The bioreactor establishes
pseudophysiological conditions for culture (culture medium, 37°C, mechanical stimulation). Collagen
gels are widely used as scaffolds for tissue regeneration due to their biological properties ; however,
they exhibit low mechanical properties. Mechanical characterization of these scaffolds requires es-
tablishing the conditions of testing in regard to the conditions set in the bioreactor. The effects of
different parameters used during mechanical testing on the collagen gels were evaluated in terms of
mechanical and viscoelastic properties. Thus, a factorial experiment was adopted, and three relevant
factors were considered : temperature (23°C or 37°C), hydration (aqueous saline solution or air), and
mechanical preconditioning (with or without). Statistical analyses showed significant effects of these
factors on the mechanical properties which were assessed by tensile tests as well as stress relaxation
tests. The last tests provide a more consistent understanding of the gels’ viscoelastic properties. There-
fore, performing mechanical analyses on hydrogels requires setting an adequate environment in terms

of temperature and aqueous saline solution as well as choosing the adequate test.
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2.3 Introduction

Cardiovascular diseases are one of the main causes of death all around the world (Statistics Canada,
2010). Functional vascular tissue engineering (VTE) aims to produce a functional blood vessel to re-
place diseased arteries. A common workflow for the maturation process of tissue-engineered blood
vessels includes the following steps : scaffold preparation, cell seeding, and maturation in a bioreac-
tor (Couet et al., 2011b; Couet and Mantovani, 2010). Within this work, type I collagen hydrogels
have been selected as suitable scaffolds for vascular tissue engineering. Collagen is one of the main
components of a blood vessel’s extracellular matrix (ECM). Its unique biological properties such as
its non-toxicity, low immunogenicity, and antigenicity make it a suitable scaffold material to promote
vascular smooth muscle (SMC) and endothelial cell (EC) adhesion and proliferation (Boccafoschi
et al., 2007; Amadori et al., 2007; Lynn et al., 2004).

Since the initial mechanical properties of collagen gels are very low, maturation of constructs (scaf-
folds seeded with cells) in a controlled environment is required to produce a mechanocompatible tissue
(Weinberg and Bell, 1986). This environment must respect cell culture constraints in terms of tempe-
rature and the biochemical and mechanical environment. This specific environment may be different
from the environmental conditions used for preparation and conservation of scaffolds prior to cell see-
ding and culture in a bioreactor. In order to optimize the process of developing tissue-engineered blood
vessels - from the initial step of scaffold preparation through the final steps involving tissue maturation
under mechanical stimulation - it is important to measure the mechanical properties of the material
throughout the procedure. No normative regulates the mechanical characterization of hydrogels in the
perspective of tissue regeneration or biomedical applications. In this context, many different protocols
can be referenced even concerning the mechanical characterization of a specific material such as col-
lagen. Mechanical conditioning (strain amplitude, strain rate, number of cycles), temperature (room
temperature or body temperature), strain rate during the test, and surrounding environment are some

examples of the parameters that can differ from one study to another (Table 2.1).

The aim of this work is to evaluate the effects of different environments on the elastic and viscoelastic
properties of collagen gels, in order to determine the optimal environmental conditions for mechanical
characterization of the scaffold prior to maturation in a tissue bioreactor. Therefore, in this study, the
strain rate applied during the mechanical and viscoelastic characterization was chosen according to the
strain rate estimated in a bioreactor for VTE. This study focuses on three factors that are considered
to have an impact on the mechanical state of collagen scaffolds : temperature (T), hydration (H), and
mechanical preconditioning (PC). The factor hydration refers to both the aqueous environment and

the ionic strength of the solution.

Temperature drives the molecular mobility of polymer chains and can break weak interactions such as
hydrogen bonds. Consequently, with an increased temperature, the viscosity response of the material
is less solicited (Jeyapalina et al., 2007; Flory and Garrett, 1958). The hydrated environment plays a

major role on the instantaneous and viscous behaviors of hydrogels (von Hippel and Wong, 1963).
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] \ Author \ | Materials ‘ Experiments Preconditioning/testing ] ‘
Cornwell et al. || Extruded type 1 | (i) Uniaxial tensile tests (i) Tests in air at RT
(Cornwell et al., || collagen (i1) No mechanical preconditioning

2007) (iii) Opaxr = Oyrs, rate : 0.83 %.s~!
(tensile tests)

Yang et al | Porcine esophagi (1) Incremental stress | (i) Tests in air at RT

(Yang et al, relaxation tests (ii) No mechanical preconditioning

2006) (i) Incremental cyclic | (iii) Rate : 0.83 mm.s~!

tests (iv) Holding time : 300 s (relaxation

tests)

Roeder et al || Type 1 collagen | (i) Uniaxial tensile tests | (i) Tests in a bath containing PBS at

(Roeder et al., || gels (03 - 3| on dumbbell-shape | 37°C

2002) mg/mL) samples (i1) No mechanical preconditioning
(iil) Oy = OyTs, rate : 0.6 %.s~ !
(ensile tests)

Feng et al || Type I collagen | (i) Uniaxial tensile tests (1) Tests in a bath containing culture

(Feng et al., || gels (1.67 mg/mL | (ii) Stress relaxation tests | medium at RT

2003) + 106 cells/mL) (iii) Creep tests (ii) 0 =33.3kPa, rate : at 0.9 %.s~!
(x10, mechanical max preconditio-
ning)
(iii) Holding time : 70 s (relaxation
tests)
(iV) Cpar = Opyrs, rate : 0.9 %.s~ !
(tensile tests)

Berglund et al. || Type I collagen (2 | (i) Uniaxial tensile tests (i) Tests in air at RT

(Berglund et al., || mg/mL) (i) Stepwise stress re- | (il) Opqe = 0 when € = 0.2.gy7s;

2005) laxation tests rate : 0.2 mm.s—! (x3, mechanical

(iii) Creep tests preconditioning)

(iil) Opax = OyTs » rate : 0.2 mm.s~!
(tensile tests)

Assoul et al. || Rat arteries (1) Tensile tests on ring- | (i) Tests in a bath containing PBS at

(Assoul et al., and rectangular-shaped | 37°C

2008) samples (i1) No mechanical preconditioning
(ii1) &pax = 0.8 - 0.57, duration of the
tests : 0.13 - 1 s (tensile tests consis-
ting in one loading and one unloa-
ding)

Chan et al || Collagen mem- | (i) Uniaxial tensile tests (1) Tests in air at RT

(Chan et al., || branes (ii) No preconditioning

2007) (ili) Opax = Oyrs , rate : 0.083

mm.s~ " (tensile test)

Tableau 2.1 — Example of various environments of mechanical characterization of collagen materials
and tissues encountered in the literature. RT : room temperature ; ;4 : maximal stress reached ; oyrs :
stress at rupture ; €yrs : strain at rupture, &4, : maximal strain reached.
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First, in an aqueous saline environment, the viscous part of the material is favored because of the
plasticizing effect of water (Matveev, 2000). Second, the change in ionic strength, because of the saline
solution, will affect the molecular interactions within the collagen gel (Achilli and Mantovani, 2010).
Mechanical preconditioning is also an important parameter when considering the characterization of
mechanical properties of living tissues. Fung was the first to introduce this consideration (Fung, 1993).
Indeed, mechanical preconditioning is believed to remove tissue stresses and strains history, so as to

obtain a repeatable stress-strain relationship.

In this study, biomechanical characterizations were conducted either at room temperature or at physio-
logical temperature (37°C), in air or in an aqueous saline solution (phosphate-buffered saline solution,
PBS), and either after or not after mechanical preconditioning. The effects of these parameters and
their eventual interactions on the mechanical and viscoelastic properties were evaluated and compared

with the pseudophysiological conditions established in the bioreactor.

2.4 Materials and Methods

2.4.1 Sample Preparation

Type I collagen was extracted from rat-tail tendons and solubilized in acetic acid solution (0.02 N) at
a concentration of 4 g/L. in accordance with a protocol previously described (Rajan et al., 2006). The
collagen solution (2 g/L) was then mixed with Dulbecco’s modified Eagle medium (DMEM), Gibco,
Invitrogen Corporation, Burlington, ON, Canada, 1.1X), NaOH (15 mM), and HEPES (20 mM) in
deionized water. Finally, this mixture was poured into moulds and let jellify overnight at 4°C.

2.4.2 Mechanical Characterization

Tensile tests were carried out on toroidal-shaped collagen gels (dimensions of the two squared cross-
sections : 5 mm X 6 mm, ID = 22 mm) with an Instron 5848 MicroTester (Instron Corporation, Nor-
wood, MA, USA). White marks were drawn on the gels to measure the strain with a video camera as
a function of the applied load (Figure 2.1). In order to avoid any damage to the samples before testing,
gels were removed from their moulds and put in a phosphate-buffered saline solution (PBS 1X, Fi-
scher Scientific, Ottawa, ON, Canada) where the fixation to the supports was directly carried out. The
dimensions of the cross-sections were then measured. After 5 minutes of environmental conditioning,
mechanical tests were performed either in a bath containing PBS solution or in air and either at 23°C or
at 37°C (Figure 2.1). Samples tested in air at 37°C required an environmental chamber (series 3119,
Instron Corporation, Norwood, MA, USA) adapted to the Instron 5848 MicroTester. Samples were
mechanically preconditioned to 5 % strain or not preconditioned at all. Mechanical preconditioning
consisted of 10 cycles of loading and unloading at 5 % strain and a 1 %.s~' strain rate. Then samples
were tensile-tested until failure at a strain rate of 5 %.s~!. This value was chosen after an estimation
considering the flow, the pressure, and the pulsation of culture medium that characterize the mechani-

cal constraints in the bioreactor. Stress-strain curves were thus obtained. The tensile linear modulus is
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calculated by computing the slope of the linear region of the stress-strain curve before break (Achilli

and Mantovani, 2010), as shown in Figure 2.2.

Pump Instron Microtester 5848 Collagen gel
\ 1

\ I _ with white
p marks

LY -,
Temperature Video PBS solution
controlling systemm camera

FIGURE 2.1 — Experimental setup for tensile and relaxation tests on collagen gels. White marks were
applied on the gels in order to observe the strain of the sample during testing.

2.4.3 Stress Relaxation Tests

Samples were prepared in the same conditions as for tensile tests. Similarly to tensile tests, relaxation
tests were performed in a bath containing PBS solution or in air and at 23°C or at 37°C. Prior to
the test, samples were mechanically preconditioned to 5 % strain (1 %.s~' , 10 cycles) or not. The
relaxation test consisted of stretching the sample at a 10 % strain (5 %.s~') and maintaining the strain
constant for 150 s. The stress was recorded as a function of time as shown in Figure 2.3. This figure
confirms the consistency in setting the parameters of mechanical preconditioning since the decline in

the maximum stress at each cycle reached an equilibrium state (Fung, 1993).
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FIGURE 2.2 — Example of a stress-strain curve obtained from a tensile test on a preconditioned colla-
gen gel (10 cycles of loading and unloading) in air at 23°C. Linear modulus was calculated from the
slope of the linear regression. The linear regression was determined by successively adding points in
data in the left direction (starting from the point at rupture) as long as the squared R was > 0.990.

2.4.4 Design of Experiment and Statistical Analysis

A factorial experiment was designed in order to evaluate the individual effect of three factors (tempe-
rature, hydration, and mechanical preconditioning) on the mechanical and viscoelastic properties of
collagen gels. Each factor had two levels : temperature (23°C or 37°C), hydration (PBS or no PBS),
and mechanical preconditioning (PC or no PC). Therefore, this factorial experiment is constituted of
8 conditions of testing (Table 2.2). For each condition of each characterization, 5 to 8 samples were
analyzed. In order to consider the intrinsic variability of the samples and the random effect of the
day of preparation, a linear mixed model was chosen for the statistical analysis of the data. Statistical

analysis was performed with the open source software "R" (Development Core Team, 2011).
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FIGURE 2.3 — Example of a curve obtained from a stress relaxation test on a preconditioned collagen
gel in air at 23°C.

Environmental factors
Condition T H C
1 23°C | NoPBS | No PC
2 23°C | No PBS PC
3 23°C PBS No PC
4 23°C PBS PC
5 37°C | No PBS | No PC
6 37°C | No PBS PC
7 37°C PBS No PC
8 37°C PBS PC

Tableau 2.2 — Design of the experiments. A complete factorial experiment was used to estimate the
effects of temperature (T, 23 or 37°C), hydration (in a phosphate-buffered saline solution : PBS or
without : no PBS) and mechanical preconditioning (C, with : PC or without : no PC) on the mechanical
and viscoelastic properties of collagen gels.
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2.5 Results and Discussion

2.5.1 Mechanical Characterization

The effects of temperature, hydration, and mechanical preconditioning on the linear modulus of colla-
gen gels are shown in Figure 2.4. These environmental factors have a significant impact on the linear
modulus. Indeed, performing the tests at 37°C decreased the values of the linear modulus from 59 +
2 kPa when done at 23°C to 48 + 2 kPa, corresponding to a 19 % decrease (P < 0.001). The opposite
effect was noticed for the tests done either in PBS solution or in air : the linear modulus increased
from 49 4 2 kPa in air to 58 + 2 kPa in PBS solution, corresponding to an 18 % increase (P < 0.05).
Finally, mechanical preconditioning also led to a slight increase of the linear modulus. It is worth
noting that mechanical preconditioning did not improve the reproducibility of the measurements since

the variances are quite similar with or without the precycles prior to the test (data not shown).
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FIGURE 2.4 — Tensile linear modulus of ring-shaped collagen gels as a function of temperature (ex-
periments performed either at 23°C or 37°C), hydration (either with or without a PBS solution), and
mechanical preconditioning (either with or without mechanical preconditioning PC). Values are ex-
pressed as mean = standard error. Significance : *P < 0.05; **P < 0.01 ; ***P < 0.001.
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These results evidenced that temperature and hydration are critical parameters for the estimation of
a linear modulus from tensile tests. Consequently, performing tensile tests in different environments
can result in great differences in the estimation of the stiffness of the gels. For example, the linear
modulus is 46 £ 1 kPa when measured in PBS solution at 37°C, whereas this value is 59 4+ 3 kPa
when the test is done in PBS solution but at 23°C, which represents a difference of 28 % on the linear
modulus estimation. Therefore, in the perspective of using the collagen scaffold in the bioreactor,
the pseudophysiological conditions will be referred to as the aqueous saline solution at 37°C without
mechanical preconditioning. For a better understanding of the mechanisms involved as a function of
the conditions of testing, it is preferable to study the influence of these environmental factors on the
viscoelastic parameters of the gels. This will allow anticipation of the behavior of the collagen scaffold

subdued to mechanical constraints inside the bioreactor.

2.5.2 Stress Relaxation Test

Stress relaxation tests can provide information on how the studied factors influence the viscoelastic
properties of the hydrogels in the long term (e.g., for a period of time greater than a few seconds). The
relaxation processes are related to the physicochemistry of the stretched polymer, which can include
interactions between the polymer chains and types of side chains, as well as length and diameter of
the polymer chains. A relaxation time is related to each one of these processes. Considering that the
collagen gel is constituted of fibrils with a range of lengths, multiple relaxation times are expected.
The Weichert model has been previously used to explain stress relaxation of collagen gels (Shen
et al., 2011). It can be represented by a spring (elastic modulus of the spring Er;) and Maxwell
elements associated in parallel. Each Maxwell element i is composed of a spring (modulus E;) and a
dashpot (viscosity 7);) associated in series (Figure 2.5). Empirically, the present model composed of
two Maxwell elements was sufficient to fit these different relaxation times. Therefore, the relaxation

modulus Er (in kPa) can be expressed by the following expression :

t t
Eg(t) = EpL+E| X exp <—T1> +E xexp (_Tz> 2.1

where Eg; and E; (i = 1 to 2, in kPa) are, respectively, the elastic and the viscous moduli and 7; are
the relaxation times (i = 1 to 2, in s). The viscosity 7; of each Maxwell element can be calculated
according to the following equation : 1; = E; - 7; in kPa-s. When the relaxation terms are ordered
starting from the highest relaxation time to the smallest one (7] > 7,), the viscous moduli are ordered
starting from the smallest to the highest one (E; < E3), which is consistent with the fact that the main
relaxation processes occur very early during the relaxation as it can be observed in Figure 2.3. A mo-
lecular mechanism of the origin of the viscoelastic processes is proposed in Figure 2.6. At low strains
(region A), the collagen gel is composed of randomly oriented fibrils. In this region (the so-called "toe
region"), crimps in the collagen gel are being removed at the fibrillar and then at the molecular level.
The gel behaves as an uncoiling spring. The stiffness of the material in this region corresponds to the

elastic modulus Egy. In region B (the so-called "heel region"), collagen fibrils progressively become
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oriented in the direction of the tensile force F'. In region C, the maximal extension of collagen fibrils is
reached. Collagen fibrils slip past each other generating friction responsible for the viscous response
(Roeder et al., 2002; Freed and Doehring, 2005). If we simplify the system and consider the length
of collagen fibrils as a unique parameter of the relaxation processes, two main characteristic lengths
(« shorter chains » and « longer chains ») would generate two different relaxation processes with their
own amplitude E; and relaxation time 7;. These two factors, amplitude and relaxation time, would both
take place from the beginning of the relaxation, but the viscous process generated by friction between
«shorter chains » will be rapidly negligible compared to those induced by « longer chains ». In order to
understand the effect of an environmental factor on the viscoelastic properties of the gel, its influence
on the molecular interactions between the collagen fibrils should be considered. Hence, any factor that
will increase the molecular interactions between the collagen fibrils will induce an increase in E; and
T; because of the increased friction. This would lead to a more viscous response of the material to a

mechanical stress.

H1 M2

—>
~F

FIGURE 2.5 — Viscoelastic model constituted of a spring associated in parallel with two Maxwell
elements. A tensile force F is applied to this model. Ez; , n; , and E; are, respectively, the elastic
modulus, the viscosity, and the relaxation moduli associated with the model.
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FIGURE 2.6 — Proposed molecular mechanism involved during the collagen gel stretching when ap-
plying a tensile load F. Four regions can be identified : (A) «toe region » (low strains), (B) « heel
region » (nonlinear region), (C) linear region (small arrows symbolize friction), and (D) rupture of the
gel.

Effect of the Environmental Factors on the Viscosities

Viscosities of the gels 7; related to each relaxation process were calculated from the values of the
relaxation times 7; and the viscous moduli E; (Figure 2.7). Temperature drastically influenced the
viscosity of the gels. Hence, 1; decreased from 327 4 12 kPa-s, when measured at 23°C, to 231 + 16
kPa-s when the test was performed at 37°C, respectively (P < 0.001). This effect could be explained by
the fact that collagen fibrils offer less resistance to tension when temperature is increased due to two
main phenomena : a higher molecular mobility at 37°C compared to 23°C and the possible cission of
intramolecular links between collagen chains, such as hydrogen bonds or Van der Walls interactions
(Flory and Garrett, 1958; Xu et al., 2008).

