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Les pathologies cardiovasculaires représentent la première cause de mortalité dans les '\2;~'b"
,,~

pays industrialisés, en France, ces pathologies représentent environ 180 000 décès par an. La

principale cause des maladies cardiovasculaires est l'athérosclérose. Cette lésion des

vaisseaux induit progressivement une obstruction de la lumière des vaisseaux, conduisant à

terme à un défaut de l'irrigation sanguine et à une nécrose des tissus. Ces pathologies

nécessitent, dans les situations extrêmes, le remplacement des vaisseaux lésés de façon

chirurgicale par des VaIsseaux autologues tels que les veines saphènes qui constituent

actuellement un matériaux de premier choix pour la chirurgie vasculaire. Malheureusement,

de nombreux patients ne disposent pas de vaisseaux appropriés pour une utilisation en

chirurgie, soit parce qu'ils sont déjà endommagés, soit parce qu'ils ont déjà été utilisés lors

d'une précédente intervention.

Actuellement, les prothèses synthétiques sont utilisées avec succès dans le traitement

des pathologies touchant les grosses artères. Néanmoins, le remplacement des artères

moyennes « 6 mm de diamètre) avec ce type de prothèse ne permet pas de restaurer une

fonctionnalité à long terme (Abbott et al 1993). En effet, les matériaux synthétiques utilisés

bien que biocompatibles partagent l'inconvénient d'être potentiellement thrombogènes. Leur

pérennité fonctionnelle est encore insuffisante et nécessite des traitements anti-thrombotiques

contraignants pour les patients. Des progrès importants restent à accomplir avant de pouvoir

utiliser des prothèses vasculaires permettant d'éviter de tels traitements. Il serait nécessaire de

contrôler la relation entre le sang et la paroi des prothèses, ceci nécessite la mise '!/i1i!,point de
;:/\1,

biomatériaux qui possèdent des propriétés garantissant une hémocompatibilité '~,i•.'aire à
'{%-'

,il
celle trouvée in vivo.

Depuis ces dernières années, l'émergence de l'ingénierie tissulaire a permis de

développer différentes approches dans la conception de substituts vasculaires dans le but de

recréer des substituts proches des vaisseaux natifs. L'une des approches, la plus ancienne et la

plus simple dans la conception des vaisseaux de remplacement, consiste au recouvrement des

prothèses synthétiques par une monocouche de cellules endothéliales. La construction d'un tel

substitut bioartificiel posséderait ainsi les propriétés anti-thrombogèniques nécessaires à la

fonctionnalité des substituts vasculaires. Un des problèmes à résoudre est de faire adhérer et

proliférer les cellules endothéliales sur les composantes synthétiques. Les recherches actuelles

visent à modifier la surface de ces prothèses synthétiques afin de permettre la formation d'un

endothélium vasculaire et d'éviter également le détachement de ce tissu, après son

implantation.
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Notre travail a pour but d'évaluer l'intérêt des films multicouches de polyélectrolytes

utilisés comme modification de surface dans la conception des substituts vasculaires. En effet,

il est nécessaire d'interposer une matrice de nature appropriée, qui puisse favoriser l'adhésion

et le développement des cellules endothéliales. Les films multicouches de polyélectrolytes

développés par Decher dans le début des années 1990 (Decher et al 1992), offrent de

nombreux avantages pouvant être appliqués aux biomatériaux (Elbert et al 1999). Plus

particulièrement, grâce à leur charge superficielle, ces assemblages permettraient de créer des

interactions électrostatiques favorisant dans un premier temps l'adhésion cellulaire. De plus,

les caractéristiques physicochimiques des films tel que l'hydrophilicité, la rugosité, ou les

polymères utilisés pourraient également augmenter l'adhésion cellulaire. Ainsi, les films

permettraient de créer une nano-architecture favorable au développement des cellules

endothéliales sur des surfaces réfractaires à leur adhésion.

Pour notre travail, nous avons utilisés différents polycations: poly(éthylénimine)

(PEI), poly(D-lysine) (PDL) et poly(allylamine hydrochloride) (PAR) et différents

polyanions: poly(sodium-4-styrène sulfonate) (PSS) et l'acide poly(L-glutarnique) (PGA).

Ces polyélectrolytes nous ont permis de construire deux films ayant les architectures

suivantes: PEI-(PSS-PAH)2-PGA-PDL et PEI-(PSS-PAH)3 (noté respectivement par la suite

films -PGA-PDL et -PSS-PAR). Pour évaluer les propriétés des films multicouches au

niveau de l'endothélium vasculaire, nous avons utilisées des cellules endothéliales primaires

de veines ombilicales humaines.

Néanmoins, des études récentes ont montré que les propriétés physico-chimiques des

surfaces jouaient un rôle important dans l'adhésion, la prolifération et la différenciation

cellulaire (Imbert et al 1998, Deroanne et al 2001). Dans un premier temps, nous avons

observé le comportement des cellules en étudiant les principaux paramètres de

biocompatibilité des films multicouches comme la morphologie, l'activité métabolique,

l'adhésion et la croissance cellulaire, et l'expression d'un marqueur phénotypique (facteur

von Willebrand). Dans un deuxième temps, nous avons évalué l'influence des films

multicouches sur l'expression de la molécule d'adhésion intercellulaire-l (ICAM-l)

impliquée dans le mécanisme de réponse inflammatoire des cellules endothéliales. Enfin, nous

avons tenté d'évaluer et de comprendre les phénomènes d'adhésion des cellules sur les films

multicouches.

Dans le chapitre l, nous présenterons une étude bibliographique détaillant

l'endothélium vasculaire, les interactions des cellules endothéliales avec leur environnement,

l'ingénierie tissulaire des vaisseaux.
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Le chapitre II rapportera la méthodologie générale du travail et le matériel utilisé dans

le cadre des différents types d'expérience. Nous présenterons en particulier la culture primaire

de cellules endothéliales humaines, les techniques utilisées pour caractériser la

biocompatibilité et l'adhésion cellulaire, et étudier qualitativement et quantitativement les

différentes molécules étudiées.

Dans le chapitre III, nous présenterons les résultats expérimentaux qui comporteront

trois parties: i) l'étude de la biocompatibilité des cellules sur les films de polyélectrolytes, ii)

l'activation des cellules endothéliales à travers l'expression de ICAM-I dans différentes

conditions de stimulation, iii) l'évaluation de l'adhésion des cellules sur les films

multicouches.