Concerning the influence of PBS solution, two processes have to be considered : the plasticizing effect
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FIGURE 2.7 — Viscosities of ring-shaped collagen gels as a function of temperature (experiments
performed either at 23°C or 37°C), hydration (either with or without a PBS solution), and mechanical
preconditioning (either with or without mechanical preconditioning PC). Viscosities 17; and 1, are
extracted from the first and the second term of the second-decay exponential regression of stress-
strain relaxation curves obtained on collagen gels. Values are expressed as mean + standard error.
Significance : *P < 0.05; **P < 0.01 ; ***P < 0.001.

of water and the ionic strength of the solution. Because of a high dipolar moment, water molecules
break intra- and intermolecular dipole-dipole interactions as well as hydrogen bonding between pro-
tein molecules, creating hydrogen bonds with polar and charged groups such as -NH;, -OH, -COOH.
Therefore, water molecules increase chain mobility within the biopolymer, decreasing its viscosity
and stiffness (Matveev, 2000). The ionic strength has an opposite effect on chain motion. The ionic
strength of PBS solution (1X, IS = 171mM) is lower than the one of the gels (IS > 280 mM) ; thus,
the ionic strength of the gels in this saline solution may be lowered because of the osmotic pressure
that controls water in the gels. Electrostatic forces AF,; are closely related to ionic strength IS and
increase when IS decreases (AF,; o< exp(—IS)l/ 2) (Rosenblatt et al., 1992). As a consequence, if IS
decreases, electrostatic forces are stronger, the gels are more viscous, and therefore become stiffer.
Hence, 711 increased from 242 £ 19 kPa:-s when measured in air to 308 & 12 kPa-s when the test was
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performed in PBS solution, respectively (P < 0.001). This result evidences that the change in IS has a

more important effect on the viscosity of the gels than the plasticizing effect of water.

Interestingly, mechanical preconditioning had a significant effect on 7, since this parameter decrea-
sed from 16 £ 1 kPa-s to 10 &= 1 kPa-s when the test was performed without and with mechanical
preconditioning, respectively (P < 0.001). After mechanical preconditioning, collagen molecules are
preferentially aligned in the direction of the strength and in a stretched configuration. This is schema-
tically represented by the states B and C on Figure 2.6 where molecular frictions between collagen
fibrils contribute to the viscoelastic properties of the gels as they slip pass each other (Puxkandl et al.,
2002). Mechanical preconditioning may enhance the chains motion by disrupting some molecular in-
teractions. It should be noticed that only the viscosity extracted from the second term of (1) is affected
by the mechanical preconditioning. As discussed previously, the second term in the regression may be
related to the more rapid relaxation processes involving « shorter » collagen fibrils. As a consequence,
mechanical preconditioning may generate shorter polymer chains as a result of premature failure of

collagen fibrils.

Effect of the Environmental Factors on the Relaxation Times

The relaxation times obtained from the second-decay exponential regression were one magnitude in
difference, with the first and second processes of the viscous response relaxing within 26 s and less
than 1 s, respectively (Figure 2.8). Despite the changes in viscosity as a function of the conditions
of testing, no impact of the environmental factors could be identified. Therefore, the study of the
influence of these factors on the viscous moduli may allow a further understanding of the origin of

these changes.

Effect of the Environmental Factors on the Relaxation Moduli

The effects of temperature, hydration, and mechanical conditioning on the elastic and viscous moduli
are shown in Figure 2.9. An increase in temperature from 23°C to 37°C generated a decrease in £ and
E> from 12.9 + 0.6 kPa and 16.4 £ 0.6 kPa to 9.0 £ 0.6 kPa and 14 + 1 kPa, respectively (P < 0.001).
Performing the test in PBS resulted in a 44 % and 50 % increase in E| and E», respectively, versus
performing the test in air (P < 0.001). Mechanical preconditioning decreased the value of E> from
16.6 &+ 0.6 kPa to 13.3 £ 0.8 kPa which is consistent with the decrease in 7}, in the same conditions.
Therefore, the environmental factors had an important influence on the viscous moduli explaining the

variation of viscosity of the gels with the conditions of testing.

The same tendency is observed when considering the effects of temperature and hydration on the
elastic modulus Eg;, (Figure 2.9). Indeed, Eg; decreases from 11.1 4+ 0.6 kPa when measured at 23°C
to 7.8 £ 0.8 kPa when the test is performed at 37°C. Oppositely, Eg;, increases from 6.5 £ 0.5 kPa to
12.3 + 0.7 kPa in air and in PBS solution, respectively. Consequently, stiffness of the gels is decreased
with temperature whereas it is increased in the presence of PBS solution. As previously discussed, this

can be explained by the fact that temperature increases molecular mobility and disrupts some weak
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FIGURE 2.8 — Relaxation times of ring-shaped collagen gels as a function of temperature (experiments
performed either at 23°C or 37°C), hydration (either with or without a PBS solution), and mechanical
preconditioning (either with or without mechanical preconditioning PC). 7; and 7, are the relaxation
times of the gels considered in the viscoelastic model. Values are expressed as mean + standard error.
Significance : *P < 0.05; **P < 0.01 ; ***P < 0.001.

molecular interactions. PBS solution has a lower ionic strength, which results in stronger electrostatic

interactions lessening the molecular motion of collagen fibrils (Rosenblatt et al., 1992).

However, it should be noticed that the elastic modulus determined by relaxation tests (Figure 2.9) is
different from the one determined by tensile tests (Figure 2.4). For example, in PBS solution at 37°C,
the tensile linear modulus of collagen gels was 46 + 1 kPa whereas the elastic modulus estimated by
relaxation tests was 12 + 1 kPa. This difference indicates that the linear modulus previously deter-
mined by tensile tests was not only related to the elastic behavior of the gels but also to the viscous
response. A closer look at relaxation times clearly shows that most of the viscous processes relax after
around 30 s (11) (Figure 2.8). Therefore, the rate of the ramp, 5 %.s~!, for stretching during tensile
tests appears to be high. Nevertheless, this value was initially chosen in order to mimic the bioreactor
conditions. In order to be sure that this material would withstand the mechanical constraints in the

bioreactor without any rupture or plastic deformation, the elastic modulus needs to be considered.
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FIGURE 2.9 — Relaxation moduli of ring-shaped collagen gels as a function of temperature (expe-
riments performed either at 23°C or 37°C), hydration (either with or without a PBS solution), and
mechanical preconditioning (either with or without mechanical preconditioning PC). Egy , E; , and
E, are, respectively, the elastic and the viscous moduli of the gels considered in the viscoelastic mo-
del. The sum of all 3 moduli is the instantaneous linear modulus Eg(0) at a strain of 10 %. Values are
expressed as mean = standard error. Significance : *P < 0.05; **P < 0.01 ; ***P < 0.001.

This is a crucial parameter to assess because it allows for the evaluation of the stiffness of the scaf-
fold. The determination of the elastic modulus of the gels would require stretching the samples in
their elastic range of strains, which is very narrow, or stretching them in quasi-static conditions which
means at an infinitely low rate. In this context, relaxation tests are an interesting alternative to tensile

tests regarding the estimation of the elastic modulus.

Combined Effects of the Environmental Factors on the Viscoelastic Parameters

Statistical analyses allowed for the evaluation of the combined effects of the environmental factors and
showed that the effects are magnified when two factors are combined. Indeed, the decrease in the elas-
tic modulus with temperature is even more important when this factor is interacting with the variation

of hydration (-55 %, P < 0.05) or mechanical preconditioning (-70 %, P < 0.01) whereas mechanical
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preconditioning alone has no notable effect on the viscoelastic parameters of the gels. Similarly, the
decrease in viscosity with temperature is also more important when this factor is interacting with the
variation of hydration (-66 %, P < 0.01 for 1n;) or mechanical preconditioning (-66 %, P < 0.01 for
12). Hence, E; underwent a 53 % decrease when measured in air at 23°C versus in PBS solution at
37°C. Performing the test at 23°C without mechanical preconditioning versus at 37°C with mechani-
cal preconditioning caused a 75 % decrease on E, whereas temperature alone was responsible for a
15 % decrease only (2.9). Therefore, mechanical preconditioning and aqueous saline solution appear

to improve heat transfer facilitating the increase in molecular motion due to temperature.

2.6 Conclusion

The aim of this work was to evaluate the effects of temperature, hydration, and mechanical precondi-
tioning on the elastic and viscoelastic properties of collagen gels. It was shown that all three factors
have a significant effect on both elastic and viscous components of collagen gels’ mechanical proper-
ties. Therefore, we conclude that mechanical tests of collagen scaffolds prior to their use and conti-
nuous evaluation in bioreactors should be tested in a pseudophysiological environment consisting of

a bath with PBS solution at 37°C without any mechanical preconditioning.

Viscous processes are involved when tensile tests are performed at a strain rate representative of the
mechanical stresses that are established in the bioreactor which impede the measurement of the elastic
modulus. Consequently, relaxation tests appear to be more appropriate for the mechanical characteri-
zation of collagen gels in the perspective of their use for vascular tissue regeneration, since viscosity

and viscous and elastic moduli can be accessed with this technique.

In the future, the preparation of collagen scaffolds should be optimized in order to reach appropriate
mechanical properties assessed in the environment previously described. This optimization must not
alter the biological performances of the scaffold. The pseudophysiological conditions will allow mea-

suring the contribution of the cells to the overall mechanical properties of the constructs.
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3.1 Résumé

Les matériaux synthétiques sont reconnus pour engendrer des complications cliniques telles que de
I’'inflammation, de la sténose, et des infections lorsqu’implantés en tant que substituts vasculaires.
Le collagene est utilisé pour une large gamme d’applications biomédicales et il se présente alors
comme une alternative aux matériaux synthétiques a fort potentiel de par sa biocompatibilité intrin-
seque (faible caractere antigénique, peu de réponse inflammatoire et cytotoxique induites). Cependant,
les propriétés mécaniques limitées des gels de collagéne et la difficulté a les manipuler freinent leur
utilisation en tant que matériau d’échafaudage pour le génie tissulaire vasculaire. Par conséquent, la
démarche associée a ce travail s’articule tout d’abord autour de la conception de gels de collagéne
cellularisés possédant une géométrie tubulaire et ensuite autour de la réorganisation de la matrice de

collagene afin de construire des tissus suffisamment résistants pour étre manipulés.

La stratégie décrite ici est basée sur I’assemblage direct du collagéne et de cellules musculaires lisses
(construction) dans une géométrie cylindrique 3D par une technique de moulage. Ce processus néces-
site une période de maturation, pendant laquelle les constructions sont cultivées dans un bioréacteur en
conditions statiques (sans contrainte mécanique dynamique externe appliquée) pendant une ou deux
semaines. Le "bioréacteur statique" fournit aux constructions un environnement stérile contr6lé (pH,
température, échange de gaz, apport de nutriments et élimination des déchets). Tout au long de la
culture, 1’épaisseur de la paroi des échantillons fut mesurée afin de suivre le remodelage cellulaire
de la matrice, et la consommation de glucose ainsi que la production de lactate furent mesurées afin
de suivre I’activité métabolique des cellules. Finalement, les propriétés mécaniques et viscoélastiques
furent évaluées sur ces constructions tubulaires. Dans ce but, des protocoles spécifiques ainsi qu’un
savoir-faire particulier (manipulation, fixation, travail en environnement hydraté, etc.) ont été déve-

loppés pour caractériser ces équivalents de tissus.
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3.2 Short abstract

In this work, we present a technique for the rapid fabrication of living vascular tissues by direct
culturing of collagen, smooth muscle cells and endothelial cells. In addition, a new protocol for the

mechanical characterization of engineered vascular tissues is described.

3.3 Long abstract

Synthetic materials are known to initiate clinical complications such as inflammation, stenosis, and
infections when implanted as vascular substitutes. Collagen has been extensively used for a wide
range of biomedical applications and is considered a valid alternative to synthetic materials due to its
inherent biocompatibility (i.e., low antigenicity, inflammation, and cytotoxic responses). However, the
limited mechanical properties and the related low hand-ability of collagen gels have hampered their
use as scaffold materials for vascular tissue engineering. Therefore, the rationale behind this work
was first to engineer cellularized collagen gels into a tubular-shaped geometry and second to enhance

SMCs-driven reorganization of collagen matrix to obtain tissues stiff enough to be handled.

The strategy described here is based on the direct assembling of collagen and smooth muscle cells
(construct) in a 3D cylindrical geometry with the use of a molding technique. This process requires
a maturation period, during which the constructs are cultured in a bioreactor under static conditions
(without applied external dynamic mechanical constraints) for one or two weeks. The "static bioreac-
tor" provides a monitored and controlled sterile environment (pH, temperature, gas exchange, nutrient
supply and waste removal) to the constructs. During culture period, thickness measurements were
performed to evaluate the cell-driven remodeling of the collagen matrix, and glucose consumption
and lactate production rates were measured to monitor the cells metabolic activity. Finally, mechani-
cal and viscoelastic properties were assessed for the resulting tubular constructs. To this end, specific
protocols and a focused know-how (manipulation, gripping, working in hydrated environment, and so

on) were developed to characterize the engineered tissues.

3.4 Keywords

Collagen, cell culture, 3D constructs, vascular tissue engineering, bioreactor, mechanical characteri-

zation.
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3.5 Introduction

Vascular tissue engineering envisions different strategies aimed at the fabrication of engineered ves-
sels, including grafts based on synthetic scaffolds, cell sheet-based tissue-engineered blood vessels
(TEBVs), and extracellular matrix (ECM) components-based TEBVs. Among these approaches, syn-
thetic polymers exhibit good mechanical properties, but share a common drawback as they lack bio-
activity (Kim et al., 1999). The cell sheet-based method allows the production of engineered vascular
substitutes with high mechanical properties, but the time required to produce such grafts is approxi-
mately 28 weeks (L'Heureux et al., 2007). Natural biopolymers of the ECM, such as collagen, elastin,
fibrin (Syedain et al., 2011) or a combination thereof, remain the gold standard materials for tissue
engineering scaffolds. This is primarily for the reason that these materials possess a generally good
biocompatibility while being able to induce functional cellular responses (Lee et al., 2001a; Couet
et al., 2007). Among these biopolymers, type I collagen is one of the most abundant and predominant
load-bearing protein of the ECM in many tissues such as skin, blood vessels and tendons. Extensive
work has been conducted on the mechanical properties of collagen (Christiansen et al., 2000; Eppell
et al., 2006; Lai et al., 2012), but there have been only a few studies on cellular remodeling of collagen
gels during static maturation. Cellular remodeling refers to the structural modifications of the collagen
matrix induced by cells that could affect the stability of the collagen fibrils network (Seliktar et al.,
2001). As a natural scaffold, relatively large quantities of type I collagen can be isolated, sterilized
and stored from different sources such as rat-tail tendons (Rajan et al., 2006). Understanding cellular
interactions with collagen and the related overall mechanical behaviors of the cellularized collagen
scaffolds (constructs) is an essential step for the construction of tissues. Collagen-based TEBVs can
be processed by directly mixing cells with collagen during gel preparation and further molded into
specific shapes such as tubular and planar (Kumar et al., 2013). Vascular cells inside the gels proli-
ferate and remodel type I collagen (Li et al., 2003). Thus, this method bypasses the need for specific
macroporosity that represents one of the significant issues in the development of scaffolds for tissue
engineering applications. However, the major drawbacks of collagen gels are their low mechanical

properties compared to synthetic materials (Badylak et al., 2009).

In this study, a viable tissue with homogenous distribution of cells was engineered by direct mixing
of collagen with cells in a one-step process. "Static bioreactors" were used for the 1- or 2-weeks
of static maturation of the cellularized collagen gels (without applied external dynamic mechanical
constraints). During the culture, collagen matrix remodeling occurred, thus providing structural rein-
forcement to the constructs. Furthermore, these constructs were ready to be transferred to a rotating-
wall bioreactor and a homogenous endothelium was achieved. In addition, in this work a specific
mechanical testing protocol is also proposed to provide an appropriate novel approach in characteri-

zing the mechanical properties of tubular soft tissues.

In summary, this work presents a method for the in vitro rapid fabrication and maturation of vascular

tissues that are strong enough to be handled not only for biological and mechanical characterizations,
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but also for further mechanical conditioning in a dynamic bioreactor, which is considered a crucial

step in the regeneration of tissues.

3.6 Protocol

1. Fabrication and assembly of the static bioreactor
1.1. Fabrication of the reservoir
1.1.1. Prepare 50 mL centrifuge tubes as a culture medium reservoir for the bioreactor.

1.1.2. Make two ports by drilling two 5 mm diameters holes at 20 mm from the bottom and
the top of the reservoir, respectively. Then insert two luer fittings in 5 mm length silicone
tubes. Press-fit these luer fittings through the holes, and seal all the connections with medical

grade silicone glue.

1.1.3. Insert a 0.22 um filter into the upper port of the reservoir (Figure 3.1, a).

A. Reservoir B. Mandrel-equipped cap C. Gauze-grip
Profile view
Filters
§: / \ I Stoppers
= 1
E_ Tube1 Tube2  Gauze
§_ / Mandrel
= Ventilated /
E cap Tube3
E_ Front view
\ Septum
2cm

FIGURE 3.1 — Components of the static bioreactor. The static bioreactor consisted of a modified 50 mL
centrifuge tube (A) and a mandrel-equipped cap (B). The tube served as medium reservoir, and was
equipped with a port for a 0.22 um filter, for the gas exchange, and a septum, for the medium sampling
and changing. A mandrel present in the ventilated cap allowed the fabrication of constructs in tubular
shape. The gauze-grips (C) were designed and fabricated to support the gelation of the constructs over
the mandrel. Moreover, these grips allowed the constructs to be handled after the static maturation and
to be fixed to the mechanical apparatus. The external diameter of the mandrel was 4.7 mm.

1.1.4. Insert a luer septum into the lower port of the reservoir (Figure 3.1, a).

85



86

1.2. Mandrel-cap assembly

1.2.1. Drill a 4.5 mm diameter hole at the center of the ventilated cap of the reservoir tube

without damaging the filter membrane that covers the aerating holes.
1.2.2. Prepare a stir bar (diameter = 4.5 mm, length = 100 mm) as a mandrel for the construct.

1.2.3. Prepare two silicone conical stoppers (length = 10 mm, middle hole diameter = 4.5

mm).

1.2.4. Assemble the mandrel and the cap (mandrel-cap complex) as described in Figure 3.1,
b.

1.2.4.1. Press-fit the mandrel into the hole. Insert the 2 stoppers over the mandrel so that
the cap is fitted between them. Adjust the position of the mandrel so that its useful length

is 78 mm.

1.2.4.2. Apply a primer and then medical grade silicone glue to the surfaces that will be
in contact before joining the cap and the silicone conical stoppers together. Remove the

excess glue on the cap.
1.2.5. Let it dry at room temperature for 1-3 days.
1.3. Fabrication of the gauze-grips

1.3.1. Prepare 3 silicone tubes (tubel : inner diameter = 6.4 mm, length = 5 mm ; tube?2 :

diameter = 6.4 mm, length = 10 mm, and tube3 : diameter = 3.1 mm, length = 12 mm).
1.3.2. Assemble the gauze-grips as described in Figure 3.1, c.

1.3.2.1. Cut tubel longitudinally, and open it over tube2. Stick them together with the

silicone glue.

1.3.2.2. Cut sterile surgical gauze to 5 cm x 7 cm sheet, and then roll tightly the gauze
over the tube 3 along the longest side of the gauze. Insert the tube 1-tube 2 complex over

the gauze.

1.3.2.3. Add silicone glue to stick together the gauze, the tube 1-tube 2 complex and the
tube 3. Cut the gauze at a length of 8 mm.

1.4. Assembly and Sterilization
1.4.1. Assemble the mandrel-cap complex and the gauze-grips as described in Figure 3.2.

1.4.1.1. Coat the mandrel with medical grade grease (Figure 3.2, a). Place the gauze-
grips over the mandrel (Figure 3.2, b). Distance the grips at fixed value of 35 mm from

each other.



Tubular

mold
Gauze-grips
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Mandrel- | 35mm _E Housing-mold
cap T > b T > E complex
complex v E /
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FIGURE 3.2 — Assembling of the static bioreactor. Assembling phases of the bioreactor before the
sterilization. The gauze-grips were mounted on the mandrel (A) at a fixed distance. A mold was
inserted (B) and tightly fixed to the silicone stopper (C). The external diameter of the mandrel was 4.7
mm.

1.4.1.2. Prepare a tubular mold by removing the bottom part of a 10 mL syringe using a
table saw (final length = 8 mm) (Figure 3.2, b).

1.4.2. Insert the mold over the gauze grips-equipped mandrel-cap assembly (housing-mold

complex), snap-fitting the mold on the silicone stopper (Figure 3.2, c).
1.4.3. Autoclave the reservoir and the housing-mold complex.

Note : Be careful to hold on the silicone stopper tightly when inserting the mold to avoid its

detachment.
2. Engineering SMCs-collagen gel-based constructs and static maturation
2.1. Engineering constructs

2.1.1. Expand porcine aortic smooth muscle cells (pSMCs) in 175 ¢m? culture flasks filled
with 20 mL of complete culture medium consisting of Dulbecco’s Modified Eagle Medium

supplemented with 10 % (v/v) porcine serum (PS), 10 % (v/v) fetal bovine serum (FBS), 1
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% (v/v) penicillin-streptomycin (pen-strep).

2.1.2. At = 90 % confluence, detach pSMCs (passage 2-4) by removing the culture medium
from the flask of pSMCs, adding 5 mL of trypsin solution (1X in phosphate-buffered saline
solution, PBS), and incubating for 10 min (T = 37°C, 5 % CO,, 100 % humidity).

2.1.3. Resuspend the pSMCs at a concentration of 4x10° cells/mL in complete culture me-

dium.
2.1.4. Prepare collagen solution as previously described (Rajan et al., 2006).
2.1.4.1. Extract and collect collagen bundles from rat-tail tendons in a PBS solution.

2.1.4.2. Transfer the collagen fibers subsequently into acetone (5 min), isopropanol 70
% (v/v) (5 min) and acetic acid (0.02 N, 48 h, 4°C) solutions.

2.1.4.3. Blend the viscous solution and freeze at -20°C for 3 days.
2.1.4.4. Lyophilize the frozen solution to obtain collagen sponges.

2.1.4.5. Solubilize the collagen sponges into acetic acid solution (0.02 N) at a concentra-

tion of 4 g/L and centrifuge at 29581 g force for 45 min.

2.1.4.6. Sterilize the collagen solution through dialysis process against subsequent so-
lutions of acetic acid (0.02 N, 1 h), chloroform 1 % (v/v, 1 h) and acetic acid (0.02 N,

sterile solution changed every 2 days for 1 week).
2.1.4.7. Collect the sterile collagen solution (4 g/L) in a sterile cell culture hood.
2.1.5. Prepare cellularized collagen gels as shown in Figure 3.3.

2.1.5.1. Prepare 50 mL of sterile buffer solution by mixing 35 mL of DMEM (5X), 4 mL
of HEPES (1 N), 3 mL of NaOH (1 N) in 8 mL of sterile deionized water.

2.1.5.2. Prepare cells and collagen gel mixture by mixing 50 % (v/v) of sterile collagen
solution (4 g/L of acetic acid 0.02 N) with 25 % (v/v) of buffer solution and 25 % (v/v)

of the suspension of pSMCs in complete culture medium.
2.1.6. Measure the pH of the mixture and ensure that it is between 7.0 and 7.4.

2.1.7. Pour gently 9 mL of cells-and-collagen mixture into the above mentioned housing/mold

complex (Step 1.4.3., Figure 3.3, a-b).
2.1.8. Let it gel at room temperature for 1 h under the cell culture hood (Figure 3.3, b).
2.2. Maturation in static bioreactor

2.2.1. Remove the mold (Figure 3.3, c¢) and transfer carefully the construct into the reservoir,
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FIGURE 3.3 — Fabrication of the constructs in sterile conditions. The cells and collagen mixture was
poured into the housing-mold complex (A), and let gel for 1 h at room temperature (B). Afterwards,
the mold was removed (C), the static bioreactor was assembled (D) and transferred inside a reservoir
for the static maturation of the construct in incubator (T = 37°C, 5 % CO;, 100 % humidity). The
external diameter of the mandrel was 4.7 mm.

containing 35 mL of culture medium (Figure 3.3, d).

2.2.2. Incubate the construct (T = 37°C, 5 % CO,, 100 % humidity) in vertical position for

1 or 2 weeks of static maturation.

2.2.3. Install a web camera (sealed in order to ensure insulation) inside the incubator in front

of the construct.

2.2.4. Change the culture medium every 2 days by aspirating the old medium from the luer
septum port and re-filling the reservoir with an equivalent amount of fresh culture medium.

2.3. Measurement of thickness and metabolic activity of SMCs-collagen gel-based constructs

during static culture

2.3.1. Place the scanning laser interferometer into the cell culture hood and flip it from the

vertical to the horizontal position using a spirit level.

2.3.2. Transfer the bioreactor into the cell culture hood and remove the construct from the

reservoir.

2.3.3. Transfer the construct (still mounted on the mandrel) into the pathway of the laser
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beam, and place it strictly orthogonally with respect to the beam axis (as shown in Figure
3.4).

Laser beam pathway Construct Shadow Screen

\ 1 1
\ \

Laser emitter Laser detector

FIGURE 3.4 — Measurement of the thickness/external diameter of the constructs. A laser scanning
interferometer was used to perform the measurement of the external diameters of the constructs. The
construct was placed into the pathway of the laser beam and generated a shadow. The width of the
shadow, corresponding to the external diameter of the construct, was then measured and displayed on
the screen.

2.3.4. Read the value displayed on the screen of the scanning laser interferometer, corres-

ponding to the external diameter of the construct.

2.3.5. Calculate the wall thickness of the construct based on its external and internal diame-

ter (i.e. the mandrel diameter).

Note : Repeat the Steps 2.3.1. to 2.3.5. every hour for the first 12 hours and then every 24

hours.

2.3.6. Use 1 mL of the old culture medium (sampled when changing the culture medium,
Step 2.2.4.) for measuring the lactate and glucose concentrations with the blood gas analyzer.

2.3.7. Use 1 mL of the fresh culture medium as a baseline level for the glucose and lactate

concentrations measurements (Engbers-Buijtenhuijs et al., 2006).

Note : Repeat the Steps 2.3.6. and 2.3.7. every 2 days after culture medium changing.
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2.4. Construct harvesting for further mechanical and biological characterizations

2.4.1. After 1 or 2 weeks of static maturation period, transfer the static bioreactor into the

cell culture hood.

2.4.2. Transfer gently the mature construct from its mandrel (Supplementary Video 1) to
a 100 mm diameter Petri-dish containing 40 mL of fresh culture medium (Figure 3.5 and

Figure 3.7, a).

B.

FIGURE 3.5 — Morphological appearance of the harvested construct. (A) Right after gelation and (B)
after cells-driven remodeling during static maturation for 2 weeks.

3. Mechanical characterization of the constructs in the longitudinal and circumferential directions

3.1. Install the experimental set-up consisting of the micromechanical tester equipped with a 5

or 10 N load cell and a bath containing PBS at 37°C to keep the samples at pseudo-physiological
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conditions (Figure 3.6).

Pump Construct Micromechanical tester
_\ \ d

/ \

Heating system Bath containing PBS at 37°C

FIGURE 3.6 — Experimental set-up for mechanical characterizations. It consisted of the micromecha-
nical tester equipped with a 5 or 10 N load cell and a bath containing PBS at 37°C to keep the samples
in pseudo-physiological conditions.

3.2. Balance the load cell and the extensometer.

Note : Balancing is a function integrated into the micromechanical tester consisting in resetting
the displayed extension value and the displayed load value while no sample is mounted onto

the machine. This function allows defining the reference for both measurements.
3.3. Mounting the tubular constructs onto the mechanical apparatus : longitudinal direction

Note : Perform longitudinal fatigue tests directly on the entire tubular constructs. Use in-house-
built gripping devices to connect the gauze grips of the constructs to the load cell and to the
base of the PBS bath.
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3.3.1. Mount the tubular construct onto the gripping devices (Figure 3.7, b), following the

harvesting procedure (Section 2.4.).

A. Sample harvesting B. Sample preparation C. Fixation to the mechanical set-up

Longitudinal s = -
direction

ICircumferentia Sample collected in a Petri Sample tested in a bath
direction dish containing culture containing PBS at 37°C
medium

FIGURE 3.7 — Sample preparation for mechanical characterizations. Sample harvesting (A) and pre-
paration (B) for fatigue tests performed in the longitudinal and the circumferential directions (C). The
external diameter of the mandrel was 4.7 mm.

3.3.2. Wrap the gripping devices and the gauze grips together with Teflon tape to prevent
any slipping of the gauze grips during the test. Mount the sample onto the micromechanical

tester (Figure 3.7, ¢).

3.4. Mounting the ring-shaped constructs onto the mechanical apparatus : circumferential di-

rection

Note : Perform circumferential fatigue tests on ring-shaped specimens sectioned from the tubu-

lar constructs. Use two stainless steel bars as grips to hold the specimens.

3.4.1. Mount the tubular construct onto a plastic pipe as a support marked with 5 mm gaps

(Figure 3.7, b), following the harvesting (Section 2.4.).
3.4.2. Cut 10 mm rings from the tubular construct.
3.4.3. Measure the length of the specimen using a vanier caliper for the further analyses.

3.4.4. Mount the ring-shaped specimen onto the stainless steel bars of the micromechanical

tester (Figure 3.7, ¢). Make sure to place the specimen at the center of the bars.
Note : The plastic pipe in the Step 3.4.1. and a cutting system as shown in Figure 3.7, b are

used to avoid any damage to the construct during cutting.

3.5. Fatigue test on constructs in the longitudinal or circumferential direction
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3.5.1. Stretch the construct to its initial gauge length.

3.5.2. Maintain the construct in this position for 10 minutes in pseudo-physiological envi-

ronment.

3.5.3. Apply 10 % cyclic strain of the initial gauge length (30 cycles) to the construct at 5

%.s~! strain rate.
3.5.4. Repeat Step 3.5.3. at incremental steps of 10 % cyclic strain until failure of the sample.

Note : The use of the pseudo-physiological environment requires taking into account the
buoyancy and the inertia of the gripping system that affect the measurement of the applied
load.

3.5.5. Record the background as follows :
3.5.5.1. Move the load frame to the initial gauge length.

3.5.5.2. Repeat the Steps 3.5.3. and Step 3.5.4. without any sample mounted, and keeping
the gripping devices connected to the load cell (only 1 cycle is required).

4. Luminal endothelialization of constructs

Note : After following the harvesting protocol (Section 2.4.), the constructs withstand handling to

be mounted in the rotating-wall bioreactor for the further endothelialization.
4.1. Rotating-wall bioreactor design

4.1.1. Drill a 4.5 mm diameter hole at the center of the ventilated cap of the reservoir tube

without damaging the filter membrane that covers the aerating holes.

4.1.2. Press-fit a mandrel (diameter = 4.5 mm, length = 40 mm) into the hole and fix the

mandrel as described in Step 1.1.2.

4.1.3. Prepare two C-shaped silicone support for the construct external diameter = 14 mm ;

internal diameter = 8 mm).

4.1.4. Position a rotating motor in one end of the rotating-wall bioreactor and a bearing on
other end (Figure 3.8, b).

4.2. Lumen endothelialization

4.2.1. Expand human umbilical vein endothelial cells (HUVECs:) in 25 cm? culture flasks
with 5 mL of M199 culture medium supplemented with 10 % (v/v) PS, 10 % (v/v) FBS, 1
% (v/v) pen-strep in Petri dish inside an incubator (T = 37°C, 5 % CO,, 100 % humidity)
till 90 % confluence.



Rotating Rotating-wall Construct C-shaped silicone
motor bioreactor / support
\ \ / 2

B.

FIGURE 3.8 — Rotating-wall bioreactor. (A) The tubular constructs were assembled in the center of
the reservoir with the help of c-shaped silicone support. Both of the extremities of the construct were
closed to avoid any leakage of the HUVECs solution. (B) The constructs were cultured in incubator
(T =37°C, 5 % CO,, 100 % humidity) in rotation at 4.02x10~> g force for 2 days.

4.2.2. Prepare 1.5 mL of the protein coating solution per construct required for optimal cell
adhesion by diluting the concentrate protein mixture to 10.5 ng/mL in serum-free endothelial

cell culture medium.
4.2.3. Measure the length of the construct using a vernier caliper.

4.2.4. Calculate the luminal volume V and the luminal area A of the constructas : V = %ﬁDl-zn
and A = 7D;,L respectively (where Din is the inner diameter corresponding to the mandrel

diameter, and L is the length of the construct).

4.2.5. Position the construct at the center of the reservoir following the harvesting procedure
(Section 2.4.). Use C-shaped silicone support to fix the construct at both ends to the reservoir
(Figure 3.8, a).
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4.2.6. Fill the reservoir with 35 mL of culture medium.

4.2.7. Fill 75 % of the calculated luminal volume of the construct (V) with the protein coa-
ting solution prepared in Step 4.2.2.. Close both of the extremities of the construct to avoid

any leakage of the protein coating solution (Figure 3.8, a).
4.2.8. Assemble the rotating-wall bioreactor system inside the cell culture hood.

4.2.9. Start the rotation of the bioreactor at 4.02x10~> g force for 1 h to allow the luminal

coating as shown in Figure 3.8, b.

4.2.10. Open the upper extremity of the construct and aspirate the protein coating solution

from the lumen.

4.2.11. Detach HUVECs (passage 2-3) by removing the culture medium from the flask of
HUVECs and adding 3 mL of the trypsin solution (1X in PBS). Incubate for 5 min (T =
37°C, 5 % CO,, 100 % humidity).

4.2.12. Resuspend the HUVECs at a concentration of 4x10° cells/mL in supplemented M199

culture medium.

4.2.13. Inside the cell culture hood, seed HUVECs into the lumen of the construct with a
density of 1000 cells/cm? (Cheung, 2007). Close the upper extremities of the construct to
avoid any leakage of the HUVECsS solution.

4.2.14. Incubate the constructs (T = 37°C, 5 % CO,, 100 % humidity) hosted into the
rotating-wall bioreactor (Figure 3.8, b) and culture for 2 days at a constant rotation of
4.02x10-5 g force.

4.2.15. Harvest the construct after 2 days of culture in sterile conditions and prepare it for

further biological characterization as described in 2.4..

3.7 Representative results

This work describes the fabrication of engineered tubular collagen-based constructs containing vascu-
lar cells. Already after 1 h of early gelation, cells-and-collagen mixture was directly assembled in a 3D
tubular geometry, with the external diameter equal to the diameter of the corresponding mold (around
14 mm). All along static maturation, measurements revealed the rapid reduction of the external dia-
meter of the tubular cellularized structures, as shown in Table 3.7. The diameter of the cellularized
collagen gels shrunk of about 60 % of its initial value after 1 day of static culture, and of almost
85 % within 7 days (Supplementary Video 2). SMCs within the constructs are responsible for the
observed shrinking and the related mechanical reinforcement, as this phenomenon does not occur in
non-cellularized collagen scaffolds. Note that no gradient of any type (thermal, biochemical, mecha-

nical, or others) was applied. The cells-driven contraction resulted in a material with greater collagen
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density that could be handled and subdued to mechanical solicitations (Supplementary Video 3 and 4).

H Time Thickness (mm) \ Contraction H

Oh 4.83+0.02 0+0%

2h 4.26+0.02 12+0 %

4h 4.214+0.03 13+1%

6h 4.06+0.10 164+2 %

12h 3.16+0.07 35+1%
l1day | 2.08+0.11 57+2 %

1 week | 0.68 £0.07 86+ 1%

2 weeks | 0.36 £0.00 93+0 %

Tableau 3.1 — Rapid contraction of construct diameter during the static maturation. Wall thickness of
the constructs and the contraction rate as a function of time of static culture. Contraction was measured
by determining the external diameter of the tubular constructs with a scanning laser interferometer
(Series 183B, LaserMike 136). After 24 h, the constructs contracted to 57 +2 % of their molded
dimensions. Data are expressed as mean + SD (n = 3). The presence and the activity of living smooth
muscle cells was the only responsible for such major changes.

To relate the cells-driven remodeling to the overall mechanical and viscoelastic properties, fatigue
tests were performed on the constructs (Supplementary Video 4 and 6). These tests consisted in cy-
cling the constructs (30 times) at different constant strains (10, 20 and 30 % of initial gauge length)
and to record the stress as the response of the constructs to the mechanical solicitation over time.
The representative results for one construct are shown in Figure 3.9. The construct withstood higher
stresses in the longitudinal direction (75 kPa) than in the circumferential direction (16 kPa) when sub-
jected to the same strain range (30 % strain). Meanwhile, at each cycle, the stress peak value reached
for the targeted maximum strain decreased over time. This behavior is typical of the high viscoelastic

properties exhibited by these collagen-based constructs.

The biological activity of the cellularized constructs was assessed during static maturation. Hence, me-
tabolic activity of SMCs was evaluated by measuring the glucose consumption and lactate production
during static culture. Culture medium was sampled every 2 days and glucose and lactate concentra-
tions were measured using a blood gas analyzer. The constant increase in glucose consumption and
lactate production combined to the important shrinking of the constructs, attest the SMCs activity all

along static culture (Figure 3.10).

The increased mechanical stability due to the cell-driven remodeling allowed the manipulation of the
constructs and the subsequent endothelialization process. Masson’s trichrome staining performed on
the endothelialized constructs showed a highly homogenous endothelium. SMCs exhibited a spindle-

like shaped morphology and appeared homogenously dispersed through the wall, while HUVECs
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FIGURE 3.9 — Mechanical characterizations. Results of fatigue tests performed on constructs in lon-
gitudinal (A) and circumferential (B) directions after cell-driven remodeling.
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FIGURE 3.10 — Metabolic activity of SMCs within the collagen gels. Measurements of glucose
consumption rate and lactate production rate were performed with the blood gas analyzer every 2
days, after the culture medium changing. Fresh culture medium was used as a baseline level for the
glucose and lactate concentrations measurements.

appeared well spread in the luminal side (Figure 3.11).

FIGURE 3.11 — Lumen endothelialization. Histological images of the radial cross-sections of tubular
constructs. Masson’s Trichome staining of tubular constructs cultured statically for 1 week (A) and 2
weeks (B). H & E staining of a tubular construct (C).

3.8 Discussion

Among the community of vascular tissue engineers, tremendous efforts have been done to reproduce

the tunica media layer responsible for the mechanical stability of blood vessels (Seifu et al., 2013).
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Since the pioneering work of Weinberg and Bell (Weinberg and Bell, 1986), collagen has been widely
used as a scaffold for vascular tissue engineering because of its biocompatibility, non-immunogenic
properties and availability. However, the use of collagen represents a big challenge for researchers,
as this material is not easy to handle, due to the intrinsic lack of mechanical stiffness. Manipulations

during scaffold preparation may damage the scaffolds, compromising them for further use.

The technique described in this work allows : 1) to engineer cellularized collagen gels into a tubular-
shaped geometry ; ii) to engineer biological tissues strong enough to be handled after a short sta-
tic maturation period (1 or 2 weeks); iii) to assess mechanical and viscoelastic properties of such
tubular-shaped biological tissues in 2 directions. Cells in the gel play a key role in the collagen ma-
trix remodeling. During the maturation period, contractile SMCs led to the compaction of the gels
yielding a construct with higher mechanical stability that could be assessed in the longitudinal and
circumferential directions. Afterwards, HUVECs seeded in the luminal side of the constructs genera-
ted a homogenous and viable endothelium, thus demonstrating the suitability of the collagen gels for

vascular tissue engineering applications.