Enfin, le chapitre IV sera consacré aux conclusions et perspectives de notre travail.
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CHAPITRE 1 : ETUDE BIBLIOGRAPHIQUE
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La fonction des VaIsseaux sanguins est de transporter le sang aux différents tissus de

l'organisme afin de permettre leur oxygénation et par conséquent leur fonctionnement. Les

vaisseaux forment un système branché d'artères, de veines, et de capillaires, avec des tailles et

des propriétés mécaniques et biochimiques différentes. Cependant, la paroi de tous les

vaisseaux sanguins est constituée des mêmes éléments, avec une importance variable d'une

paroi à une autre, conférant à chacun des secteurs vasculaires des propriétés propres. Une

paroi vasculaire comprend trois tuniques concentriques et solidement réunies (figure LI) : nne

tunique interne ou intima, une tunique moyenne ou média, et une tunique externe ou

adventice. L'adventice est une couche de tissu conjonctif lâche qui fixe le vaisseau au tissu

conjonctif environnant. La média est composée d'une à plusieurs couches de cellules

musculaires lisses et permet la régulation du calibre du vaisseau. La couche interne est

composée d'une monocouche de cellules endothéliales reposant sur un tissu conjonctif. Cette

monocouche de cellules endothéliales se présente toujours à la lumière vasculaire et elle est

directement soumise au contact du sang.

Dans notre travail, nous nous intéresserons plus particulièrement à l'endothélium

vasculaire afm de montrer l'importance de ce tissu dans le contrôle des interactions de la paroi

vasculaire avec le sang et les éléments qui le composent et par conséquent son intérêt dans la

construction des substituts vasculaires.

Figure 1.1: Structure pariétale d'une artère. La tunique interne représente
approximativement le dixième de l'épaisseur de la paroi vasculaire. Elle est recouverte
vers la lumière d'un endothélium reposant sur une membrane basal discontinue, elle
même ancrée sur le réseau fibrillaire du sous endothélium (d'après Withfield 1996).
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1.1. L'endothélium vasculaire.

1.1.1. Organisation de l'endothélium vasculaire.

L'endothélium est formé d'une monocouche uniforme de cellules polygonales et

allongées, longues de 25 à 50 ~m, larges de 10 à 15 ~m, orientées dans le sens du flux

sanguin. Leur surface est recouverte d'une enveloppe cellulaire (glycocalyx) riche en

protéoglycanes (héparane sulfate protéoglycane en particulier). Cette enveloppe joue un

rôle important dans la thromborésistance de l'endothélium. C'est à dire que les cellules

endothéliales ne réagissent pas avec les plaquettes, les leucocytes, et le système de la

coagulation: la cause réside probablement dans les nombreuses charges électronégatives

de l'héparane sulfate (Legrand 1987).

Les constituants intracellulaires sont ceux que l'on retrouve habituellement dans le

cytoplasme de toutes les cellules, tel que les mitochondries, les réticulums endoplasmiques

lisses et rugueux, le cytosquelette, etc. Cependant, les cellules endothéliales (Fig. 1.2) se

distinguent par la présence d'une structure qu'elles partagent avec les mégacaryocytes et

que l'on connaît sous le nom de corps de Weibel Palade. Ceux-ci se présentent sous la

forme de bâtonnets de 3 ~m de long sur 0,1 ~m de large, résultant de la juxtaposition de

petits tubules de 15 nm d'épaisseur, orientés parallèlement au grand axe de la cellule et

entourés par une structure membranaire. Les corps de Weibel Palade sont des lieux de

stockage du facteur Von Willebrand (Williams et al 1995, Chappey et al 1997), facteur

împliqué dans les phénomènes d'hémostase.

De plus, les cellules endothéliales présentent la particularité d'être polarisées. Le

versant supérieur est en contact avec le sang circulant (pôle apical), tandis que le versant

inférieur est en contact avec le sous endothélium (pôle basal). Cette polarité est également

fonctionnelle, puisque les composés fabriqués par les cellules endothéliales qui doivent se

retrouver du coté de la lumière vasculaire sont secrétés ou exposés du coté apical.
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Figure 1.2 : Représentation schématique d'une cellule endothéliale.
Ce schéma montre les commnnications possibles entre la lumière du vaisseau et la
membrane basale du sous-endothélium par les jonctions interendothéliales (,1.) et des
canaux transendothéliaux (t). Une vésicule d'endocytose (.0.) et différentes vésicules ('!x0
cytoplasmiques sont également visibles. n: noyau; m: mitochondrie; WP: corps de
Weibel Palade ; mb : membrane basale (d'après Legrand 1987.)

1.1.2. Fonctionnalités de l'endothélium vasculaire.

1.1.2.1. Barrière de perméabilité sélective.

Les cellules endothéliales sont contiguës les unes avec les autres grâce à des jonctions

qui diffèrent suivant leur localisation niveau de l'arbre vasculaire: dans les artères, ces

jonctions sont étroites, alors que dans les veines elles sont beaucoup plus lâches: d'où les

noms respectifs de « tight junction» et « gap junction» que l'on trouve dans la littérature

anglaise pour les différencier. Ces jonctions sont importantes dans le contrôle des échanges

trans-endothéliaux de l'eau, des gaz et des ions. L'endothélium vasculaire est une barrière

de perméabilité sélective (fig. 1.2) qui permet et régule les échanges de molécules de taille

variable, eau, ions, protéines, entre le sang et les tissus (Tedgui 1994). Les voies de

transport au travers de la barrière endothéliale varient selon leur localisation artérielle,

veineuse ou microcirculatoire. La perméabilité sélective de cette interface cellulaire est

essentielle, notamment lors de la réponse inflanunatoire.

Les échanges avec les tissus environnants peuvent se faire de nombreuses

façons:

par diffusion cytoplasmique passive (gaz, ions, etc)

par transport intracellulaire par pinocytoses (protéines, lipides)

par le biais de transporteurs membranaires

au travers de l'espace intercellulaire permettant le passage des cellules migratrices

(diapèdèse).

27



Chapitre 1 : Etude bibliographique

1.1.2.2. Effet anti-thrombogénique.

L'endothélium normal n'est pas thrombogène. Notamment, la thromborésistance des

cellules endothéliales a été énoncée à propos de la nature de leur glycocalyx qui présente une

charge négative élevée capable de repousser les plaquettes. Celle-ci n'en est pas la seu1e

raison et d'autres causes variées s'y ajoutent. Elles sont liées en parties aux activités de

synthèse de la cellule endothéliale elle-même. Les cellules endothéliales sécrètent l'activateur

tissulaire du plasminogène (t-PA) et l'inhibiteur du facteur tissulaire. De plus, elles

synthétisent la prostacycline (PGIz), un inhibiteur très puissant de l'agrégation plaquettaire.

Une action fondamentale de l'endothélium dans ce domaine est la production et l'expression

d'une glycoprotéine transmembranaire: la thrombomoduline, récepteur de la thrombine.