The bioreactor described in this work for the fabrication of the static maturation of the construct was
specifically designed to provide an optimal environment for cells maturation. In addition, the devices
developed for the characterization of the mechanical and viscoelastic properties of the constructs were
designed with the aim to reduce any potential damage inherent to the manipulation of such delicate
materials. Hence, the static bioreactor was equipped of a 0.22 um filter and a filter membrane on the
cap (Step 1.1.2, Figure 3.1, a and b) that allowed gas exchange between culture medium inside the
reservoir and the incubator, while keeping a sterile culture environment. The luer septum at the bottom
was used as a port for culture medium sampling and changing during static culture. Some critical
steps have to be considered during construct fabrication and characterizations. All the manipulations
(performed in the Step 2.1.1. and in the subsequent steps) that might alter the sterility of the system
were performed in a sterile biological hood. Cells and collagen gel mixture preparation was handled
on ice in order to delay the gelation process (Steps 2.1.4. to 2.1.7.). At Step 2.1.7., any air-bubbles
entrapped in the mixture prior to gelation are potential stress concentration areas that can compromise
the stability of the constructs. Therefore, removal of such air-bubbles requires slightly shaking the
assembly or using medical vacuum for 3 min for degasing in sterile conditions. Finally, the grips
were specifically designed for maintaining the axis of the mandrel central in the tubular mold during
gelation and for allowing delicate manipulation of the constructs during harvesting (removal of the
mandrel, Section 2.4., for endothelialization, and for facilitating the mounting onto the mechanical

system (longitudinal tests)).

The present protocol proposes an original easy-to-process alternative approach of reinforcement of
collagen gels constructs based on the natural inherent contractile potential of SMCs. Common tech-
niques of collagen matrices reinforcement involve the use of physical and chemical crosslinking agents
that can have deleterious effects on cells-matrix interactions (Meghezi et al., 2011; Tirella et al., 2012;

Madhavan et al., 2011). The fabrication technique presented in this work allows directing this cells-
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driven remodeling process to yield a tissue-engineered construct with targeted mechanical properties

without any physical or chemical treatment.

Characterization of mechanical and viscoelastic properties of hydrated collagen gels is a great chal-
lenge. In this perspective, the present protocol describes an original simple and efficient method for
assessing the mechanical properties of tubular soft tissues. This characterization can be performed
not only in the circumferential direction, but also in the longitudinal direction, directly on the whole
tubular structure. During mechanical characterization, temperature, aqueous environment, pH and io-
nic strength are some of the environmental factors that are known to drastically affect the mechanical
behavior of biological tissues (Meghezi et al., 2012). Hence, the present work suggests an original
set-up and protocol for the mechanical characterization of biological tissues in a highly reproducible
pseudo-physiological environment (saline solution at 37°C and pH 7.4). To the best of our knowledge,

this kind of characterization has never been reported elsewhere.

In conclusion, the technique proposed in this work demonstrates the high potential of direct mixing
of cells with collagen for vascular tissue engineering applications. This method together with the me-
chanical characterization and endothelialization process constitute high polyvalent protocols. Hence,
through slight modifications of the set-ups and protocols while keeping the same rationale, main requi-
rements for engineering vascular tissue equivalents can be addressed such as rapid and uncomplicated
processing, including endothelialization, and the possibility to be transposed to a wide range of soft
tissues with various lengths and diameters. Furthermore, different adherent cell types, ECM proteins
and molded geometries can be investigated for a number of targeted applications, such as engineering
tendons, skin grafts, cardiac patches, nerves, among others. Although the mechanical properties of
the constructs are encouraging, they are still lower than those of native tissues. In this context, we
strongly believe that a very short static maturation period is a crucial step toward the dynamic stimu-
lation into a bioreactor, thus leading to a higher structural integrity and mechanical stability. However,
the possibility to rapidly produce tissue-engineered cellularized collagen-based constructs suitable for
mechanical and histological analyses makes the static bioreactor described herein a useful and promi-
sing tool to provide insight into the interplay between cells and ECM during growth and remodeling,

or even to be used as a model for therapies and drug delivery systems.

3.9 Supplementary videos

Supplementary Video 1 : Harvesting of the non-remodeled tubular collagen gels

Supplementary Video 2 : Cells-driven contraction of tubular collagen gels

Supplementary Video 3 : Manipulation of the non-remodeled tubular collagen gels

Supplementary Video 4 : Manipulation of the cells-remodeled tubular collagen gels

Supplementary Video 5 : Longitudinal fatigue test (at 30 %) on cells-remodeled tubular collagen gels
Supplementary Video 6 : Circumferential fatigue test (at 30 %) on cells-remodeled tubular collagen

gels
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4.1 Résumé

Les gels de collagéne sont reconnus en tant que supports appropriés a 1’adhésion, 1’étalement et la
prolifération in vitro des cellules musculaires lisses (CMLs) dans le contexte du génie tissulaire vas-
culaire. Malheureusement, leurs faibles propriétés mécaniques rendent tres difficiles toute stimulation
mécanique de ces échafaudages cellularisés. Ces stimulations mécaniques, réalisées dans un bioréac-
teur dynamique, sont supposées favoriser la production d’un tissu régénéré possédant des propriétés
mécaniques et structurales similaires au tissu naturel. A cet égard, les CMLs imprégnées dans un gel
de collageéne vont spontanément remodeler la matrice et, de ce fait, elles ont le potentiel de renforcer
I’ensemble de la structure. Le but de ce travail est de caractériser le processus de remodelage cellulaire
d’une structure tubulaire de collagene lors d’une culture en conditions statiques (aucune stimulation
mécanique dynamique externe), en mettant en évidence I’ orientation des fibrilles de collagéne et des
cellules ainsi que 1’amélioration des propriétés mécaniques de ces constructions vasculaires. Apres
une ou deux semaines de culture en conditions statiques de ces constructions tubulaires fixées par
leurs extrémités dans un bioréacteur spécifiquement concu, une importante réorganisation structurale
du tissu a pu étre mise en évidence en terme d’orientation des cellules et des fibrilles de collagene,
avec une orientation privilégiée dans la direction longitudinale. Des protocoles et des dispositifs ex-
périmentaux spécifiques ont été mis en place pour évaluer les propriétés mécaniques a la fois dans
la direction circonférentielle mais également dans la direction longitudinale et ce, a ’aide de tests de
relaxation de contrainte. Ainsi, le module élastique des constructions mesuré dans la direction circon-
férentielle a été multiplié par un facteur 9 en une semaine et par un facteur 35 apres deux semaines
de culture en comparaison aux échafaudages non cellularisés. De plus, le module élastique mesuré
dans la direction longitudinale était 3 fois plus important que celui mesuré dans la direction circonfé-
rentielle. L’ensemble de cette étude offre une meilleure compréhension des relations cellules-matrice
extracellulaire et établit un lien direct entre le caractere anisotrope des propriétés mécaniques et vis-
coélastiques de ces constructions remodelées et la réorganisation du tissu induite par les cellules. De
plus, dans la perspective de la régénération tissulaire, ce travail met en évidence le rdle primordial de

la culture en conditions statiques avant la culture dans un bioréacteur dynamique.
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4.2 Abstract

Collagen gels are well-known as suitable supports for the in vitro adhesion, spreading and prolifera-
tion of smooth muscle cells (SMCs) for vascular tissue engineering applications. However, their low
mechanical properties hinder the mechanical stimulation of cellalurized collagen scaffolds in a dy-
namic bioreactor, which are expected to lead to tissue-engineered blood vessels with mechanical and
structural properties similar to that of natural ones. In this respect, SMCs embedded in a collagen gel
spontaneously remodel the matrix and thus have the potential to reinforce the overall structure. The
aim of this work was to characterize this remodeling process during static culture (no applied external
dynamic mechanical stimulation), focusing on the orientation of collagen fibrils and cells and on the
consequent improvement of the mechanical properties of these vascular constructs. After one or two
weeks of static maturation of these tubular constructs fixed in a homemade bioreactor, an important
reorganization of cells and collagen fibrils could be evidenced with a preferential orientation in the
longitudinal direction. Specific set-ups and experimental protocols were designed to assess the mecha-
nical properties of the constructs in both the longitudinal and circumferential directions through stress
relaxation tests. Importantly, the elastic modulus of the constructs measured in the circumferential
direction was increased by a factor 9 within one week and by a factor 35 after two weeks of sta-
tic culture compared to non-cellularized scaffolds. Moreover, the elastic modulus in the longitudinal
direction was 3 times higher than the one measured in the circumferential direction. Taken together,
these results give a further insight into the understanding of the intimate relation existing between cells
and extracellular matrix and especially relates the anisotropic mechanical and viscoelastic properties
of cells-remodeled constructs to the cells-driven reorganization of collagen fibrils. Furthermore, in
prospect of tissue engineering applications, it highlights the pivotal role of a static maturation step

prior to further stimulations in a dynamic bioreactor.

Keywords : Blood vessels, tissue engineering, collagen, remodeling, bioreactor, mechanical stimula-

tion, stress relaxation test, viscoelasticity.

4.3 Introduction

The replacement of small-caliber blood vessels (diameter less than 6 mm) with substitutes of high
patency rate is still a major challenge in medicine and bioengineering (Kannan et al., 2005; Chlupac
et al., 2009). In this context, the field of vascular tissue engineering (VTE) has relied on the synthesis
of a neo-tissue by vascular cells in order to provide a viable tubular structure with i) non-thrombogenic
properties, ii) high diffusion of nutrients, iii) capability of vasoactive response, iv) adequate mecha-
nical and viscoelastic properties and v) homogenous anisotropic structural organization in terms of
vascular cells and extracellular matrix (ECM) orientation similar to natural blood vessels (Liu, 1998;
Gasser et al., 2006; Dahl et al., 2007b). Two major approaches exist in VTE : the self-assembly (SA-
VTE) or the scaffold-based (SB-VTE) strategies. The SA-VTE method relies entirely on the high
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potential of cells to produce their own extracellular matrix and to self-organize a new tissue. This stra-
tegy is very effective but not efficient enough since it is really time-consuming (Konig et al., 2009).
In the second method, a synthetic/natural scaffold is used to support and guide cell adhesion and
growth and ECM synthesis. The design and process of engineered scaffolds still represents a conside-
rable challenge for researchers since different criteria should be taken into account such as adequate
structural (pore size and porosity), biological (cues for cells-matrix interactions) and mechanical pro-
perties (to withstand mechanical stimulation) (Chen et al., 2002). While synthetic materials used as
substrates for SB-VTE require complex cell-seeding techniques, natural matrices, in particular colla-
gen gels, constitute an appropriate environment for vascular cell culture, providing specific biological
cues and adequate porosity for cells adhesion, spreading and proliferation. Despite the lack of suitable
mechanical characteristics, a major benefit of collagen gels is that the preparation of the scaffold and
cells seeding through the material can be processed at the same time generating a cellularized scaffold
(construct) with homogenous cells distribution and optimal pore size and porosity required for the
mass transfer of metabolites and catabolites (Ko et al., 2007; Villalona et al., 2010).

Since the conception of this strategy for modeling media-equivalent of blood vessels using collagen
gels cellularized with SMCs, reported in 1986 by Weinberg and Bell (Weinberg and Bell, 1986), many
approaches have been studied and developed in order to enhance the mechanical properties of colla-
gen gels. Actually, most of the scientific community agrees on the necessity to apply both biochemical
cues (extracellular matrix composition, growth factors, vitamins) (Bowens et al., 2012; Stringa et al.,
2000) and biomechanical stimulations (Bilodeau and Mantovani, 2006; Seliktar et al., 2003) to the en-
gineered constructs inside a dynamic bioreactor in order to appropriately guide the tissue regeneration
process (Stegemann et al., 2005). Mostly, these strategies consisted in inducing crosslinking between
collagen fibrils with chemical (Chandran et al., 2012; Achilli et al., 2012; Sung et al., 1997; Koob,
2004; Ohan and Dunn, 2003), or physical agents (Achilli et al., 2010; Meghezi et al., 2011; Tirella
et al., 2012; Weadock et al., 1995; Berglund et al., 2003; Kozowska and Sionkowska, 2014), enzy-
matic (Khew et al., 2008; Orban et al., 2004) or non-enzymatic biological agents (Girton et al., 1999;
Ohan and Dunn, 2003; Xu et al., 2011; Bedran-Russo et al., 2007). Unfortunately, these strategies still
did not lead to adequate mechanical properties and often altered the good biological characteristics of

the collagen matrix (Tang et al., 2008).

Apparently, owing to the strong focusing on the properties of the scaffold, the role of cells and of
their interaction with the extracellular matrix has been often overlooked. In fact, SMCs are key actors
in the reinforcement of collagen gels through active remodeling of the collagen ECM leading to an
autologous neo-tissue with superior properties. When cultured in appropriate conditions, such as on a
collagen gel scaffold in a physiological environment and in static conditions (without dynamic external
mechanical stimulations), SMCs apply forces on the collagen fibrils through their contractile activity,
degrade the exo-ECM and synthesize new ECM components such as elastin and collagen. Finally, this
cell-driven remodeling process leads to microscopic and macroscopic changes, respectively in terms

of overall size/dimensions of the tubular structure and tissue organization (Baaijens et al., 2010; Ogle
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and Mooradian, 2002; Seliktar et al., 2001). Several studies investigated the important compaction
effect by contractile cells on two-dimensional (2D) collagen matrices (Bell et al., 1979; Chen et al.,
2008; Guidry and Grinnell, 1985; Brinkman et al., 2003; Lee et al., 1998; Zaman, 2013) but only few
focused on the relationship between cell-mediated remodeling of three-dimensional (3D) collagen
matrices and their resulting mechanical properties (Seliktar et al., 2003; Isenberg and Tranquillo,
2003).

In light of these considerations, the objectives of this work were i) to describe how the SMCs-driven
remodeling process during static culture of a 3D tubular construct affected the orientation of collagen
fibrils and cells and ii) to correlate the microscopic and macroscopic changes in the structure of the
construct to the increased mechanical properties of these arterial constructs. To the best of our know-
ledge, this is the first work focusing on unraveling the relationship existing between the anisotropic
organization of cells and collagen fibrils of 3D tubular constructs after static maturation and their

anisotropic mechanical and viscoelastic properties.

4.4 Materials and Methods

Cellularized constructs preparation

Porcine aortic smooth muscle cells (SMCs), obtained from the aorta of a young pig were cultured in
high glucose Dulbecco’s modified Eagle medium (DMEM High Glucose, Gibco, Invitrogen Corpo-
ration, Burlington, ON, Canada) supplemented with 10 % (v/v) fetal bovine serum (FBS, HyClone
Laboratories Inc., Logan, UT, USA), 10 % (v/v) porcine serum (PS, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO,
USA) and 1 % (v/v) penicillin-streptomycin solution (1X, Gibco, Invitrogen Corporation, Burlington,
ON, Canada). SMCs were used between passage 2 and 6. Type I collagen was extracted from rat-tail
tendons and solubilized in acetic acid solution (0.02 N) at a concentration of 4 g/L as previously des-
cribed (Rajan et al., 2006). In order to prepare the vascular constructs, SMCs were suspended in a
physiological mixture (pH 7.1) consisting of DMEM (1.1X) supplemented with 2 g/L collagen solu-
tion, NaOH (15 mM) and Hepes (20 mM) buffer at a final density of 10° cells/mL (Figure 4.1-A).
Finally, this mixture was poured into molds and let gel for 1 hour at room temperature (Figure 4.1-B).

Static culture

Static maturation consisted in culturing the vascular construct without any external dynamic mechani-
cal stimulation in a specifically designed bioreactor. This static bioreactor was composed of a mandrel-
equipped cap placed inside a 50 ml centrifuge tube as previously described (Meghezi et al., 2015).
Briefly, a 50 mL centrifuge tube (Bio-Reaction Tube (Vent Cap), Celltreat, MA, USA) served as a re-
servoir of culture medium. It was equipped with a sterile filter (0.2 um, GE HealthCare, Whatman™,
PolyVent™4, BKM, UK) for the gas exchange and with a septum (greiner bio-one, GE) for sampling
the culture medium during the maturation period. The vented cap of the reservoir was equipped with
a mandrel (diameter = 4.7 mm) and supported specific anchoring grips placed at 35 mm of distance.

The grips maintained the central axis of the mandrel during gelation, facilitated the removal of the
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FIGURE 4.1 — Schematic representation of the experimental set-up for static culture. The arterial
construct is obtained through the mixture of a collagen solution, culture medium, and buffers solution
together with SMCs (A). The mixture is then poured in a tubular mould and let gel at room tempera-
ture (B). After gelation, the arterial construct is immersed in the static bioreactor containing culture
medium and equipped with filters and septum respectively for gas exchange and medium sampling
(C). This system is placed inside an incubator (5 % CO,, 100 % humidity and 37°C) for a period of
static culture of one or two weeks (no external dynamic mechanical stimulations are applied).

mold and finally allowed for the delicate manipulation and fixation of the construct during further
characterizations. The mandrel was coated with food grade silicone lubricant (Krytox®, Dupont™,
DE, USA) to facilitate the removal of the construct and the anchoring grips from the mandrel. A tu-
bular mold (internal diameter = 14.3 mm) was fixed around the mandrel and the collagen mixture was
poured inside. After gelation, the tubular mold was removed (Figure 4.1-B) and the construct with the
mandrel was screw-fixed to the reservoir of culture medium (Figure 4.1-C). This system was placed
inside an incubator (37°C, 5 % CO;, 100 % humidity) for one or two weeks of static culture. Culture
medium was changed every two days. At the end of the static maturation, the construct was harvested
by sliding it along the mandrel with the help of the grips and used for further biological or mechanical

characterizations.

Thickness measurements

Collagen gel remodeling during static culture was assessed measuring the external diameter reduction
of the construct with a scanning laser interferometer (Series 183B, LaserMike 136) placed in a sterile
biological hood. Each hour for the first 12 hours and then every day of static culture, the construct and
its mandrel were removed from the reservoir and placed in the laser pathway for the measurement of
the external diameter. A web camera (LifeCam VX-3000, Microsoft Canada Inc., ON, CA) was used

108



for time-lapse recording of the external diameter reduction during culture with pictures taken every
hour. Images were processed with ImagelJ software (U.S. National Institutes of Health, Bethesda, Ma-

ryland, USA, imagej.nih.gov/ij/).

Metabolic activity

Metabolic activity of the construct was measured at day 1, 5 and 13 by resazurin cell viability assay.
Resazurin (Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA) was diluted at 25 pg/mL of culture medium prepa-
red for SMCs and added to the bioreactors hosting the constructs (35 mL). After 3 hours of incubation
at 37°C, 5 % CO,, 100 % humidity, resazurin-containing cell culture medium was mixed for homo-
genization, 100 uL of the metabolized solutions were withdrawn from each bioreactor and collected
in a 96-multiwells plate and fluorescence was measured with A, 530 nm and A.,, 590 nm. Diluted
resarurin solution was used as negative control (n = 3) and 32 uM resorufin solution (Sigma-Aldrich,
St. Louis, MO, USA) was used as positive control (n=3). After the measurements at days 1 and 6,
samples were rinsed with culture medium, placed in the static bioreactors with fresh culture medium

and medium changing was carried out every 2 days (n = 3 to 8).

Histological staining

Tissues were fixed in 3.7 % buffered formaldehyde solution, embedded in paraffin, sliced (10 um
sections) and deparaffinized with toluene. Masson’s Trichrome staining was then used for histological
observations. Light green SF yellowish was used to stain collagen fibrils (in green), acid fuchsin for
SMC cytoplasm (in red) and Weigert’s iron hematoxylin for SMC nuclei (in dark brown). The samples
were then dehydrated through graded ethyl alcohol solutions (80 %, 95 %, 100 %), cleared in toluene
and fixed with a mounting medium. All the chemical products were obtained from Sigma-Aldrich (St.
Louis, MO, USA). Samples were observed with an optical microscope (Olympus BX51 microscope,
n = 3) and images were captured with a Q imaging RETIGA EXI digital camera driven by Image pro

express software.

Scanning electron microscopy

For scanning electron microscopy observations, samples were briefly rinsed in a cacodylate solution
(0.1 M in water) and fixed in a buffered glutaraldehyde solution (2.5 % in cacodylate 0.1M) for 2 hours.
Samples were fixed directly on their mandrel in order to keep their overall tubular shape and were then
rinsed three times with cacodylate (0.1 M) and post-fixed in a buffered osmium tetraoxide solution
(0.25 %, in cacodylate 0.1 M) for 30 minutes. Most of the osmium tetraoxide solution was removed
with an extensive rinsing with cacodylate solution (0.1 M). Samples were dehydrated with ethyl alco-
hol solutions with increased concentrations (70 %, 95 %, 100 %). Samples were then transferred to
the critical point drying system (Polaron CPD 7501, VG Microtech, East Grinstead, W Sussex, UK)
for the removal of ethanol without damaging the structure and sputter-coated with gold-palladium.

Images were captured with a scanning electron microscope JSM-35CF (Jeol Ltd., Tokyo, Japan, 15
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kV, n = 3). All the chemical products were purchased from Sigma-Aldrich (St. Louis, MO, USA).

Mechanical characterization

The anisotropic mechanical and viscoelastic properties of the constructs were assessed using stress
relaxation tests performed along different directions of solicitation (Figure 4.2). After the period of
static culture, constructs were removed from their mandrel and either used directly for longitudinal
stress relaxation tests or cut into rings for circumferential stress relaxation tests. Samples had
an internal diameter of 4.7 mm and a length of around 10 mm for the rings and 35 mm for the en-
tire tubular construct. Stress relaxation tests were performed on an Instron 5848 MicroTester (Instron
Corporation, Norwood, MA, USA), in a bath containing PBS solution thermoregulated at 37°C and
specific holding systems were designed for both types of tests (Figure 4.2-C) (Meghezi et al., 2012).
No mechanical preconditioning was performed prior to the test according to literature (Meghezi et al.,
2012). Thicknesses of the samples were obtained by laser-guided measurement. The stress relaxation
test consisted of stretching the sample at a 10 % strain (5 %.s~! strain rate) and maintaining the strain
constant for 600 s. The stress decay was recorded as a function of time for 600 s. At the end of this
relaxation, the same process was performed at higher strains with incremental steps of 10 % strain
until 30 % strain (n = 3 to 5).
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FIGURE 4.2 — Schematic representation of the experimental set-up for stress relaxation tests. After a
period of static culture (A), samples were either tested on rings for circumferential tests or directly
on tubes for longitudinal tests (B). Stress relaxations tests were performed in a thermoregulated bath
containing PBS at 37°C adapted to an Instron 5848 MicrosTester, which was equipped with specific

grips (C).

After each test, raw data were collected and analyzed with Scilab (Scilab Enterprises. Scilab : Open
source free numerical calculations software, Mac OS, Version 5.4.1, 2012, available on

http://www.scilab.org). For each test, a background curve was obtained running the test in the presence
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of the bath but with grips free of sample. This allowed correcting the values of stress by compensating

for the buoyancy and for the inertia of the grips during the test.

In order to relate the stress relaxation process to mechanical and viscoelastic parameters of the arterial
construct, the Weichert model was used to describe the decay of stress as a function of time. This
model has been previously used to explain stress relaxation of collagen gels (Meghezi et al., 2012). It
can be represented by a spring (elastic modulus of the spring Er) and Maxwell elements associated in
parallel. Each Maxwell element i is composed of a spring (modulus E;) and a dashpot (viscosity 7);)
associated in series. Empirically, the present model composed of two Maxwell elements was sufficient
to fit these different relaxation times. The relaxation stress og (in kPa) can be expressed with the

following expression :

t

t
Og(t) = OpL+ 01 X exp <_T1> + 0y X exp <_Tz> 4.1

where og; and o; (i = 1 to 2, in kPa) are respectively the elastic and the viscous stresses and 7; are the

relaxation times (i=1to 2, in s).

The elastic stress ogy is obtained by fitting the experimental values with Equation 4.1 and extrapola-

ting the value of the stress at t = 0 according to the following relation :

OyEL = GR(O) = OfgL+ 01+ 02 4.2)

The elastic modulus Er; was calculated from the slope of the linear regression performed on three

points (Cgy, strain) obtained from Equation 2 at each incremental strain until 30 %.

The viscoelastic stress oy g, was obtained by fitting the experimental values with the Equation 4.1 and

calculating the value of the stress at t = oo according to the following relation :

OrL = Or(%) 4.3)

Similarly, the viscoelastic modulus Ey; was calculated from the slope of the linear regression per-
formed on three points (Oy gy, strain) obtained from Equation 3 at each incremental strain until 30 %.
The viscous modulus Ey was calculated as the difference between the elastic Eg; and the viscoelastic

moduli EVEL-

4.5 Results

Thickness of the tubular construct

The thickness of the tubular constructs was evaluated by laser-guided measurements during all the
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FIGURE 4.3 — Collagen gel contraction as a function of time of culture of smooth muscle cells. The
static bioreactor was placed inside the incubator. A non-contact technique allowed the measurement
of the external diameter of the arterial construct throughout the period of static culture (one or two
weeks). Collagen gel contraction was visualized with a digital camera.

period of static culture (Figure 4.3). An important compaction rate was observed in the first 24 hours
of culture (20 &+ 2 % after 6 hours; 60 4 2 % after 24 hours) then compaction slowed down till
reaching the plateau after ca 10 days corresponding to a thickness of ca 10 % with respect to the initial
value. Specifically, the initial thickness of the scaffold was 4.85 mm, in contrast with 0.68 4= 0.07 mm

after one week of contraction and 0.36 + 0.01 mm after two weeks of static culture.

Contractility of SMCs is one important clue of cells activity. During remodeling, SMC contract the
extracellular matrix while expelling water. This very fast compaction around the mandrel (approxi-
mately 3 % of contraction per hour in the first 24h) testifies that collagen gels constitute an adequate
environment for cell adhesion, spreading and contractility. Images of the cells-colonized collagen gels
during static culture show a largely homogenous compaction along its length, which suggests an ho-
mogenous cell density (Figure 4.3). This confirms that collagen gelation is fast enough so that cells

do not migrate to the bottom of the mold as an effect of gravity.

Histological and SEM images
The compaction of the construct by SMCs around the mandrel brings forth an overall reorganization
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of the cells and of the collagen matrix, as shown in Figure 4.4. For microscopic observations, samples
were processed as schematized on Figure 4.4-A to -D. The cells-colonized collagen gels (Figure 4.4-
A) were cultured statically for one week (Figure 4.4-B).

In order to visualize cells organization throughout the wall, histological observations were performed
on half rings extracted from the cultured construct (Figure 4.4-E to -H). The histological images
(an example reported in Figure 4.4-E) captured immediately after the gelation process of the arterial
construct show very low initial cell and collagen densities but also a homogeneous distribution of
cells throughout the thickness of the scaffold without any particular orientation. After one week of
static culture, an important tissue remodeling can be observed (Figure 4.4-F to -H) : i) both cell and
collagen density was increased ; ii) cells were not homogeneously distributed throughout the scaffold
anymore but rather more concentrated in the lumen of the arterial construct and iii) a preferential cell

orientation in the longitudinal direction was clearly visible.

In order to have a closer look to the lumen organization of cells and collagen fibrils, the surface of the
constructs was observed by SEM (Figure 4.4-I). Immediately after gelation, the wall of the constructs
appeared very thick and no cells could be identified either on the lumen or the external surface ; after
one week of static culture the great compaction of the construct was evident (Figure 4.4-J) and the
cells present on the lumen of the tubular construct were homogeneously distributed, at high density
and clearly oriented in the longitudinal direction, confirming the previous observations (Figure 4.4-
K). Oppositely, no cells could be detected on the external surface of the arterial constructs (data not
shown). At higher magnification, collagen fibrils could be easily identified and appeared to be intima-

tely linked to cells that reorganize their surrounding matrix (Figure 4.4-L) (Meghezi et al., 2012).

Metabolic activity

Resazurin is metabolized by cells in resorufin (RSF), which fluorescence was quantified to assess the
overall metabolic activity of the contructs (Figure 4.4). The different times of culture led to metabolic
activities with few differences. Despite the variability in the measurements and with the hypothesis
that the individual cell activity during culture is constant, this observation leads to the conclusion that
SMC did not proliferate that much in the gels. Therefore, these results together with the high contrac-
tile activity observed during static culture reveals that the design of the static bioreactor ensures an
efficient nutrient diffusion and gas exchange between the incubator and the culture medium required

for cells metabolic activity.

Circumferential and longitudinal stress relaxation tests

Stress relaxation studies are considered as appropriate tests to characterize the elastic (time-independent)
and viscous (time-dependent) response of biological tissues (Silver et al., 2001). A typical 3D curve of
stress relaxation on a vascular construct is presented in Figure 4.6-red curve. Stress relaxation curves

are usually presented as stress as a function of strain (Figure 4.6-blue curve) or as stress as a function
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FIGURE 4.4 — Effect of one-week static culture on the overall organization of SMC and the collagen
matrix. A) to D) are schematic representations of a cells-populated collagen gel scaffold processed for micro-
scopic observations. A), E), and I) correspond to the arterial construct at the beginning of the static culture,
right after gelation. After contraction during a period of static culture, the arterial construct was either cut into
rings for SEM observations of the lumen side (I) to M) with graded magnifications) or into half-rings to ob-
serve the wall with histological staining (E) to H) with graded magnifications), in which collagen is colored
in green-blue, cytoplasms and nuclei of SMCs are respectively colored in red and in dark brown. Both SEM
and histological images reveal how static culture generates an anisotropic material with a specific orientation of
cells and collagen fibrils out of an initial isotropic material.
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FIGURE 4.5 — Relative metabolic activity of the arterial construct as a function of time of static culture.
Reference is the metablic activity of the arterial construct, right after gelation (day 1 of static culture).
CTRL corresponds to the collagen gel scaffolds statically cultured for two weeks. Results show no
difference in the metabolic activity throughout the culture.

of time (Figure 4.6-green curve).

The elastic modulus Eg;, of the arterial construct as a function of time of culture and the direction of
solicitation (circumferential or longitudinal) is shown in Figure 4.7. Results showed that the elastic
modulus of the vascular construct measured in the circumferential direction was increased by a factor
9 within one week and by a factor 35 after two weeks of static culture. An important increase was
also observed for the elastic modulus measured in the longitudinal direction that was 3 times higher
than the one measured in the circumferential direction. The viscous modulus Ey of the construct as a
function of time of culture and the direction of solicitation is shown in Figure 4.7. Viscous moduli in
the circumferential and the longitudinal directions showed similar trend as a function of time of static
culture as for the elastic moduli. Additionally, a significant difference between the values obtained in
the longitudinal and the circumferential directions appears only after two weeks of culture, when Ey
is ca 5 times higher in the longitudinal direction than in the circumferential one. These results confirm

the anisotropic organization of the construct after static maturation.

4.6 Discussion

Over the past 20 years, many studies involved collagen gels because of their unique biological pro-
perties and high potential as scaffolds for SB-VTE (Couet et al., 2007; Glowacki and Mizuno, 2008).
Our group showed that reconstituted neutralized collagen films exhibit good hemocompatibility and
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FIGURE 4.6 — Typical values of stress obtained during circumferential incremental stress relaxation
tests (red curve). Arterial constructs, cultured statically for one week, were stretched to 10 % strain at
arate of 5 %.s~! and hold at this value. Stress relaxation was recorded for 600 s. The same procedure
was performed at each subsequent 10 % strain until failure. The green curve corresponds to the stress-
time projection, the blue curve to the stress-strain projection and the black curve to the strain-time
projection.

promote the adhesion and proliferation of endothelial cells and SMCs (Rajan et al., 2006; Boccafo-
schi et al., 2005). In subsequent studies, we developed a custom-made rotating device for the direct
assembling of collagen gels and cells in a cylindrical geometry and showed that one week culture
in this condition yielded cells-colonized structures with good biological and hematological properties
and finally improved mechanical properties in terms of compliance. Atomic force microscopy (AFM),
SEM and confocal images showed the high contractile activity of SMCs embedded in a collagen ma-
trix (Amadori et al., 2007).

In the present article, SMCs-colonized collagen gels with a tubular configuration were prepared
and cultured in static bioreactors that allowed high diffusion of culture medium and improved gas-
exchange. By culturing these vascular constructs without any external dynamic stimulation we aimed
to identify the relationships existing between the cell-driven remodeling process, the structural cha-

racteristics of the constructs and their mechanical properties, highlighting the importance of static
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FIGURE 4.7 — Elastic and viscous moduli of the arterial construct as a function of time of culture.
CTRL corresponds to the collagen gel scaffold statically cultured for two weeks. Stress relaxation
tests were performed on the samples either in the circumferential or in the longitudinal directions.

maturation in vascular tissue engineering.

The contractile phenotype of smooth muscle cells through static culture

Metabolic activity was measured on the cells-colonized collagen gels during static culture. These
structures exhibited the same metabolic activity throughout the static maturation. The metabolic ac-
tivity is an indicator of the cells functionality and thus by extrapolation the cells number. Hence no
proliferative behavior could be evidenced on the constructs throughout the static culture (Figure 4.5),
which could be the result of a contractile phenotype of the SMCs. Indeed, SMCs can adopt many
phenotypes from the synthetic one to the contractile together with intermediate states (Rensen et al.,
2007; Alford et al., 2011). During remodeling, the change of cells phenotype is highly probable.
This phenomenon can be observed through a change of morphology : spindle-shape for elongated
contractile SMCs to the rhomboid morphology for synthetic SMCs. Many evidences tend to support
this change of phenotype during the static remodeling process. Actually, when they were cultured
in standard flasks for cell expansion, SMCs had a rhomboid morphology characteristic of synthetic
phenotype (data not shown). However, the rapid shift to the contractile phenotype was evidenced by
the rapid contraction of the arterial construct during the early hours after the gelation and throughout

the whole static culture process (Figure 4.3). Moreover, after the period of static culture, SMCs were
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more elongated with a spindle-shape, characteristic of contractile phenotype as shown by histological
and SEM images (Figure 4.4). Ultimately, the results of cellular viability, the contractile activity and
the change of morphology are some clues that converge to a hypothetic contractile phenotype. This
change in cells phenotype during static culture and the related high contractile capability had a great

impact on the tissue organization.

Collagen and matrix reorganization during static culture

Many works have shown the large contractile potential of SMCs and their ability to compact biological
matrices such as collagen (Bell et al., 1979; Chen et al., 2008; Guidry and Grinnell, 1985; Brinkman
etal., 2003; Lee et al., 1998; Zaman, 2013). However, few studies focused on the possibilities of direc-
ting this compaction toward a highly organized tissue (Seliktar et al., 2003; Isenberg and Tranquillo,
2003). Herein, static maturation of tubular SMCs-colonized collagen gels led to strong gel compac-
tion around the mandrel, as shown in Figure 4.3, clearly confirming the results reported in literature
for similar systems. But looking in detail to the organization of the constructs by histology and SEM
images, a specific cells orientation in the longitudinal direction (that was not present at the beginning
of the culture) could be observed. Interestingly, a deeper look to the stained construct reveals a slight
gradient of cells density throughout the wall with higher density in the lumen (Figure 4.4-E to -H).
Numerous studies have shown that cell migration can be influenced by the rigidity and the topography
of the surface. In particular, these works show that cells tend to migrate toward surfaces of higher
rigidity, such as the rigid mandrel (Wong et al., 2003; Engler et al., 2004). Hence, this durotaxis phe-
nomenon might explain the observation of the progressive migration of SMCs toward the lumen of the
construct. Moreover, it is evident that also collagen fibrils adopted a similar preferential orientation
in the longitudinal direction revealing an intimate connection between collagen fibrils and cells (Gui-
dry and Grinnell, 1985). Our results differ from previous works performed on similar systems. In fact,
Tranquillo, Barocas et al. (Isenberg and Tranquillo, 2003; Tranquillo et al., 1996; Barocas et al., 1998;
Girton et al., 2002) showed that the presence of a mandrel had a great impact on the orientation of cells
and collagen fibrils. But in that case, cells and collagen fibrils tended to orientate in the circumferential
direction. They noticed that the presence of the mandrel resulted in a higher compaction in terms of
length and thickness compared to the samples cultured in the absence of a mandrel. In light of these
considerations, the present work reveals the important role of grips on the maturation of the construct.
In fact, the orientation of the SMCs and subsequently of the collagen fibrils is not directed only by
the presence of the mandrel but above all by the presence of the grips. Upon contraction, the grips
create a longitudinal tension that forces the cells to orientate in that direction. Interestingly, a similar
behavior was recently observed for tubular cell-sheets of neonatal human dermal fibroblast cultured
directly on a non-porous synthetic tube (Weidenhamer and Tranquillo, 2013). Cells tended to align in
the longitudinal direction when the growing structure was constrained with grips the extremities and
in the circumferential direction when not constrained. Finally, this reorganization of cells and collagen

fibrils had a great impact on the reinforcement of the constructs.
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Anisotropic mechanical reinforcement during static culture

The mechanical set-up and the grips were specifically designed for handling and subdue the cellula-
rized collagen gels to a circumferential or longitudinal tension or for fixation to a dynamic bioreactor
for further stimulations. This unique system allowed us to measure the mechanical and viscoelastic
properties of collagen gels with tubular shape through stress relaxation tests. Generally speaking, the
remodeling process during static culture generated an important increase in the elastic and viscous
behaviors of the constructs. By pulling the collagen fibrils, cells compacted the collagen matrix and
water was expelled. This process yielded a denser material with subsequent higher mechanical pro-

perties (more than 30 fold increase in the elastic modulus after two weeks of culture).

Additionally, stress relaxation tests revealed the anisotropic mechanical and viscoelastic properties
of these cells-remodeled collagen gels. Particularly, the elastic modulus was close to 3 times higher
in the longitudinal direction than in the circumferential direction (Figure 4.7). Consequently, in the
present case, the elastic contribution of the cytoskeleton of SMCs to the overall mechanical properties
of the arterial construct would be even more important when cells are aligned in the direction of the
mechanical solicitation (Sarma, 2011; Legant et al., 2010; Lai et al., 2013; Halpern et al., 1978). The
viscoelastic properties of collagen fibrils would also contribute more to the overall viscoelastic pro-
perties of the material in this specific direction since collagen fibrils tend to adopt the same orientation
as the cells (Baaijens et al., 2010; Harris et al., 1981; Stopak and Harris, 1982; Sawhney and Howard,
2002).

Stress relaxation tests allowed the assessment not only of the elastic component (time independent)
but also of the viscous component (time dependent) of the mechanical behavior of these structures as
a function of time of culture. Similarly to the elastic modulus, the viscous modulus increased more
than 30 fold after two weeks of static culture. A closer look to the viscoelastic modulus shows that the
viscous response of the material against the mechanical solicitation is becoming more important as
the time of static culture increases (Figure 4.7). The viscous contribution of collagen fibrils involves
friction occurring when fibrils slip pass each other as a result of the stress solicitation. The evolution
of the viscoelastic modulus as a function of time may be related to collagen fibrils that gradually

orientate closer to the longitudinal direction as long as the static culture is ongoing.