L'endothélium exerce des activités anticoagu1antes par d'autres voies telles que la capture et

la dégradation de substances thrombogènes (ADP, 5-HTP) et par l'effet des produits

vasomoteurs sur les plaquettes.

Néanmoins, dans des conditions physiopathologiques, les cellules endothéliales

possèdent également une activité thrombosante. Dans ce cas, la thrombomoduline est sous

régulée et n'apparaît plus à la surface endothéliale. De plus, les cellules expriment un facteur

tissu1aire capable de se lier au facteur VIla plasmatique. A partir de là, la production de

thrombine pourra s'effectuer d'autant plus facilement que les facteurs IXa et X ont des sites

de liaison sur l'endothélium. Sur le plan de la fibrinolyse, le PAl-l, inhibiteur de l'activateur

du plasminogène d'origine endothéliale, est augmenté et le t-PA est sous régulé au niveau

génique. Ces phénomènes activateurs et inhibiteurs de la thrombogénèse sont résumés dans le

tableau 1.1.

De plus, les cellules endothéliales possèdent également des propriétés antiadhésives, ou

adhésives vis à vis des éléments figurés du sang comme les leucocytes et les plaquettes. Ces

éléments adhèrent à l'endothélium et en particulier, l'adhésion des leucocytes est

particu1ièrement importante lors de la formation des plaques d'athérome ou dans le cas

d'inflammation aiguë (StoHz et al 1999).

28



Chapitre l : Etude bibliographique

Tableau 1.1: Résumé des différents facteurs intervenant dans la balance des
propriétés thrombogéniques des cellules endothéliales (d'après Najman et al 1994).

THROMBORESISTANCE THROMBOFORMATION

Charge négative élevée Collagène

Prostacycline (PGh) Fibronectine

Thrombomoduline Facteur von Willebrand

Héparane sulfate Facteur tissulaire

Pro urokinase Inhibiteur de l'activateur du plasminogène

Activateur tissulaire du plasminogène

ADPase

1.1.2.3. Synthèse des médiateurs vasoactifs.

L'endothélium peut synthétiser et secréter de nombreuses substances vasoactives qui

diffusent vers le muscle sous-jacent et provoque sa contraction ou sa relaxation. La substance

la plus largement étudiée est le facteur relaxant dérivé de l'endothélium (EDRF), découvert

par Furchgott et Zawadzki en 1980 (Furchgott et Zawadzki 1980) et caractérisé en 1987

comme du monoxyde d'azote (NO) ou un composé contenant du NO (palmer et al 1987).

L'EDRF est synthétisé par l'action catalytique d'une enzyme, la nitric oxide synthase

(NOS), présente sous sa forme constitutive dans la cellule endothéliale, sur la L-arginine, pour

former NO et la L-citrulline (Moncoda et al 1991). L'enzyme constitutive, NOSc, est Ca 2+_

calmoduline dépendante et peut être rapidement activée. L'inductible, NOSi, est dépendante

de la tétrahydrobioptérine et nécessite un certain délai avant d'être activée par les médiateurs

immuno-inflammatoires, cytokines et endotoxines. Un inhibiteur de synthèse protéique

(cycloheximide) et un corticoïde (dexaruéthasone) inhibe l'induction de la NOSi, révélant la

nécessité d'une synthèse protéique de novo. L'endothélium synthétise d'autres substances

vasodilatatrices, principalement la prostacycline (PGh) et un facteur hyperpolarisant

(Endothelium derived hyperpolarizing factor ou EDHF), différent de l'EDRF, qui augmente le

potentiel de membrane du muscle lisse et participe à sa relaxation (Feletou et Vanhoutte

1988).

De nombreuses substances, directement ou indirectement vasoconstrictrices, sont

également produites par l'endothélium: l'endothéline, les prostaglandines, l'enzyme de

conversion de l'angiotensine qui participe à la formation de l'angiotensine II, ainsi que
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l'anion superoxyde dont on a récenunent suggéré une action constrictrice (Harrison 1997).

Trois types d'endothéline existent composés de peptides de 18 acides aminés. L'endothéline

l, fabriqué par l'endothélium humain est le plus puissant vasoconstricteur endogène connu

(Yanagisawa et al 1988).

1.1.3. Forces hémodynamiques agissant sur l'endothélium vasculaire.

La paroi vasculaire est normalement exposée à deux types de forces mécaniques: les

contraintes tangentielles et les contraintes de cisaillement (fig. 1.3). Ces forces mécaniques

agissent directement sur la fonctionnalité et le comportement des cellules endothéliales

(Lehoux et Tedgui in press).

T

Figure 1.3: Représentation des forces hémodynamiques au contact de la paroi
vasculaire. P représente la pression exercée par le sang et induit une contrainte
tangentielle T en fonction de la nature du vaisseau (diamètre et épaisseur). or représente
la contrainte de cisaillement due à l'écoulement sanguin.

-contraintes tangentielles

La pression sanguine exerce sur la paroi vasculaire des forces perpendiculaires à la

surface endoluminale. Celles-ci sont compensées par des forces intra pariétales, dans les

directions longitudinale et tangentielle, exercées par les différents éléments de cette paroi et

s'opposant aux effets de distension de la pression sanguine. Dans la direction tangentielle, la

force par unité de longueur du vaisseau, ou tension pariétale (T), est liée à la pression

sanguine (P) et au rayon du vaisseau (r), selon la loi de Laplace:

T=Pr

La relation qui existe entre la tension tangentielle et la déformation du vaisseau dépend à

la fois de la géométrie et des caractéristiques élastiques de sa paroi. La tension tangentielle est
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en réalité supportée par toute l'épaisseur de la paroi vasculaire. La tension rapportée à l'unité

d'épaisseur représente la contrainte qui s'exerce sur la paroi dans la direction tangentielle.

Elle s'exprime comme:

T=Pr/h

où h est l'épaisseur de la paroi.

-Contraintes de cisaillement

Lorsque le sang s'écoule, il exerce une force de frottement à la surface vasculaire. Cette

force se traduit par une contrainte de cisaillement Cr) au niveau de l'endothélium défini

comme le produit de la viscosité du sang et du gradient de vitesse sanguine mesuré au niveau

de la paroi. La contrainte de cisaillement transmise à l'endothélium par le courant sanguin

tend à déplacer l'endothélium et la couche intimale dans la direction de l'écoulement.

Dans le cas d'un écoulement laminaire, la contrainte de cisaillement s'exprime comme:

,,=4liQ /2
où li est la viscosité, Q le débit et r le rayon du vaisseau. On peut remarquer que le rayon

intervient au dénominateur à la puissance 3; ainsi, une faible diminution de diamètre

vasculaire entraîne, pour un débit volumique constant, une augmentation beaucoup plus

importante des contraintes de cisaillement.