4.7 Conclusion

Natural tissues are known to exhibit anisotropic characteristics in terms of tissue organization and
structural stability. In the prospect of regenerating such tissues, this work sheds light on the unique re-
lationship between cellular activity, structural tissue organization and resulting mechanical properties
when combining the amazing remodeling potential of SMCs to the biological performance of colla-
gen, as main component of the ECM. Since these structures cannot withstand any external dynamic
mechanical stimulation at the early stage of maturation, one week static maturation in a specifically

designed bioreactor constitutes a simple and fast procedure to generate media-like structures with 1)
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preferential orientation of cells and collagen fibrils, 2) higher mechanical properties compared to the
non-cellularized collagen gel scaffolds allowing mechanical stimulation inside dynamic bioreactors
and 3) targeted anisotropic mechanical and viscoelastic properties that are related to the cell-driven
ECM remodeling. In future studies, a multilayered endothelialized construct subjected to further me-
chanical stimulations is expected to further improve this model of media-equivalent in terms of me-

chanical properties and tissue organization.
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Chapitre 5

Discussion Générale

Ce chapitre présente une vue d’ensemble de la these en mettant en évidence 1’originalité et la per-
tinence de la démarche scientifique adoptée et en focalisant sur les résultats majeurs de cette these.
Apres un bref retour sur le contexte dans lequel s’inscrit ce projet, la discussion portera sur les apports
de la mise au point d’outils de caractérisation des propriétés mécaniques et viscoélastiques spéci-
fiques des structures a base de collagéne. Ainsi, les chapitres 1 et 2 ont permis de montrer que les
tests mécaniques des constructions vasculaires devraient étre réalisés dans une solution pseudo-
physiologique (PBS a 37°C) et que les tests de relaxation de contrainte permettent d’accéder au
module élastique de la construction. Par la suite, la discussion s’orientera sur le potentiel des cellules
musculaires lisses a remodeler les matrices naturelles. En effet, comme présenté dans le Chapitre 3,
ce processus de remodelage cellulaire fut permis par le développement de systémes de mise en forme
et de caractérisation spécifiques aux structures tubulaires de collagene colonisées par des CMLs. Le
Chapitre 4, quant a lui, a permis de montrer que le remodelage cellulaire s’accompagne d’un
impressionnant renforcement mécanique et d’une importante réorganisation de la matrice et
des cellules, et met finalement I’emphase sur la relation structure-propriétés primordiale dans la
stabilité des tissus biologiques. Ce chapitre se terminera par les limites, selon I’auteur, de la stratégie
adoptée et sur la suggestion de pistes de recherche en continuité du présent projet et ce, dans le but de

réaliser in vitro des modeles de tissus biologiques vivants toujours plus proches des tissus naturels.

5.1 Les gels de collagene en tant qu’échafaudages pour le génie

tissulaire vasculaire

Dans les années 70, Elsdale et Bard ont introduit la notion selon laquelle la culture tridimensionnelle
des cellules sur des structures a base de collagene offrirait un environnement plus physiologique com-
parée a la culture 2D des cellules directement sur des surfaces rigides, telles que le plastique des boites
de Pétri (Elsdale and Bard, 1972). Ainsi, des les prémisses du génie tissulaire vasculaire dans le milieu

des années 80, les matrices naturelles, telles que le collagéne, sont apparues comme des matériaux de
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choix pour aider les cellules a créer un nouveau tissu en laboratoire. Par opposition aux polymeres
synthétiques, le gel de collageéne constitue un environnement spatial, mécanique et biologique propice

a la culture 3D des cellules a plusieurs égards :

— En tant que principale composante de la matrice extracellulaire, le collagene de type I four-
nit a la fois les signaux biologiques nécessaires a 1’adhésion et a la prolifération cellulaires,
mais également a la liaison de nombreuses protéines de la matrice extracellulaire (comme la
fibronectine) et constitue ainsi un vecteur de transmission des stimulations mécaniques pour les

cellules.

— D’ensemencement des cellules se fait en méme temps que le processus de fibrillogénese (me-
nant a la gélification) en mélangeant directement les cellules avec la solution de monomeres de

collagene.
— La forme du gel peut étre adaptée a celle du tissu a reproduire.

— La forte teneur en eau des gels de collagéne favorise la diffusion de nutriments aux cellules et

une porosité optimale pour la prolifération des ces dernieres.

— La matrice de collagéne peut étre dégradée, réorganisée et remplacée par les cellules qui sé-
cretent une nouvelle matrice extracellulaire. De plus, les produits de dégradation n’engendrent

qu’un faible risque de réaction immunogene ou autre complication chez I’hote.

— Cette matrice est suffisamment souple et compliante pour étre déformée par la faible force

générée par les cellules (de I’ordre de quelques nano-Newton).

Ces propriétés mécaniques et biologiques en font un substrat qui est extrémement susceptible d’&tre
remodelé par les cellules. Comparée aux deux principales stratégies de génie tissulaire, a savoir 1’uti-
lisation d’un échafaudage synthétique en tant que support de la régénération ou la méthode d’auto-
assemblage (voir Section 0.4.2), I'utilisation d’une matrice naturelle constitue donc une voie intermé-
diaire combinant les avantages des 2 précédentes stratégies. En effet, la matrice de collagéne a une
fonction prépondérante d’échafaudage consistant a supporter et a guider les cellules dans les premiers
temps de culture. Dans un deuxieéme temps, la souplesse de ce réseau de protéines permet aux cellules
de s’auto-organiser et de remodeler le tissu en croissance en un court temps de culture. Ces caracté-
ristiques particulieres expliquent pourquoi les structures a base de collageéne ont eu un tel succes dans

la construction d’un modele de media de vaisseau sanguin.

Cependant, le facteur le plus limitant a I’utilisation de ces structures en tant que modeles de tissus
biologiques reste leurs faibles propriétés mécaniques. Effectivement, ces matériaux sont tellement in-
stables qu’ils s’affaissent sous I’effet de leur propre poids lors du démoulage (Cheema and Brown,
2013). Bien que présentant des structures identiques, le collagéne naturel et le collagéne reconstitué
présentent des comportements mécaniques bien différents. En effet, le processus d’extraction du col-
lagene de type I depuis les tendons de queues de rats affecte grandement 1’ organisation naturelle des
fibrilles de collagene, leur densité, et rompt des liaisons aux niveaux moléculaire et supra-moléculaire.
En conséquence, ces structures, n’ayant que peu de comportement élastique, ne sont pas capables de

supporter la moindre stimulation mécanique dans un bioréacteur.
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Dans I’optique de concevoir des structures totalement biologiques, la possibilité d’utiliser un élément
synthétique de renfort est alors exclue. Des lors, la restoration d’une partie de ces propriétés élastiques
passe soit par I’introduction de nouvelles réticulations entre les fibrilles de collagéne, soit par une ré-
organisation de la matrice, voire méme par une combinaison de ces 2 techniques. Dans ce contexte,
I’objectif de cette these est, dans un premier temps, d’établir les techniques de caractérisation mé-
canique et les conditions de tests les plus appropriées pour la mesure des propriétés viscoélastiques
des structures de collageéne. Dans un deuxieme temps, les travaux présentés dans cette these visent a
évaluer ’effet de I’augmentation de la densité de réticulation des gels de collagene par leur exposition
aux radiations UV et de la réorganisation de la matrice lors du remodelage cellulaire sur les propriétés

viscoélastiques de ces structures a base de collagene.

5.2 Développement de techniques de mise en forme et de

caractérisation spécifiques aux gels de collagene

A de nombreux titres, les gels de collagéne sont des matériaux non conventionnels a caractériser, tant
du point de vue mécanique que biologique. Une bonne partie de ce projet doctoral a été consacrée a
la conception et a la mise en place d’outils de caractérisation a la fois biologique et mécanique des
gels de collagene, des protocoles et des dispositifs expérimentaux associés. Sur le plan biologique, les
structures de collagene forment un réseau tridimensionnel qui peuvent souvent emprisonner, limiter la
diffusion, voire interagir avec des molécules d’intérét pour la caractérisation de la viabilité cellulaire
ou du décompte cellulaire par exemple. De méme, les techniques d’imagerie doivent souvent étre
adaptées au cas des gels de collagene pour les raisons précédemment mentionnées mais également du

fait de leur importante épaisseur.

Sur le plan mécanique, la caractérisation des gels de collagene est compliquée par le fait que ces ma-
tériaux soient biphasés, c’est-a-dire, constitués de fibrilles, faiblement reliées entre elles, et largement
diluées dans plus de 99 % d’eau en masse. En effet, ces caractéristiques en font des matériaux non-
linéaires aux fortes propriétés viscoélastiques. Lors de la réalisation de n’importe quel type de tests
mécaniques et, particulierement pour les matériaux biologiques mous, une attention toute particuliere
doit étre accordée a la géométrie et au mode d’attache de I’échantillon, deux parametres qui peuvent
affecter la répartition des charges. De plus, la géométrie doit étre choisie de sorte a assurer que la distri-
bution des contraintes est indépendante du mode d’application des charges. Dans ce sens, une fixation
efficace de I’échantillon a I’instrument de mesure passe par une technique d’attache qui minimise les
concentrations de contrainte a I'interface entre 1’échantillon trés fragile et le systéme d’ancrage tout
en serrant suffisamment fortement pour éviter le glissement de 1’échantillon ultra-hydraté (Ng et al.,
2005).

Dans le cadre de ce projet, ces principes ont été pris en compte dans la conception des outils de ca-
ractérisation mécanique et ce, de sorte a affecter le moins possible le comportement mécanique de

I’échantillon et d’obtenir des données significatives et reproductibles. Or, tout comme il n’existe pas
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de norme pour la caractérisation mécanique des gels de collagéne, aucun appareil commercial n’est
adapté pour tester ce type de matériaux extrémement délicats. Effectivement, la simple manipulation
des gels les déforme et leur fait perdre une bonne partie de leur contenu en eau (Brown et al., 2005).
Afin de contourner cette complication lors de I’étude des propriétés mécaniques et viscoélastiques des
échafaudages seuls, traités ou non aux UVs (Chapitres 1 et 2), des moules ont été congus pour donner
aux gels une forme en anneau, géométrie plus facile a manipuler. De sorte a éviter tout dommage lors
du démoulage, celui-ci était réalisé dans un bain de PBS et le silicone, polymere tres souple, a été
choisi comme matériau pour ces moules. Des systemes d’accroche ont alors été congus pour transpor-
ter et fixer le plus rapidement le gel a I’instrument de mesure (Figure 0.6). Les supports cylindriques
fixés a I’appareil et permettant d’étirer I’anneau de collagene sont constitués d’un cylindre de Téflon,
reposant sur une tige en acier inoxydable ; des roulements a bille en céramique faisant la jonction entre
les deux précédents éléments permettent la rotation du support afin de balancer les charges entre les

deux extrémités de I’anneau de collagene.

Dans le souci d’améliorer la signification statistique et la reproductibilité des résultats, un environne-
ment pseudo-physiologique a été mis en place. Il consiste en un bain de solution saline (PBS) d’un
volume optimisé pour maximiser 1’accessibilité lors de la fixation de 1’échantillon et minimiser le
volume de solution. Une pompe permet de faire circuler en continu le PBS maintenu a 37°C par une
résistance reliée a un systeme de contrdle de la température. Ce dernier permet également de contrdler
la vitesse de montée en température (utile dans le cadre d’étude de température de dénaturation des

protéines) (Figure 3.6).

Puis, le potentiel du remodelage cellulaire dans le renforcement des matrices de collagene a été étudié.
Pour cela, la Section 3.6 présente comment un bioréacteur dit "statique" a été mis en place dans
le but de cultiver une construction vasculaire dans un milieu de culture spécifique aux CMLs. Ce
bioréacteur a été congu pour offrir un environnement de culture stérile optimal aux CMLs. Ainsi, le
réservoir offre un volume suffisant de milieu de culture assurant la diffusion des nutriments nécessaires
a Dactivité cellulaire et les filtres placés sur le c6té du réservoir ainsi que sur le bouchon participent
a I’échange gazeux avec I’incubateur (37°C, 5 % de CO; et 100 % d’humidité). Les accroches a
base de gaze chirurgicale présentes sur le mandrin jouent un rdle central dans la performance du
bioréacteur statique. Elles ont en effet plusieurs fonctions : (1) Eviter la contraction longitudinale de
la construction vasculaire au cours de la culture; (2) Faciliter le démoulage et la manipulation de
I’échantillon a la fin de la culture (Section 2.4.); (3) Faciliter la fixation de échantillon tubulaire a
I’instrument de mesure mécanique lors des tests en direction longitudinale ; (4) Faciliter la fixation
de la construction vasculaire a un bioréacteur a perfusion pour 1’éventuelle culture sous stimulation

dynamique (Section 0.10 - F1).

Par la suite, afin de mettre en évidence I’anisotropie des propriétés mécaniques des structures tubu-
laires de collagéne remodelées par les cellules, il a été nécessaire de réaliser les mesures dans diffé-
rentes directions de sollicitation, en I’occurrence, dans les directions circonférentielle et longitudinale

du tube. Ainsi, les tests dans la direction circonférentielle ont été réalisés d’une maniére trés simi-
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laire a ceux réalisés dans 1’étude des échafaudages seuls, a savoir sur des anneaux d’environ 1 cm de
largeur découpés depuis les constructions tubulaires. Une attention toute particuliere a été portée a
endommager le moins possible I’échantillon lors de la découpe des anneaux. L’ utilisation d’une paire
de ciseaux ou d’un scalpel aurait engendré forcément une pression et des irrégularités dans la coupe,
qui auraient été autant de zones de concentration de contrainte fragilisant 1’échantillon. Afin d’éviter
cela, la construction a été montée sur un tube en plastique servant de support et la coupe réalisée a
I’aide d’un coupe-cigare, procurant une coupe franche et nette (Figure 3.7, b). Les tests de relaxation
longitudinale, quant a eux, furent réalisés directement sur les tubes. Pour cela, un systeme de fixation
pouvant recevoir un mandrin a été adapté a I’appareil de mesure. Les constructions tubulaires furent
montées sur des mandrins par les attaches a base de gaze chirurgicale présentes a leurs extrémités puis

fixées sur I’appareil de tests mécaniques (Figure 3.7, b et c).

Finalement, les structures de collagéne remodelées par les cellules étant manipulables, il était intéres-
sant de pouvoir les endothélialiser pour ainsi affiner le modele vasculaire. Pour cela, le bioréacteur
statique a été quelque peu modifié au niveau du bouchon non seulement pour accueillir et maintenir
la construction vasculaire dépourvue de son mandrin, mais également pour fixer le bioréacteur a un
moteur rotatif. Une base montée sur des roulements a billes a été ajoutée pour accueillir le bioréacteur
rotatif (Figure 3.8). Apres avoir recouvert la lumiere de la construction vasculaire d’une fine couche
de Matrigel, I’endothélialisation de ces structures pouvait étre réalisée en ajoutant une solution de
CEs et en mettant le tout en rotation pendant 48 h dans un incubateur (37°C, 5 % de CO; et 100 %
d’humidité).

Somme toute, le développement de ces dispositifs fut essentiel pour la réalisation des études sur les
propriétés mécaniques et viscoélastiques des échafaudages de collagéne et des constructions vascu-

laires présentées dans cette these et ce, avec des résultats significatifs et reproductibles.

5.3 Propriétés mécaniques et viscoélastiques des échafaudages de

collagéne

Dans la littérature, les conditions dans lesquelles sont testés les tissus biologiques sont tres disparates
et rendent tres difficiles les comparaisons entre les études. Face a ce manque de normes en la ma-
tiere, une étape nécessaire avant d’étudier le renforcement des structures de collagene fut d’établir les
meilleures conditions, en termes d’environnement de tests et de techniques de caractérisation, pour

déterminer les propriétés mécaniques et viscoélastiques d’échafaudages a base de gels de collagene.

5.3.1 Origine du comportement viscoélastique du collagene

La viscoélasticité est une caractéristique essentielle du comportement mécanique d’un tissu biolo-
gique qui est mise en jeu des lors qu'une déformation lui est appliquée. Ainsi, lors de la mise sous
tension de 1’échantillon au cours du test de relaxation, les réponses instantanée (élastique) et retardée

ou dépendante du temps (visqueuse) sont engagées et doivent &tre mesurées, complexifiant 1’analyse
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des propriétés mécaniques. Le stockage d’énergie sous forme élastique impliquerait I’élongation élas-
tique des triple hélices de collagéne réticulées présentes. Ainsi, I’énergie stockée sous forme élastique
est associée a des changements conformationnels dans la triple hélice de collagéne qui auraient pour
origine des répulsions électrostatiques entre groupements de méme charge dans la séquence d’acides
aminés de la chaine & du collagene. Ceci explique le fait que le module élastique augmente avec une
diminution de force ionique (favorisant les répulsions électrostatiques). Bien que la molécule de triple
hélice de collagene ait la forme d’un batonnet, elle présente de nombreuses zones de courbures et de
points de flexion. Des études de modélisation ont montré que la molécule de collagéne est constituée
d’une alternance de domaines flexibles et de domaines rigides. Les domaines flexibles correspondent
approximativement aux bandes claires dans la périodicité D observée sur des images de microscopie
a force atomique (Amadori et al., 2007). En fait, ces domaines contiennent peu d’imino-acides, tels
que la proline et I’hydroxyproline, et semblent se déformer quand une contrainte mécanique exté-
rieure est appliquée (Freeman and Silver, 2004; Silver et al., 2002b; Fratzl, 2008a). L’augmentation
de température accentue la mobilité de ces domaines flexibles, entrainant une diminution du module

élastique.

Lors de la relaxation de contrainte, les fibrilles de collagéne glissent les unes par rapport aux autres
produisant le phénomene de friction ou de relaxation visqueuse. Des tendons de queues de rats, qui ont
un comportement viscoélastique trés similaires au collagéne reconstitué, ont été mises sous tension et
le déplacement axial par acide aminé le long de la chaine de collagéne, désigné par le parametre h, et
la périodicité D typique du collagéne ont été suivis en fonction de la déformation macroscopique. Il a
été montré que la périodicité D caractéristique du collagéne augmente avec 1’étirement de tendons de
queues de rats et ce, de maniere bien plus importante que pour la valeur du déplacement axial h. Ainsi,
a chaque 10 % de déformation macroscopique, la valeur du parametre h n’augmente que de 1 %. Par
conséquent, pres de 90 % de la déformation appliquée au tendon peut étre attribuée au glissement des

molécules et des fibrilles de collagene les unes par rapport aux autres (Fratzl, 2008a).

Pour résumer, I’énergie mécanique est emmagasinée sous la forme d’élongation des hélices de
collagene, et la dissipation visqueuse de cette énergie mécanique se produit lors du glissement
des fibrilles les unes par rapport aux autres lors de la déformation du tissu.