1.1.3.1. Récepteurs des signaux mécaniques.

Il existe différents récepteurs présents à la surface des cellules endothéliales qui

pourraient être impliqués dans la transmission des forces mécaniques générées par la pression

ou par le flux (figure lA). Néanmoins, l'identité d'un tel mécanorécepteur responsable de la

réponse endothéliale n'a pas encore été clairement établie (Ali et Schumacker 2002).

• Intégrines

Il s'avère que la capacité des cellules à sentir la contrainte mécanique, et la réponse

biochimique qui en découle, puissent dépendre de l'interaction d'intégrines avec la matrice

extracellulaire (Jalali 2001). En effet, les intégrines, principaux récepteurs d'adhésion

couplées aux protéines du cytosque1ette, participent non seulement à l'attachement des

cellules à leur substrat, mais aussi à la transmission intracellulaire des signaux mécaniques. Le

domaine cytoplasmique des intégrines interagit avec des protéines du cytosquelette qui sont
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fonctionnellement liées à une protéine tyrosine kinase, la FAK (focal adhesion kinase), qui

pourrait intervenir dans la mécanotransduction (Tanabe et al 2000).

Ainsi, ces protéines ont fait l'objet d'une partie de notre travail de recherche car les

intégrines sont présentes aux sites d'apposition étroite de la surface des cellules et de la

matrice extracellulaire, et elles forment une passerelle de signalisation entre les protéines de la

matrice et le cytosquelette (cf. paragraphe 1.2.1.2).

• Canaux ioniques

Deux types de canaux ioniques sensibles aux stimuli mécaniques sont décrits dans les

cellules endothéliales: les canaux potassiques activés par le cisaillement et les canaux

ioniques activés par l'étirement (stretch activated channels). Ces canaux ioniques activés par

l'étirement cellulaire sont cations spécifiques et possédent une activité électrique,

principalement détectée lors de l'ouverture. Leur activation conduit à un influx de calcium

suivi d'un phénomène de dépolarisation membranaire (Sackin 1995).

• Proteines G

Hansen et al (Hansen et al 1994) ont rapporté que la sous-unité gamma de la protéine G

était présente au niveau des sites d'adhésions focales contenant les intégrines. Par conséquent,

la co-localisation des protéines G et des intégrines permettrait donc, à un même signal,

d'activer simultanément deux familles de récepteurs transmembranaires (les récepteurs

couplés à la protéine G et les intégrines). Par conséquent, il semblerait que la protéine G soit

impliquée indirectement dans la voie de signalisation induite par les intégrines.

• Recepteurs Tyrosine Kinase

Une autre classe de récepteurs membranaires, de type tyrosine kinase, participerait

également à la mécanotransduction. Le cisaillement induit la phosphorylation transitoire du

récepteur au VEGF (Flk-1) et son association avec Shc (Src homology 2 collagen) et les

intégrines av~3 et ~I (Chen et al 1999). Si le rôle de Flk-I dans la mécanotransduction n'est

pas encore parfaitement établi, il n'en reste pas moins que la prévention de l'association de

Shc avec Flk-l, ou d'autres protéines, atténue les cascades d'activation en aval ainsi que la

transcription de gènes stimulés par le cisaillement.
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• Radicaux libres oxygénés

Des données récentes suggèrent que les radicaux libres oxygénés, de même que les

antioxydants endogènes, ont probablement des fonctions de signalisation critiques dans les

cellules. La production de radicaux libres oxygénés est enregistrée dans les cellules

endothéliales exposées à un étirement cyclique de 10 à 12 % (Cheng et al 1998). L'activation

de la protéine kinase C (PKC), qui est stimulé par l'étirement et qui peut induire la NADPH

oxydase pourrait dans certains cas précéder la génération d'Oz- . Il a été également proposé

qu'une augmentation d'HzOz dans les cellules endothéliales peut induire la réorganisation de

la F-actine, caractérisé par la formation de fibres de stress (Huot et al 1997).

cellule endothéliale

Figure 1.4: récepteurs impliqués dans la mécanotransduction (d'après Lehoux et

Tedgui in press)
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1.1.3.2. Facteurs mécaniques et expression des gènes dans les cellules endothéliales.

Outre les modifications structurales induites par les forces mécaniques, celles-ci

déclenchent des cascades complexes d'événements biochimiques qui conduisent à des

changements fonctionnels dans la cellule endothéliales.

La régulation de l'expression génique de molécules produites par les cellules

endothéliales et intervenant dans ses différentes fonctions, comme l'endothéline-1 (Morita et

al 1993), l'activateur tisulaire du plasminogène (Diamond et al 1990), le PDGF (p1atelet

derived growth factor) a et p (Hsieh et al 1992), les molécules d'adhésion intercellulaire-1

(lCAM-1) et vasculaire-1 (VCAM-1) (Nagel et al 1994, Sampath et al 1995, Ando et al 1994)

sont influencées par différents stimuli chimiques et mécaniques (en particulier par

l'écoulement sanguin). Si l'on connaît plusieurs voies de signalisation susceptibles de

conduire à la modulation phénotypique des cellules endothéliales, l'identification du profil

des gènes demeure encore très sommaire. Des travaux antérieurs ont démontré que le

cisaillement et l'étirement augmentaient l'expression de c-fos et c-jun, qui, sous forme de

protéines dimériques, se fixaient aux sites de transcription sur les promoteurs de l'ADN et

agissaient comme activateurs ou répresseurs transcriptionnels. Les sites sur lesquels les

dimères c-fos et c-jun se fixent sont les éléments des promoteurs (TRE) (TPA response

element) et CRE (cAMP response element). Cependant l'expression des facteurs de

transcription, lorsque celle-ci est médiée par une stimulation mécanique, peut initier une

transduction des signaux par l'intermédiaire de promoteurs sensibles aux stimuli mécaniques,

et conduire à l'activation de certains gènes. Cet élément de réponse au cisaillement, SSRE

(shear stress responsive element) est décrit par Resnick (Resnick et al 1993) dans le

promoteur de PDGF-p, t-PA, TGFpl, c-fos et c-jun. L'expression de la molécule d'adhérence

1CAM-l est également régulée positivement par le flux de façon transitoire (Nagel et al,

1994), alors que l'expression de VCAM-l est régulée négativement de manière force

dépendante (Ohtsuka et al, 1993). Des études ont montré que le gène de ICAM-1 contient le

SSRE dans son promoteur, alors qu'il n'est pas exprimé dans VCAM-l. Ces résultats

suggèrent que la régulation de cette molécule est un mécanisme secondaire de la signalisation

hémodynamique.

L'ensemble de ces facteurs présente une importance primordiale pour la construction des

substituts vasculaires. En effet, il est accepté que la condition essentielle devait être la

capacité des cellules endothéliales à résister et à s'adapter aux contraintes mécaniques (Nerem
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et Seliktar 2001). Il a été montré que les greffes artificielles cellulaires étaient capables de

mieux s'adapter si elles étaient pré-stimulées par une contrainte mécanique (Nikalson et al

1999) (cf. paragraphe 1.3.1).

1.2. Interaction des cellules endothéliales avec leur environnement.

L2.I. Interaction des cellules endothéliales avec la matrice extracellulaire.

Les cellules endothéliales possèdent à leur surface des protéines leur permettant

d'interagir entre elles et avec leur environnement extracellulaire. Ces protéines d'adhérence

cellulaire sont des protéines ancrées dans la membrane cellulaire, possédant un domaine

cytoplasmique, un domaine membranaire, et un domaine extracellulaire. Ces protéines

d'adhérence établissent un lien entre l'extérieur et l'intérieur de la cellule, car leur domaine

cytoplasmique peut se lier aux protéines du cytosquelette intracellulaire, tandis que le

domaine extracellulaire interagit avec des protéines de la matrice extracellulaire, comme la

fibronectine ou le collagène. De ce fait, ces protéines ayant une grande importance dans le

développement et la survie des cellules endothéliales ont fait l'objet d'une attention

particulière.

1.2.1.1 Constituants de la membrane basale et du sous-endothélium.

Toutes les macromolécules constitutives de la membrane basale et de la matrice

extracellulaire sont synthétisées et secrétées par les cellules endothéliales. Il faut mentionner

que la synthèse de la plupart d'entre elles n'est pas réellement spécifique des cellules

endothéliales et que d'autres cellules peuvent les élaborer. La membrane basale sert de

support aux cellules endothéliales. Son rôle dépasse celui de simple support en ce sens que

ces constituants servent en fait à ancrer les cellules endothéliales à la paroi vasculaire. La

matrice extracellulaire vasculaire contient un mélange hétérogène de protéines structurales et

adhésives, parmi lesquelles on trouve: la laminine, les collagènes de type III et IV, l'élastine,

la fibronectine, la vitronectine, et une variété de protéoglycanes et des glycoaminoglycanes

(fig. 1.5).
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Cellule endothéliale

Figure I.S: Schéma de l'interaction d'une cellule endothéliale avec la matrice
extracellulaire. Ce schéma montre comment des molécules de laminine (LM)
reconnaissables à leur aspect cruciforme, associées entre elles et à des agrégats
d'héparane sulfate protéoglycane (HS-PG) servent de ponts entre une cellule
endothéliale et le collagène de type IV. De même, des molécules de fibronectine (FN)
attachent HS-PG lié au collagène de type IV à la matrice extracellulaire du sous
endothélium et plus particulièrement au collagène de type III (Col. III).

1.2.1.2. Les intégrines.

Les intégrines constituent les principaux récepteurs impliqués dans l'adhésion des

cellules à la matrice extracellulaire (Hynes 1992). Les intégrines sont des protéines hétéro

dimériques (fig. 1.4.), résultant de l'association d'une chaîne a et d'une chaîne p liées d'une

manière non covalente. Les deux sous-unités contribuent à la liaison avec le ligand. A ce jour,

18 chaînes a et 8 chaînes p sont connues chez les manunifères et forment 24 intégrines

différentes. Certaines chaînes, comme a4, ne peuvent s'associer qu'avec une forme de chaîne

p (P6), alors que pl peut former des hétéro-dimères avec une dizaine de chaînes a, formant

des intégrines qui ont chacunes une spécificité différentes. Les cations Ca2+ et Mg2+ sont

essentiels pour la fonctionnalité des intégrines, et la nature de l'ion peut affecter l'affinité et la

spécificité des ligands. Pour l'adhérence à la matrice extracellulaire, les intégrines de la sous

famille pl, et avp3 (Hynes, 1987) apparaissent être les plus importantes.

Les intégrines sont composées d'un domaine extracellulaire qui se lient au ligand,

d'un court domaine transmembranaire, et d'une partie cytoplasmique courte qui relie ces

récepteurs au cytosquelette de la cellule (fig. 1.6). La structure des différentes sous unités a est

très similaire: elles contiennent toutes des domaines répétés homologues de trente à quarante

acides aminés dans leur zone extracellulaire, espacés par des domaines de vingt à trente acides
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aminés. Les trois ou quatre domaines répétés qui sont le plus extracellulaires contiennent des

séquences pouvant lier des cations. Ces séquences sont sans doute impliquées dans la liaison

des intégrines à leur ligand, car cette interaction est cation-dépendante.

La liaison des intégrines se fait via une reconnaissance spécifique de séquences ou de

motifs structuraux. Les sites de reconnaissance des ligands peuvent être attribués à une courte

séquence de peptides. La première séquence à être définie comme étant un site de liaison aux

intégrines était le tripeptide Arg-Gly-Asp (RGD), trouvé sur la fibronectine, la vitronectine, et

une variété d'autres molécules adhésives. D'autres motifs sont reconnus par les intégrines

comme la séquence Lys-Gln-Ala-Gly-Asp-Val (KQAGDV) dans la chaîne-y de la molécule

de fibrinogène. Beaucoup d'intégrines sont des récepteurs pour les protéines de la matrice

extracellulaire, comme la fibronectine, la laminine, ou les collagènes (tableau 1.2). Certaines

intégrines participent aussi à des interactions cellule-cellule, et jouent un rôle important dans

la biologie vasculaire et le système immunitaire. Par exemple, les intégrines av~3 et av~5

sont impliquées dans la vasculogenèse et l' angiogenèse.

RGD

COMllxions au Cytllsquoleu"
Inlracellulairê

liaison à
RGO

Sous-unité 1'---
NH1

Répétitions disullure

Figure 1.6 : Représentation schématique des sous unités Il Il d'une intégrine et relation
avec la matrice extracellulaire par la séquence RGD de la fibronectine (D'après Karp
1998).