5.3.2 Influence de ’environnement sur les propriétés viscoélastiques

Dans le chapitre 1, les échafaudages de collagéne furent caractérisés par des tests de traction, tech-
nique de caractérisation mécanique la plus répandue. Essentiellement, ce Chapitre a permis de mettre
en évidence I'impact majeur d’un environnement pseudo-physiologique sur les propriétés mécaniques
des gels de collagene. Ainsi, lorsque la caractérisation est réalisée a I’air libre & température ambiante
plutdt que dans un bain de solution saline (PBS) a 37°C, une surestimation du module linéaire de 20
a 30 % et une sous-estimation de plus de 40 % sur la déformation a la rupture sont réalisées (Figure
1.4).
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Pour aller plus loin dans la compréhension de ce phénomene de plasticité due a la présence du bain,
le chapitre 2 s’attache a déterminer 1’effet de différents facteurs associés au protocole expérimental.
Cependant, il est tres vite apparu essentiel d’évaluer le module élastique de ces structures de collagene,
destinées a €tre placées sous stimulation mécanique dynamique et cyclique. Dans cette perspective,
les mesures de relaxation de contrainte se sont treés vite imposées comme des tests adéquats et faciles
a mettre en oeuvre pour étudier les propriétés viscoélastiques des gels de collagéne. Les facteurs
retenus furent la température (T), 1’état d’hydratation (H, en présence ou en I’absence de PBS) et le
conditionnement mécanique (C, avec ou sans pré-conditionnement mécanique). De maniere générale,
ces facteurs ont un effet sur les interactions moléculaires et supramoléculaires entre les fibrilles de
collagene. De plus, le conditionnement mécanique (consistant en plusieurs cycles de déformation
de faible amplitude avant le test de traction) est reconnu pour diminuer la variabilité de la réponse
mécanique des échantillons biologiques, variabilité liée a la présence de contraintes internes. Afin de
réaliser une étude statistique valide, une expérience factorielle a été mise en place avec les 3 facteurs
(T, H et C), chacun ayant 2 niveaux pour un total de 8 conditions & étudier (Tableau 2.2). Les tests ont
été réalisés a la fois en traction et en relaxation de contrainte pour comparer les deux techniques. Afin
d’augmenter la puissance de I’étude statistique, 5 a 8 échantillons par condition furent testés pour un

total d’environ une centaine d’échantillons.

Globalement, les tests de traction ont permis de retrouver des résultats similaires a ceux de la précé-
dente étude, avec une forte surestimation de la valeur du module linéaire lorsque testé a ’air libre.
Le module élastique des structures de collageéne a pu étre déterminé par les résultats des tests de re-
laxation de contrainte analysés en modélisant le comportement viscoélastique par des éléments de
Maxwell mis en parallele. De maniere plus détaillée et en considérant le module élastique, ces résul-
tats ont montré une influence prépondérante de la température et un effet plus modéré mais significatif
de I’état d’hydratation (Figure 2.9). En effet, I’augmentation de la température augmente la mobilité
moléculaire et diminue les interactions moléculaires engendrant une réduction des comportements
visqueux et élastiques. La présence du PBS offre un environnement aqueux et maintient un pH et une
force ionique constants. Les ions présents dans la solution saline viennent s’adsorber sur les résidus
chargés des protéines et réduisent donc les interactions électrostatiques (attractives et répulsives) entre
les groupements chargés. Ainsi, a faible concentration, les ions occultent la répulsion des groupes de
méme charge (phénomene d’écran) et, a plus forte concentration, ces ions occultent également 1’ at-
traction entre groupes de charge différente. Lorsque les tests sont effectués dans la solution saline, la
force ionique du gel (plus forte que celle du PBS) est amenée a diminuer par effet osmotique. Les
résultats montrent que I’effet rigidifiant de la diminution de la force ionique 1I’emporte sur I’effet in-
verse plastifiant de I’environnement aqueux (Figure 2.9). Le pré-conditionnement mécanique, quant
a lui, n’a eu que peu d’effet sur le module élastique et un effet modéré mais significatif sur le mo-
dule visqueux (Figure 2.9). Ceci s’explique certainement par le fait qu’apres le préconditionnement
mécanique, les fibrilles de collagéne sont déja étirées et orientées dans la direction de sollicitation,
ne pouvant plus que glisser les unes par rapport aux autres lors du test de relaxation, d’ou la réponse

visqueuse accrue. En revanche, le préconditionnement mécanique n’a pas eu I’effet de diminuer la
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variabilité de la réponse comme escompté, confirmant les observations de Wagenseil et al. qui ont
également travaillé sur des gels de collagéne (Wagenseil et al., 2003). Un résumé de I’effet de chacun
des facteurs étudiés sur le comportement viscoélastique des gels de collagéne est présenté dans le
Tableau 5.1.

Pour résumer, ces travaux ont permis de définir les conditions utilisées pour mesurer les pro-
priétés mécaniques et viscoélastiques des gels de collagéne dans le cadre de cette these, a savoir
par des tests de relaxation de contrainte dans un environnement pseudo-physiologique (PBS a
37°C).
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Tableau 5.1 — Tableau présentant I’effet qualitatif d’un environnement pseudo-physiologique sur les
principaux parametres reliés a la viscoélasticité des gels de collagene, a savoir la viscosité 17, le module
visqueux Ey, le module élastique Efr et le temps de relaxation 7. Les facteurs environnementaux
étudiés sont la température (T), 1’état d’hydratation (H, en présence ou en I’absence de PBS) et le
conditionnement mécanique (C, avec ou sans pré-conditionnement mécanique). I désigne la force
ionique.
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5.3.3 Renforcement des propriétés mécaniques par les UVs

Dans un tissu biologique, la quantité d’énergie emmagasinée et dissipée est étroitement liée a 1’archi-
tecture de la matrice extracellulaire, a la quantité de collageéne et de cellules contenues dans le tissu, et
a la structure organisationnelle et hiérarchique du collagéne dans ce tissu. Les techniques de réticula-
tion permettent de jouer sur la microstructure des matrices biologiques et la réticulation entre fibrilles

de collagene favorise le stockage d’énergie sous forme élastique (Fratzl, 2008a).

Les résultats présentés dans le chapitre 1 de cette these montrent que les réticulations induites par
I’exposition des gels de collagéne aux UVs permet de renforcer la stabilité de ces structures. En ef-
fet, le traitement aux UVs a permis d’augmenter le module linéaire de pres de 50 %. La mesure du
taux de gonflement et de la résistance a la dégradation enzymatique montrent que 1’augmentation de
ces propriétés mécaniques est directement liée a la présence de réticulations induites par les UVs qui
sont autant de points d’ancrage s’ opposant a la mobilité moléculaire lors de sollicitations mécaniques.
Cependant, il est & noter que ce renforcement mécanique est minime et qu’il rend les structures de col-
lagene plus fragiles, a en juger par la baisse de la déformation a la rupture €g. De plus, le traitement
UV a un effet dommageable pour les cellules soit par action directe, soit par la générations d’especes
oxydées réactives. Cela suppose des étapes supplémentaires dans la construction d’un tissu vasculaire,
a savoir un ringage des échafaudages préalable a I’ensemencement des cellules. Finalement, 1’ense-
mencement des cellules suppose une longue période de culture pour que les cellules puissent pénétrer

et coloniser ’ensemble de 1’échafaudage.

Les traitements des gels de collageéne par les agents de réticulation classiques afin de pouvoir soumettre
ces structures sous stimulation dynamique dans un bioréacteur ne présentent donc pas le potentiel
espéré. De cette observation a émergé 1’idée d’offrir les conditions optimales de culture en statique

aux CMLs dans le but d’utiliser au maximum leur fort potentiel a remodeler les matrices de collagene.

5.4 Renforcement des gels de collagene par remodelage cellulaire

La difficulté a reproduire I’architecture complexe des tissus naturels, notamment en termes d’aligne-
ment cellulaire et/ou de la MEC est une réelle limitation lors de la réparation et de la reconstruction
tissulaires cliniques. C’est la raison pour laquelle, au niveau académique, de nombreuses techniques
ont été étudiées pour reproduire de telles architectures et guider 1’adhésion et la prolifération de cel-
lules comme I’ utilisation de fibres, de canaux, de surfaces avec différentes topographies ou avec diffé-
rentes fonctionnalités, des champs magnétiques ou électriques, des gradients de vecteurs d’adhésion,
etc. Dans cette optique, la capacité des cellules a remodeler des matrices de collagéne peut étre utilisée
pour obtenir de telles structures.

Le remodelage cellulaire de structures de collagéne désigne tous les changements structurels et di-
mensionnels des fibrilles de collagene induits par les cellules et qui peuvent affecter la stabilité de
ce réseau (Seliktar et al., 2001). En conséquence, ce processus implique, entre autres, la synthese, la

dégradation et le réarrangement des protéines de la MEC par les CMLs (Ogle and Mooradian, 1999),
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qui s’accompagnent d’un changement de dimensions macroscopiques et de propriétés mécaniques.

5.4.1 Réorganisation de la matrice lors du remodelage

A I’état naturel, le collagéne contribue de maniére prépondérante  la résistance des tissus biologiques.
Le fait qu’il soit un élément majeur de renfort de tissus biologiques naturels aussi variés d’un point
de vue mécanique que des tissus élastiques comme la peau, la cornée et les vaisseaux sanguins ou que
des tissus mous comme le cartilage ou encore des tissus durs tels que les os, la dentine, les tendons
et ligaments est essentiellement relié a 1’organisation supramoléculaire des fibrilles de collageéne qui
est propre a chaque tissu. Cette organisation hiérarchique est intimement liée au mode de sollicitation
mécanique du tissu concerné au sein de 1’organisme vivant. Ceci a pour conséquence que la résistance
mécanique de la plupart des tissus varie selon la direction de sollicitation. On parle alors d’anisotropie
a la fois structurale et mécanique. Ainsi, lors de la régénération d’un tissu, un soin particulier doit
étre consacré a reproduire cet état organisationnel et a comprendre I’étroite relation avec I’anisotropie

des propriétés mécaniques résultantes (Fratzl, 2008a).

Les Chapitres 3 et 4 montrent comment le potentiel de remodelage de CMLs imprégnées dans une
matrice de collageéne peut étre controlé et dirigé vers I’obtention d’une construction vasculaire aux
propriétés mécaniques améliorées et anisotropes. Le remodelage d’un échafaudage de collagene de
forme tubulaire a pu étre suivi d’un point de vue macroscopique tout au long de la culture en sta-
tique en utilisant une caméra. Une importante contraction circonférentielle a ainsi pu étre constatée
avec pres de 90 % de contraction en I’espace de 10 jours de culture (Figure 4.3). Cette contraction
s’est accompagnée d’une impressionnante réorganisation des cellules et de la matrice de collagene.
En effet, bien qu’homogene, la structure initiale de la construction vasculaire était isotrope avec des
CMLs et des fibres de collagene orientées de maniere aléatoire. Suite a la culture statique, les CMLs
ont adopté une direction préférentielle, essentiellement longitudinale, et un gradient de densité de cel-
lules pouvait étre observé au travers de la paroi de la construction avec une plus forte concentration
de cellules a proximité du mandrin (Figure 4.4). Ce remodelage cellulaire a abouti a un impression-
nant renforcement mécanique, principalement par densification de la structure de collagéne, avec un
module élastique multiplié par un facteur 35 au bout de 2 semaines de culture. De plus, I’anisotropie
d’organisation de la construction vasculaire a pu €tre reliée a une anisotropie en termes de proprié-
tés mécaniques puisque le module élastique mesuré dans la direction longitudinale était 3 fois plus
important que celui mesuré dans la direction circonférentielle (Figure 4.7). De maniére similaire, le
caractere visqueux de la structure a été renforcé au cours de la culture. Ceci pourrait s’expliquer par
I’augmentation de la densité de collagene qui favoriserait les phénomenes de friction lors de la solli-

citation mécanique (Silver, 2003).

Ainsi, selon le concept initial, les structures de collageéne devaient étre renforcées, notamment par
des techniques de réticulation, avant d’accueillir les cellules, faute de stabilité suffisante pour leur
manipulation. Finalement, le remodelage cellulaire constitue une alternative efficace de renfort et la

culture statique apparait comme une étape incontournable lors du développement de tissus biologiques
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issus du génie tissulaire. De plus, la simple application d’une faible restriction mécanique au remode-
lage cellulaire, imposée par les attaches a base de gazes chirurgicales de maniere appropriée, permet
d’obtenir des équivalents de tissus aux propriétés anisotropes, essentielles pour les tissus biologiques

naturels.

5.4.2 Importance de I’anisotropie dans le développement d’un modéle de tissu
biologique

L’alignement des MECs et des cellules est une caractéristique commune a de nombreux tissus bio-
logiques (le tissu conjonctif, le tissu musculo-squelettique, la peau, le cartilage, les tendons, le tissu
neuronal, etc.) et cette anisotropie revét une importance primordiale dans la fonctionnalité du tissu. Par
exemple, la MEC de la sous-muqueuse de I’intestin gréle a une orientation en spirale tout comme les
CMLs adjacentes permettant la contraction d’une maniere telle que cela favorise le transport efficace
de la biomasse. Ainsi, la caractérisation mécanique biaxiale de cette MEC met en évidence la relation
entre propriétés mécaniques et orientation des fibres de collagéne avec une plus grande résistance et

un module tangent a la direction préférentielle des fibres (Badylak et al., 2009; Phillips, 2014).

Les vaisseaux sanguins sont également des tissus biologiques anisotropes aux propriétés viscoélas-
tiques non linéaires. Dés 19609, les travaux de Patel et Fry ont révélé la nature anisotrope de 1’arrange-
ment du collagéne dans des segments artériels de chiens (Patel and Fry, 1969). Il est communément
admis que les CMLs sont disposées de maniere hélicoidale dans la plupart des vaisseaux sanguins,
avec une prédominance dans la direction circonférentielle. Cependant, 1’organisation des cellules et
de la MEC des vaisseaux sanguins est multiple et dépend de la fonction et de la localisation de ces
derniers dans I’arbre artériel (Pease and Paule, 1960; Silver et al., 2003; Dahl et al., 2007b; Standring,
2005). Ainsi, pour I’aorte abdominale et la veine cave de porcs, les données recueillies par Silver et
al. (Silver et al., 2003) montrent que les modules élastiques et visqueux sont plus grands en longitudi-
nal qu’en circonférentiel. Leur modele propose un arrangement parallele entre les fibres élastiques et
les fibres de collagene. De plus, ils montrent que les fibrilles de collageéne sont étroitement liées aux
cellules musculaires lisses, de sorte que, lors des grandes déformations, la charge de la sollicitation est
supportée conjointement par les fibrilles de collagene et les cellules musculaires lisses. Néanmoins,
ils observent un phénomene inverse avec les carotides, qu’ils attribuent a un arrangement différent des
composants précédemment cités. La contribution mécanique des cellules musculaires lisses dans les
tissus biologiques est donc flagrante et a fait I’objet de plusieurs études (Herlihy, 1980; Sarma, 2011).
Dans ce sens, les travaux de Herlihy et al. (Herlihy, 1980) ont par exemple montré que la contribution
mécanique des cellules musculaires lisses dans les aortes de rats varie énormément selon la direction

d’observation et que celle-ci est prépondérante dans la direction circonférentielle.

A la lumiere de ces observations, une contribution mécanique des CMLs aux constructions vasculaires
remodelées pourrait &tre avancée. En effet, cette contribution pourrait se faire de par les réticulations
qu’elles peuvent créer (Brown, 2013) et de par leur orientation préférentielle. Ainsi, les points focaux

d’adhésion a I’extrémité de leurs pseudopodes pourraient représenter autant de points de réticulation.
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Ces points de réticulation renforceraient la réponse élastique de la structure de collagene en limi-
tant la mobilité moléculaire des fibrilles de collagéne. Le comportement élastique du cytosquelette
des CMLs, provenant de la viscoélasticité et de la connectivité des éléments structuraux de la cel-
lule (microtubules, filaments d’actine et filaments intermédiaires, etc.) pourrait méme étre invoqué
et contribuer aux propriétés mécaniques dans la direction d’orientation préférentielle (Halpern et al.,
1978; Legant et al., 2010; Lieber, 2002).

L’importance de la contribution mécanique des CMLs peut dépendre également de leur phénotype.
Or, en cours de culture ou in vivo, les CMLs peuvent adopter différents phénotypes, a savoir les
phénotypes synthétique et contractile, ainsi que les phénotypes intermédiaires. Une morphologie plu-
tot rhomboide est associée a un phénotype synthétique, dans lequel les cellules proliférent, migrent
et produisent plus de MEC. Les CMLs adoptant un phénotype plutdt contractile présenteront une
morphologie plus allongée. Les CMLs sont trés sensibles a leur environnement et peuvent changer
tres facilement de comportement. Ainsi, le phénotype des CMLs dépend de nombreux facteurs, dont
notamment la composition de la MEC, la rigidité du substrat, des stimulations mécaniques, de la pré-
sence de facteurs de croissance, et de la géométrie du tissu (Alford et al., 2011). Dans le cadre de
cette étude, I’observation des CMLs en microscopie électronique montre qu’elles adoptent une forme
allongée apres le remodelage des structures de collageéne en culture statique (Figure 4.4-L). Cette
morphologie fusiforme et cet arrangement parallele trés compact sont similaires a ceux rencontrés
in vivo. Cela assure un transfert plus efficace des forces d’une cellule a I’autre. Dans les vaisseaux
sanguins, cette communication cellulaire est renforcée par la présence d’'une membrane basale inter-
connectée avec un réseau de fibres de collagene de type III (réticulaires) et de type I et d’élastine. Ces
éléments, synthétisés par les cellules musculaires lisses elles-mé&mes, font la jonction entre les cellules
et assurent la continuité mécanique a travers le tissu (Standring, 2005). De plus, il est reconnu que les
CMLs produisent peu de MEC lorsqu’imprégnées dans un gel de collagéne (Thie et al., 1991). Ainsi, il
est fort probable que la morphologie observée corresponde a un phénotype contractile exprimé par les
CMLs. La forte contraction de la structure de collagene (Figure 4.3) et la faible prolifération (Figure
4.5) convergent vers la méme hypothese, a savoir un phénotype plutot contractile que synthétique.
Un autre comportement intéressant de la construction vasculaire remodelée peut venir supporter cette
hypotheése. Des anneaux obtenus a partir de constructions vasculaires cultivées en statique pendant 2
semaines manifestent un comportement contractile. En effet, lorsque ces anneaux, placés dans un bain
de PBS a 37°C, sont coupés dans la direction longitudinale, ils ont tendance a se contracter et a se
replier rapidement sur eux-mémes (Video 1). Ceci n’est pas observé sur les tubes de collagéne cultivés
dans les mémes conditions mais en 1’absence de cellules. Un comportement similaire a été rapporté par
le groupe de Tranquillo ef al. (Isenberg and Tranquillo, 2003). Ce comportement, issu du remodelage
cellulaire de la matrice de collagéne, s’apparente au phénomene d’angle d’ouverture observé dans les
vaisseaux sanguins naturels. En effet, lorsqu’une section de vaisseau sanguin est coupée dans le sens
longitudinal et totalement déployée, cette section va progressivement se refermer jusqu’a adopter un
certain angle d’ouverture. Ce phénomene bien décrit par Fung est attribué a la présence de contraintes

résiduelles dans la paroi vasculaire et qui sont distribuées de maniere non homogene (Fung, 1991).
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Ainsi, dans les constructions vasculaires cultivées en statique, des contraintes résiduelles similaires,

liées a la réorganisation du tissu, peuvent étre invoquées.