L'activation des intégrines est conditionnée par leur affinité de liaison au ligand

(O'Toole et col, 1994). En effet, à l'état basal, les intégrines se lient avec peu d'affinité à leur

ligand. En réponse à un facteur externe et après émission d'un signal à l'intérieur de la cellule,
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une infonnation est transmise au dehors de la celhùe (signal « inside-out ») pour induire un

changement de confonnation des intégrines pennettant d'augmenter leur affinité pour leur

ligand. Les intégrines après fixation à leur ligand, sont aussi capables de transmettre des

signaux vers l'intérieur de la cellule. Ces signaux peuvent initier des réponses cellulaires

variées comme la différenciation, la prolifération, ou encore la migration cellulaire. Les

intégrines jouent un rôle fondamental dans l'adhérence des cellules à la membrane basale, la

polarisation des cellules et la migration des cellules sur et à travers la matrice extracellulaire.

des intégrines et de leurfonctions principales
d thT 1 (CE)

Tableau 1.2: Classification et
d d II 1

FN : fibronectme, VN: vItronectme, LM: lammme, FB : fibnnogene, PS : posItIOn
specifie antigens, CTL : cloned cytotoxic T lymphocytes, CE : cellules endothéliales, vWF :
facteur von Willebrand, 1: non détenniné.

rIgan s exprlmees au nIveau es ce uesen 0 e la es .
Intégrines Distribntion cellnlaire Ligand Fonction

Fibroblastes, lymphocytes,
aOf31 monocytes, plaquettes, CE FN, VN,LM

Fibroblastes, lymphocytes, Adhésion/migration
aFf31 monocytes, plaquettes, CE FN

aPS1f3l Fibroblastes, lymphocytes, Interactions durant la
monocytes, plaquettes, CE 1 morphogènese

aPS2f31
Lymphocytes T, fibroblastes

a1f31 de peau, cellules glomérules Collagène, LM
de malpighi, CE

Lymphocytes T, fibroblastes,
a2f31 CTL, épithélium, Collagène, LM

monocytes, CE, plaquettes
fibroblastes, CTL,

a3f31 épithélium, monocytes, CE FN, LM, collagène
lymphocytes, monocytes, Adhésion cellule -

a5f31 neutrophiles, tissus FN cellule et cellule -
macrophages, CE matrice extracellulaire

Plaquettes, épithélium,
a6f31 système nerveux LM

périphérique, CE
aIIlf33 CE, plaquettes FN, VN, FB, vWF
avf33 CE, plaquettes VN,FB,vWF

Adhésion cellule -
avf35 CE, épithélium FN, VN matrice extracellulaire. . ..

De plus, Il a été récemment montré qu'il existait une relation étroite entre les

intégrines et les facteurs de croissance induisant des réponses spécifiques des cellules
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endothéliales tels la migration, la prolifération, ou l'adhésion (Eliceiri 2001). Ces relations

entre intégrines et facteurs de croissance sont représentées dans le tableau 1.3.

Tableau 1.3: Relation entre facteurs de croissance et intégrines induisant des
réponses cellulaires différentes (d'après Eliceiri 2001).

intégrines

av~3

av~3,a5~1

av~5

av~5,av~3,~1

a2~1, al~l, av~3

av~5

av~5

Facteurs de

croissance

PDGF

bFGF

VEGF

VEGF

VEGF

EGF

IGF/insuline

réponses

Prolifération,

migration

Angiogénèse,

migration

Angiogénèse

Adhésion, migration

Angiogénèse,

migration

Migration, métastase

Migration, métastase

bFGF : basic fibroblast growth factor, EGF: epithelium growth factor, IGF: insulin
growth factor, PDGF, platelet derived growth factor, VEGF: vascular endothelial growth
factor.

1.2.1.3. Les adhésions focales et la kinase d'adhésion focale (FAK).

La liaison des intégrines avec la matrice extracellulaire conduit à la formation de

complexes protéiques appelés contacts focaux ou adhésions focales. Suite à la liaison du

ligand à l'intégrine, des réactions en cascade intracellulaires se déclenchent selon un

processus nommé ({ outside-in signaling » et faisant intervenir des complexes

multimoléculaires. Au niveau des sites d'adhésion, le domaine cytoplasmique des intégrines

est associé avec différentes protéines du cytosquelette comme la taline, l'a-actinine, la

vinculine, la paxilline et la tensine comme le montre la figure 1.7. La transduction du signal

induit notamment la phosphorylation de la kinase d'adhésion focale (FAK, focal adhesion

kinase).
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Paldlline

VincL/Une

Figure 1.7: Interaction des intégrines avec les protéines du cytosquelette et
phosphorylation ('1:) induisant la transduction du signal (Vuori et al 1998).

La structure moléculaire de FAK est peu commune. Elle peut être divisée en trois

domaines (N-terminal, Kinase, C-terminal), chacun contenant environ 400 acides aminés (fig

1.8.) (Vuori 1998). Le domaine N-terminal serait susceptible de permettre l'adhésion de la

FAK au niveau des intégrines, le domaine Kinase permettrait de réguler l'activité

enzymatique de la kinase, le domaine C-terminal permettrait le recrutement au niveau des

sites d'adhésions focales (fig. 1.8). La region FAT (focal adhesion targeting), située dans le

domaine carboxy terminal est nécessaire pour la localisation dans le complexe d'adhérence

par l' intermédiare de la liaison avec la taline et paxiIIine. La taline, médiateur de l'activation

de FAK par les intégrines, permet l'interaction avec le réseau de filaments d'actine nécessaire

pour l'activation de FAK (Chen 1995).

l

NH, 1 Domaine kinase~ FAT
'-----------,1- -----,A.-- 1

Y397 Y576 Y577 Y925

l l

1 COOH

liaisons aux intégrines ? réqulation de
l'activité kinase

liaisons paxilline et taline
cible adhésion focale

Figure. 1.8 : Structure et organisation des domaines de la FAK. Quatre des six
sites connus de phosphorylation (Y) de FAK sont indiqués avec le rôle fonctionnel de
chaque domaine. Deux sites riches en proline (Pl et P2) sont indiqués et sont impliqués
dans la liaison à d'autres molécules signalétiques (d'après Vuori et al 1998).
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La protéine FAK activée par les intégrines va subir une phosphorylation en cascade

des résidus tyrosine. C'est d'abord le résidu tyrosine 397 qui est le témoin de son activation

(Schaller et al 1994). L'activation de la FAK est donc le point central du signal de

transduction. Après son activation, la FAK phosphorylée libère plusieurs sites de fixation

pour des protéines contenant des domaines SH2 (src homology 2). Dans un second temps, les

différentes protéines vont subir à leur tour une activation entraînant la mise en route de

cascades de voies régulatrices importantes comme erk/MAPK.

Les adhésions focales jouent un rôle non seulement dans les phénomènes d'ancrage

des cellules à leur environnement extérieur mais conduisent également à l'activation d'une

variété d'événements, comme le montre la figure 1.9. Les interactions entre les intégrines et la

matrice extracellulaire participent aux processus vitaux cellulaires. A travers toutes ses

interactions, FAK est donc impliquée dans la migration cellulaire (Parsons 2000). En effet,

des cellules déficitaires en FAK, liées à la fibronectine, ont une forte diminution de leur

capacité migratoire. Ces résultats sont bien démontrés pour des lignées de fibroblastes pour

lesquelles le gène FAK a été invalidé (Owen 1999). FAK, par ses interactions avec les

intégrines est nécessaire pour la prolifération (Gilmore 1996). De plus, l'inhibition de

l'expression de FAK entraîne l'apoptose de cellules tumorales par perte d'adhérence (Xu

1996, Maung 1999). Le signal de survie engendrée par FAK pourrait par ailleurs inhiber la

voie apoptotique de p53 (Almeida 2000).

Prolifération
cellulaire

---_~ Réorganisation
du cytosquelette

Migration cellulaire

Survie cellulaire

~
intégrines

Matrice
extracellulaire

Expression de
gènes

Figure 1.9: Représentation des principales fonctions cellulaires régulées par
l'interaction des cellules endothéliales avec la matrice extracellulaire par l'intermédiare
deFAK.

FAK est donc au cœur d'un système régulateur impliquant l'adhérence à la matrice

extracellulaire. Mais on ne connaît pas encore le rôle réel de FAK dans les cellules in vivo.
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L2.2. Interactions des cellules endothéliales avec les cellules sanguines.

Situé à l'interface entre le sang et les tissus, l'endothélium occupe une position critique

dans tous les processus inflammatoires. Les cellules endothéliales interviennent dans la

défense immunitaire par leurs fonctions biologiques, en particulier dans la re-circulation

lymphocytaire et le recrutement des leucocytes circulants lors des états inflammatoires.

L'inflammation constitue l'un des plus importants mécanismes de défense de l'organisme.

Elle représente la réponse locale des tissus à toute forme d'agression. Mais c'est également le

mécanisme pathologique de base d'un grand nombre d'affections. La réaction inflammatoire

met en jeu des interactions complexes entre cellules inflammatoires et cellules endothéliales.

Une catégorie de médiateurs occupe une place centrale dans l'orchestration des interactions

entre les leucocytes et les cellules endothéliales: il s'agit des cytokines, médiateurs

peptidiques solubles considérés à l'origine comme les molécules assurant la communication

intercellulaire dans le système immunitaire, et comprenant les Interleukines (IL), les Tumor

Necrosis Factors (TNF) cr et ~, les interférons (lFN), les facteurs hématopoïétiques (Colony

Stimulating Factors, CSF) et les chimiokines, comme l'IL-8. De nombreuses cytokines et des

facteurs de croissance sont présents aux sites de l'inflammation, et chacun d'eux peut

potentiellement influencer la nature de la réponse inflammatoire. Les cellules endothéliales

reçoivent des signaux provenant à la fois de la circulation et du tissu, sous la forme de

facteurs solubles ou des forces hémodynamiques (tableau 1.4). Les cellules endothéliales

doivent intégrer les signaux produits par ces multiples facteurs pour régler de façon pertinente

la réponse immuno-inflammatoire à travers l'expression entre autres des molécules

d'adhérence leucocytaire, des cytokines pro- et anti-inflammatoires.
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Tableau 1.4 : Signaux pro- et anti-inflammatoire agissant sur les cellules
endothéliales (d'après Tedgui et Mallat 2002).

Médiateurs Signaux pro- Signaux anti-

inflammatoires inflammatoires

VEGF (+/-)

FGF-1, FGF-2

NO

TGF~, IL-10, IL-Ira, IL

18BP,IL-13(+/-)

TNFa, IL-l, IL-8, IFNy,

Oncostatine M, IL-4, IL-13,

IL-18

VEGF

PDGF

Angiotensine-II, endothéline

Substance-P

Etirement, cisaillement bas Cisaillements physiologiques

Cytokines

Facteurs angiogéniques

Facteurs de croissance

Agents vasoactifs

Neuropeptides

Forces mécaniques

ou oscillatoire

Autres LPS, Esters de phorbol,

thrombine

HDL, acide gras n-3

FGF : fibroblast growth factor, HDL: high density lipoprotein, IL: interleukine, IFN:
interféron, LPS: lipopolysacharide, TGF: transforming growth factor, TNF: tumor necrosis
factor, VEGF : vascular endothelial growth factor

Les cellules endothéliales expriment à leur surface des protéines qui régulent le trafic

des cellules circulantes dans le sang. Ces protéines interviennent lors de la migration des

leucocytes vers les organes cibles en conditions normales, et contrôlent l'augmentation de

cette migration lors des phénomènes d'inflammation. Plus récemment, les molécules

exprimées à la surface de l'endothélium ont été impliquées dans l'adhérence des plaquettes et

des globules rouges lors de pathologies associées à nne occlusion vasculaire.

1.2.2.1. les molécules d'adhérences endothéliales impliquées dans l'adhésion
leucocytaire.

Les cellules endothéliales expriment à leur surface vasculaire de façon constitutive ou

après induction soit biochimique, par la thrombine ou des cytokines inflammatoires ou

mécaniques, des récepteurs d'adhésion pour les leucocytes polynucléaires neutrophiles, les

lymphocytes, les monocytes, et les plaquettes.

Trois familles de molécules d'adhésion vont principalement intervenir dans les

processus d'adhésion et d'extravasation leucocytaire: les sélectines, les membres de la

superfarnille des immunoglobulines, et les cadhérines.
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• Les sélectines

Les sélectines sont impliquées dans l'attachement initial des leucocytes circulants à

l'endothélium vasculaire durant la capture et l'étape de roulement (rolling) du mécanisme

d'adhésion lors de processus inflammatoires. Les sélectines reconnaissent des

carbohydrates sialysés, fucosylés et/ou sulfatés, interagissent notamment avec des

glycoprotéines contenant les tétrasaccharides sialyl-Iewisx et Lewisa
. Ces interactions

sélectines/carbohydrates sont labiles et permettent aux leucocytes de rouler le long de

l'endothélium vasculaire dans la direction du flux sanguin. Il existe trois types de

sélectines : les L(leucocyte)-, P(platelet)- et E(endothelial)-sélectines (fig. 1.10). Chacune

comprend un domaine N-terminal de reconnaissance des carbohydrates (c-type lectin

domain).