Afin d’optimiser le développement d’un tissu biologique, I’ objectif final de cette these était de produire
une construction vasculaire tri-dimensionnelle de collagéne colonisée par des CMLs aux propriétés
mécaniques et viscoélastiques adéquates permettant sa manipulation et sa fixation sur un bioréacteur
a perfusion pour des stimulations mécaniques. Le renforcement prépondérant dans la direction lon-
gitudinale de la construction vasculaire est de ce fait intéressante pour la fixation sur les supports du
bioréacteur. Finalement, aprés 1 semaine de culture en statique, la construction vasculaire possede
déja les propriétés mécaniques minimales requises pour étre soumises aux contraintes mécaniques
minimales attendues dans le bioréacteur. Pour illustrer cela, un lien peut étre établi entre la charge
supportée par la construction vasculaire lors des tests de relaxation et la pression interne que celle-ci
pourrait supporter dans un bioréacteur dynamique. En fait, la force circonférentielle sur la paroi de la
construction vasculaire soumise a une pression interne p;,; dans un bioréacteur dynamique peut étre

calculée a 1’aide de I’Equation 5.1 suivante :

Load 2x1

= X (AP X Fint — Pext X €) 5.1

Stress =

ou A, L, ryy, e sont respectivement la section de surface, la longueur, le rayon interne et I’épaisseur
de la paroi de la construction vasculaire. Ap est la pression transmurale correspondant a la différence
entre les pressions interne pj,, et externe p., (Achilli et al., 2012). La pression externe p.,, dépend de
la hauteur du milieu de culture au-dessus de la construction, facteur li€é a la conception du bioréacteur.
Apres la contraction cellulaire, 1’épaisseur de la construction vasculaire e est tres faible, rendant le
terme "p,y X " negligeable. A partir de ces approximations, le Tableau 5.2 fournit les valeurs calcu-
lées de contraintes supportées par les parois de la construction vasculaire en fonction de la pression
interne appliquée p;,;. Ce tableau montre qu’une pression interne p;,; de 40 mmHg correspond a une
contrainte 18 kPa pour la construction vasculaire. La Figure 4.6 montre que la construction artérielle
cultivée de maniere statique pendant 1 semaine peut supporter cette amplitude de contrainte. L’ étape
suivante de ce travail serait donc de soumettre cette construction a de faibles stimulations dynamiques
initialement faibles puis progressivement augmentées pendant 1 semaine (10 mmHg a 100 mmHg,
1Hz, 15 dyn.cm™?). Les effets espérés de cette stimulation dynamique seraient de stimuler et diriger
le remodelage cellulaire en termes de dégradation de la matrice de collagene pré-existante, produire

une nouvelle MEC et réorganiser le tissu afin que son organisation soit proche de celle du tissu naturel.

Pour résumer, I’utilisation de la capacité des cellules a remodeler des structures de collagene
apparait comme une technique simple et rapide d’obtention de modeles 3D de tissus biologiques
reproduisant la complexité de I’architecture et des propriétés physiques des tissus naturels.
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Contrainte circonférentielle (Pa)
Pression interne p;,,(mmHg) 1 semaine ‘ 2 semaines
10 4607 8703
20 9215 17406
30 13822 26109
40 18430 34812
50 23037 43515
100 46075 87030
150 69112 130545
200 92149 174060
3000 1382239 2610896

Tableau 5.2 — Contrainte circonférentielle appliquée a la paroi de la construction artérielle en fonction
de la pression interne appliquée p;,; et du temps de culture statique.

5.5 Limites et perspectives : vers un modele plus proche des vaisseaux

sanguins naturels

La continuité de ce projet devrait découler directement des limites du modele de tissu vasculaire déve-
loppé dans le cadre de cette these : la caractérisation plus approfondie des constructions vasculaires,
le renforcement élastique de ce modele vasculaire, la réorganisation de la matrice de collagéne et

la réduction du temps d’obtention de la construction vasculaire.

5.5.1 Caractérisation plus approfondie de la construction vasculaire

Plusieurs questions restent en suspens concernant la caractérisation de ces constructions vasculaires.
En effet, un certain voile persiste sur 1’éventuelle prolifération des CMLs. Une technique de décompte

des cellules spécifique aux gels de collagene devrait étre mise en place.

La quantification de I’orientation des cellules musculaires lisses et des fibrilles de collagene permet-

trait de préciser la relation structure-propriétés mise en avant dans ce travail.

Le changement de phénotype des CMLs depuis un phénotype synthétique vers un phénotype contrac-
tile au cours de cette étude a été soulevé. Des techniques de protéomique pourraient apporter quelques
réponses sur ce point. Cette étude a été menée de maniere conjointe avec Dawit G. Seifu, un étudiant
post-doctorant et fait actuellement I’objet d’une publication mentionnée en annexe (Annexe B - 10,

expériences terminées).

Au niveau mécanique, les mesures de compliance et de pression a la rupture fourniraient des informa-

tions complémenentaires a celles obtenues par les tests de relaxation de contrainte.
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5.5.2 Organisation : apport de la stimulation mécanique dynamique

Dans la perspective de la régénération tissulaire, les CMLs doivent dégrader I’exo-collageéne et pro-
duire une nouvelle matrice extracellulaire. Or, en présence de collagene, les cellules ne synthétisent
que peu de MEC. Un changement de phénotype et une réorganisation des cellules et des fibrilles dans
la direction circonférentielle des constructions vasculaires sont attendues suite a la stimulation mé-
canique dynamique au sein d’un bioréacteur (Kanda et al., 1993; Finlay et al., 1995; Driessen et al.,
2003; Ghezzi et al., 2013; Weidenhamer and Tranquillo, 2013). Cependant, les conditions d’applica-
tion de ces stimulations doivent étre fixées avec soin afin de ne pas endommager la construction, a la
fois au niveau physique mais également au niveau fonctionnel (Rubbens et al., 2009b; Seliktar et al.,
2003, 2001; Rubbens et al., 2009a; van Geemen et al., 2013).

Dans cette perspective, un bioréacteur dynamique a été développé dans le cadre de cette theése et
conjointement avec Frédéric Couét, un étudiant au doctorat (maintenant Ph.D.) afin de soumettre la
structure de collagéne remodelée par les cellules a une perfusion de milieu de culture (Figures 5.1 et
5.2). Le développement de ce bioréacteur dynamique a fait I’objet d’une publication conjointe (An-
nexe B - 6, (Couet et al., 2011b)) et la publication relative a I’étude de la perfusion des constructions
vasculaires remodelées est en cours de rédaction avec Dawit G. Seifu (Annexe B - 10, expériences

terminées).
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FIGURE 5.1 — Participation a la conception et au développement d’un bioréacteur a perfusion pour la
régénération du tissu vasculaire (Plus d’information en vidéo).

5.5.3 Renforcement par des structures multicouches

En moulant successivement un gel de collagéne colonisé par des cellules par dessus un autre gel
préalablement remodelé par les cellules, il est possible d’obtenir des constructions vasculaires mul-
ticouches. Cette structure multicouche peut alors étre soumise a de plus grandes stimulations méca-

niques au sein du bioréacteur a perfusion.

Ce sujet fait ’objet d’une publication en rédaction avec Dawit G. Seifu (Annexe B - 8, expériences
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http://youtu.be/CtHsr4zgtS4

FIGURE 5.2 — Image d’une matrice de collagene remodelée par les cellules et placée dans le bioréac-
teur a perfusion.

terminées).

5.5.4 Elasticité : incorporation d’élastine

Le développement d’une construction vasculaire implantable et viable nécessite la présence d’élastine.
En effet, dans la paroi des artéres musculaires et élastiques, les charges sont principalement supportées
par les fibres d’élastine aux faibles déformations alors que le collageéne joue un role de soutien et de ré-
sistance aux déformations plus importantes (Roach and Burton, 1957). Ceci est d’ailleurs responsable

du fort caractere non-linéaire des vaisseaux sanguins.

Ainsi, ce composant essentiel pour la construction vasculaire peut étre soit sécrété par les CMLs suite
a la stimulation mécanique et/ou biochimique, soit directement incorporé en tant que composite dans
la structure a base de collagene. La faible solubilité de 1’élastine est la principale limitation a cette

stratégie. Ce sujet est a I’origine des projets de maitrise de Michel Bocourt et d’ Audrey Lainé.

5.5.5 Fonction : ajout d’autres types cellulaires

La plus-value apportée par I’ajout d’autres types cellulaires est multiple. Tout d’abord, cela permettrait
d’obtenir un modele plus proche des vaisseaux sanguins naturels constitué des différentes tuniques de
Iartere. La présence concomittante de chaque tunique permettrait d’améliorer la fonction spécifique
a chacune des tuniques par le biais du renforcement de la communication intercellulaire (ex. les CMLs
sont influencées par les sécrétions d’agents vasoconstricteurs par les CEs). Ce sujet a fait I’objet
d’une étude de la tri-culture cellulaire (CMLs, FBs et CEs) tout d’abord sur des disques de collagéne
et fait I’objet d’une publication conjointe avec Caroline Loy, étudiante au doctorat (Annexe B - 9,
expériences terminées). Par la suite, les outils de mise en forme développés dans le cadre de la présente

these permettront de poursuivre 1’étude de la tri-culture sur des structures tubulaires.

La recherche d’autres sources de cellules permettrait a long terme de réduire le temps de production

de ces structures vasculaires (ex. les cellules mésenchymateuses (Peck et al., 2012; Peng et al., 2011),
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les fibroblastes dermiques ou les cellules de la moelle osseuse qui peuvent étre extraites et utilisées en

moins de 2 h).

5.5.6 Réduction du temps d’obtention

Dans le protocole d’obtention des constructions vasculaires remodelées par les cellules, 1’expan-
sion des cellules et la culture statique nécessaires pour fabriquer une structure qui puisse soutenir
les contraintes dynamiques minimales sont les deux étapes qui consomment le plus de temps. Pour
contourner ces étapes, il est possible d’envisager de préparer des structures remodelées a 1’avance,
de les décellulariser de sorte & n’en conserver que la matrice de collagene dense et organisée. Cette
matrice servirait de support mécanique pour les premiers temps de culture dans le bioréacteur dyna-
mique ainsi que de pseudo-limitante élastique, empéchant la prolifération des CMLs vers la lumiere

de la construction.

De plus, de nouveaux moules et mandrins sont en cours de conception, en collaboration avec Audrey
Lainé et Caroline loy, de sorte a pouvoir mouler les constructions vasculaires directement dans le
bioréacteur dynamique. Ceci permettrait de réaliser la culture statique directement dans le bioréacteur
dynamique, et ainsi de réduire le temps de production d’une construction multicouche, de diminuer le

risque de contamination et d’endommagement de ces structures
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Conclusion

Outre la caractérisation minutieuse des propriétés mécaniques et viscoélastiques des gels de collagene
remodelés ou non par les cellules, le travail présenté dans cette these a permis de redorer le blason d’un
matériau au potentiel important dans ses interactions biologiques avec les cellules, mais 6 combien
limité par son manque de stabilité mécanique. En faisant appel a des expertises multidisciplinaires du
domaine de la bioingénierie, la technologie développée dans le cadre de cette these permet d’exploi-
ter la capacité de remodelage des cellules pour la régénération in vitro de modeles tri-dimensionnels
de tissus biologiques avec une architecture et des propriétés physiques et biologiques d’une com-
plexité proche de celle des tissus naturels. Ces structures peuvent étre manipulées et soumises a des

contraintes mécaniques dynamiques dans un bioréacteur a perfusion pour affiner encore ce modele.
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Annexe A

Protocole d’extraction du collagene des
tendons de queue de rats et reconstitution
en laboratoire

Cette annexe a la theése présente la méthodologie d’extraction du collagene, de sa solubilisation, de
sa puirifcation, de sa stérilisation et de sa gélification a température ambiante en présence solutions

tampons.

Le collagene est la protéine la plus abondante du tendon. De fagon globale, les constituants majeurs
du tendon sont I’eau (~ 55 % a 60 % du poids frais du tendon) et le collageéne de type I (Vogel, 1977).
La teneur en collagene du tendon de queue de rat est de 60 a 65 % de la matiére seche (Parry and
Craig, 1978). La teneur en collagéne du tendon peut cependant varier et représenter jusqu’a 90 % de
la matiere seche principalement dans les régions soumises a de fortes tensions (Nimni and Harkness,
1988). Le pourcentage d’eau des tendons varie en fonction de I’espece, du stade de développement, du
site anatomique, de I’hydratation et de la condition physiopathologique du tissu (Elliott and Crawford,
1965).

Le collagene de type I est extrait de tendons de queues de rats 4gés de 8 a 9 mois et stocké se-
lon des protocoles élaborés au sein du laboratoire (Habermehl et al., 2005; Rajan et al., 2006). Les
tendons sont prélevés des queues a 1’aide de pinces et de ciseaux par désarticulation successive des
vertebres. Sous I’effet de la traction exercée, les tendons, essentiellement constitués de fibres de colla-
gene, glissent le long de la gaine cutanée de la queue. Afin de pouvoir stocker le collagene et assurer
la reproductibilité de nos expériences, les fibrilles de collagéne sont solubilisées, puis cette solution
est congelée et lyophilisée pour obtenir des éponges de collagene. Les éponges sont ensuite stockées
et dissoutes a nouveau (et au besoin) dans de 1’acide acétique pour obtenir une solution de collagéne

a une concentration fixée. La procédure se déroule comme suit :

175



A.1 Des tendons de queue de rats aux éponges de collagene

Les queues de rats sont rincées dans de I’eau ultra-pure. Les fibrilles sont extraites, en déchirant et
en étirant les extrémités des queues de rats, et collectées dans du PBS. L’étape de lavage des fibres
de collagene se fait en les faisant tremper successivement dans une solution d’acétone (5 min), puis
dans une solution d’isopropanol (70 %, 5 min), et enfin dans une solution d’acide acétique (0,02 N)
pendant 48 h. Les fibres de collagene ainsi obtenues sont solubilisées dans 1’acide acétique 0,02 N
en les fragmentant a I’aide d’un mixeur (entouré de glace) jusqu’a ce que la solution soit homogene.
Cette solution est ensuite congelée a -20°C pendant 3 jours pour obtenir des blocs de collagene. Les
éponges de collageéne sont obtenues en entreposant les blocs dans un lyophilisateur jusqu’a ce que tout
le solvant soit éliminé. Sous forme d’éponge, le collagéne peut étre conservé a -80°C pendant 18 mois
(Rajan et al., 20006).

A.2 Des éponges aux solutions de collagene

Les éponges sont régulierement dissoutes a nouveau dans de I’acide acétique 0,02 N de sorte a dispo-
ser d’une solution de collagéne préte a ’emploi. A ’aide d’un mixeur utilisé de maniére pulsée, les
éponges de collagéne sont dissoutes dans de I’acide acétique 0,02 N de sorte a obtenir une concen-
tration finale de 4 g/L. Cette solution est alors centrifugée a 14000 rpm pendant 1 h pour éliminer
les impuretés et les débris, principalement constitués de collagéne de type autre que le type 1. Apres
I’avoir dégazée dans un vide relativement poussé (10~ Torr), cette solution est stérilisée par une
technique de dialyse. A la fin de cette étape, une solution homogene et visqueuse contenant de petits
agrégats de molécules de collagéne dispersés dans I’acide acétique est obtenue. Sous cette forme, le

collageéne peut étre conservé 6 a 8 mois (Rajan et al., 2006).

A.3 Des solutions aux gels de collagene

La gélification du collagene s’effectue dans des conditions précises de température, de pH et de force
ionique (Achilli and Mantovani, 2010; Achilli, 2012). Pour initier la gélification, la solution de colla-
gene est alors mélangée avec des solutions tampons et des milieux de culture menant progressivement
le mélange a un pH physiologique et apportant des nutriments aux éventuelles cellules (Kadler et al.,
1996) tel que montré dans le Tableau A.1. Chacun des protocoles présentés dans ce Tableau est réalisé
a basse température (0-4°C) afin de ralentir le processus de gélification (Leikin et al., 1995). Ainsi, le
protocole de la premiere colonne du Tableau A.1 est utilisé dans les études portant sur les caractéri-
sations des propriétés mécaniques et viscoélastiques des gels de collagene (en I’absence de cellules).
Lors de I’étude sur I’effet du remodelage cellulaire sur le renforcement et la réorganisation des struc-
tures de collagene, les cellules sont ajoutées une fois que les solutions tampons et le collagéne sont

mélangés et que le pH est proche du pH physiologique, comme le montre le protocole de la deuxiéme
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DMEM 5X 17,5 17,5
NaOH (1 M) 1,5 1,5
Hepes (1 M) 2,0 2,0
H;O mQ 4,0 4,0
Solution de collagene (4 g/L) 50,0 50,0
DMEM 1X sans cellules 25,0 -
Milieu complet avec cellules (106 - 25,0
cellules/mL)

Tableau A.1 — Protocole de préparation des gels de collagéne. La proportion de chaque composant est
exprimée en pourcentage du volume final de gel a préparer. Le DMEM 1X (Dulbecco’s Modified Eagle Medium
Sigma Aldrich Inc. St.Louis, Mo, USA) correspond au milieu de culture standard de base. Le milieu complet
correspond au DMEM complété par 10 % de sérum feetal bovin (Gibco-Invitrogen, Grand Island, N.Y., USA),
10 % de sérum de porc (Gibco-Invitrogen, Auckland, N.Z.), et 1 % de pennicilin-streptomycin (PenStrep, 10
000 U penicillin + 10 000 pg streptomycin par mL, Invitrogen Corp., Carlsbad, CA, USA).

colonne du Tableau A.1. La gélification est alors accélérée lorsque le mélange homogene est placé a

température ambiante.
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Annexe D

Activités complémentaires a la formation

doctorale

Lors de ces années d’études doctorales, j’ai eu I’opportunité a plusieurs reprises d’enseigner notam-
ment dans le cadre du cours de '"Matériaux pour ’ingénieur' dispensé par le professeur Diego
Mantovani. L’enseignement m’apparait comme une activité essentielle et complémentaire au métier
de chercheur. La recherche en tant que telle ne peut étre valorisée que par le partage et la transmission
de connaissance. De plus, cette activité permet d’acquérir une certaine confiance lors de la prise de
parole en public et de développer des aptitudes de vulgarisation de concepts scientifiques parfois dif-
ficiles a intégrer de prime abord. Dans ce sens, enseigner fut un réel plaisir de pouvoir transmettre des
connaissances aux étudiants et de reconnaissance de la part de ces derniers. Je remercie le professeur

Mantovani de m’avoir offert cette opportunité.

Parallelement a cela et par la suite, je me suis attaché & m’impliquer de mon mieux dans la vie

étudiante et la vie scientifique en m’investissant dans les diverses associations suivantes :

- Chapitre étudiant de Québec de la Société Canadienne de Biomatériaux (CBS-QCSC) - président et
fondateur (2014-2015).

- American Society for Materials (ASM) - trésorier (2008-2014).

- Centre de Recherche sur les Matériaux Avancés (CERMA) - représentant étudiant (2012-2014) et
président du colloque étudiant (2013).

- Thermec - membre du comité étudiant organisateur (2011).
- Société Canadienne des Biomatériaux (SCB) - membre du comité étudiant organisateur (2009).

Ces activités complémentaires a ma formation doctorale m’ont permis de développer certaines com-
pétences personnelles, telles que des habiletés en gestion, en coordination et en planification, en com-

munication, en capacité a travailler en équipe mais également a faire preuve d’autonomie et de créa-
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tivité. Ces activités furent autant d’opportunités de d’enrichir mes connaissances dans des domaines
multidisciplinaires et connexes, de nouer des relations a la fois professionnelles et amicales avec des
personnes aux parcours et aux horizons tres vari€s. Cette implication étudiante a été reconnue a
travers une attestation délivrée par le vice-recteur aux études et aux activités internationales de
I’Université Laval (2014) afin de souligner mon "esprit d’initiative, [...] de leadership et de [...] bon

sens critique".
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