Sélectîne L

$électine E

Sélectine P

Extracellulaire

Ligand

~ Domaine de type lectine

ç;; Domaine de type EOF

Domaine structural

: Glycoprotéine,

Figure 1.10: Représentation schématique des 3 types de sélectines et de la liaison
sélectine avec la glycoprotéine contenant le tétrasaccharide terminal (d'après Karp
1998).
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• Superfamille des immunoglobulines (lg SF)

La superfamille des immunoglobulines représente la plus abondante famille des

molécules de la surface cellulaire. Leur structure est caractérisée par les domaines répétitifs

semblables à ceux trouvés sur les immunoglobulines (fig. 1.11). En effet, bien que le

roulement des leucocytes soit un pré-requis pour une adhérence ferme sur la paroi

vasculaire, l'adhésion des leucocytes via les sélectines ne permet pas une adhésion réelle à

moins que des molécules de la superfamille des immunoglobulines n'interagissent. Pour

les interactions cellules endothéliales/leucocytes, les membres les plus importants de cette

famille sont: ICAM-l, ICAM-2, VCAM-I, qui servent de ligand pour les intégrines LFA

l et VLA-4. ICAM-l et 2 sont des ligands pour l'intégrine de la sous unité ~2, LFA-l

(CDlla/CDI8). Ces molécules d'adhésion diffèrent cependant par leur répartition et leur

fonction.

-ICAM-l est fortement exprimée dans les cellules endothéliales activées par des

cytokines ou par les contraintes de cisaillement locales, etc., mais ne se trouve qu'en faible

quantité dans les cellules endothéliales au repos. Elle semble jouer un rôle important au

cours de l'inflammation et dans le développement de l'athérosclérose.

-ICAM-2 est en revanche principalement trouvée dans les cellules au repos, ainsi que

dans les leucocytes. Son expression n'est pas augmentée par l'activation des cellules.

-VCAM-l est exprimée à la surface des cellules endothéliales activées et absente sur

des cellules endothéliales au repos. Elle se lie aux intégrines a4~1, est peut être régulée par

les médiateurs de l'inflammation tels que les cytokines. Parmi les autres molécules de cette

famille, il faut également signaler:

-PECAM-l (CD 31, platelet endothelial cell adhesion molecule-l) est exprimée de

manière prédominante dans les cellules endothéliales et les plaquettes. Elle est nécessaire

pour la migration transendothéliale des leucocytes à travers les jonctions intercellulaires

endothéliales vasculaires.

-MadCAM-l (mucosal addressin cell adhesion molecule-l) est impliquée au niveau

des nodules lymphoïdes et des tissus lymphoïdes muqueux.
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NH,

COOH

Figure 1.11: Représeutatiou schématique d'une molécule d'adhérence de la
superfamille des immunoglobulines (d'après Karp 1998).

• Les cadhérines

Les cadhérines sont des molécules qui jouent un rôle très important dans le

développement et la maintenance de tous les tissus solides, et tous les types cellulaires

composant ces tissus expriment des membres de cette famille. Il existe plusieurs types de

cadhérine, la cadhérine-5 étant la cadhérine spécifique de l'endothélium vasculaire plus

connue sous le nom de VE-cadhérine. Néanmoins l'endothélium vasculaire exprime

différentes cadhérines. La N-cadhérine (neuronal) y est abondanunent exprimée à la

différence des autres types cellulaires (cellules nerveuses et musculaires), elle n'est pas

localisée au niveau des jonctions, mais elle est très diffuse à la surface de la cellule.

Comme toutes les cadhérines, la VE-cadhérine interagit, via son domaine cytoplasmique,

avec les caténines, qui lui permettent de s'ancrer solidement au cytosquelette d'actine.

Les études fonctionnelles réalisées sur la VE-cadhérines ont permis de montrer son

implication dans le contrôle et le maintien de l'intégrité vasculaire, mais également son rôle

dans l'angiogénèse. La VE-cadhérine, spécifiquement localisée au niveau des jonctions

intercellulaires, a tout lieu d'être impliquée dans le phénomène d'extravasation des leucocytes

au cours du processus iuflanunatoire (Johnsn-Ieger et al 2000).
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1.2.2.2. les différentes étapes de la diapédèse leucocytaire.

La réaction inflammatoire pennet à l'organisme de localiser et de détruire la cause de

l'irritation, et aussi de réparer les tissus endommagés. La réponse inflammatoire comprend

trois étapes principales: i) une dilatation des capillaires, qui pennet une augmentation du

débit sanguin; ii) des modifications de pennéabilité vasculaire, qui entraînent un

échappement de plasma vers les tissus; iii) la diapédèse leucocytaire, dernière étape, qui

entraîne une accumulation de leucocytes au niveau de la lésion. La diapédèse leucocytaire est

constituée d'une cascade d'événements adhésifs et d'activation, pennettant l'extravasation du

leucocyte. Cette séquence d'événements peut être divisée en cinq étapes principales, qui sont

la capture, le roulement, le roulement lent associé à l'activation, l'adhérence fenne, et la

migration trans-endothéliale (figure I.l2).

Les principales molécules d'adhésion intervenant dans le processus d'adhésion des

leucocytes aux cellules endothéliales sont résumées dans le tableau 1.5.

Tableau 1.5. : Principales molécules d'adhésion intervenant dans le processus d'adhésion
leucocytaire.

Cellule Contact initial et Adhésion ferme transmigration

roulement

P, E-sélectines

Cellule CD34 ICAM-l,2 ICAM-l,2

endothéliale MadCAM-I VCAM-I VCAM-I

Ligand de L- MadCAM-I PECAM-I

sélectine

~1 intégrines PECAM-I

Leucocyte sLe" SLe', etc ~2 intégrines ~1 intégrines

L-sélectine ~7 intégrines ~2 intégrines

~7 intégrines
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Figure 1.12: Représentation schématique des différentes étapes du phénomène
d'adhésion leucocytaire et de transmigration sur les cellules endothéliales (d'après Karp
1998).
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1.3. Ingénierie tissulaire des vaisseaux.

Les maladies cardiovasculaires qui touchent les vaIsseaux sont l'une des causes

principales de morbidité et de mortalité en Europe et aux Etats-Unis (Yusuf 1998).

Habituellement, le vaisseau lésé est remplacé de manière chirurgicale par un vaisseau

autologue (veine saphène). Néamnoins, dans de nombreux cas les patients ne possèdent pas de

vaisseaux appropriés, soit parce que les autres vaisseaux sont malades, soit parce qu'ils ont

déjà été utilisés lors d'une précédente intervention. Dans ce cas, le chirurgien peut

actuellement utiliser différents substituts vasculaires ayant une origine diverse (biologique ou

synthétique) :

• Les tissus biologiques, prélevés chez l'animal ou l'homme, permettent la préparation de

biomatériaux hémocompatible. Après réduction du pouvoir antigénique, stabilisation des

liaisons entre les fibres de collagènes par une réaction biochimique (le glutaraldéhyde, le

formaldéhyde, les polyglycols), les matériaux apparaissent à la fois inertes et stables, sous

la forme d'une matrice protéique.

• De nombreux matériaux de synthèses tels les polyesters, les polypropylènes, les

polyuréthanes, le cWorure de polyvinyle, les silicones permettent la préparation de

prothèses vasculaires tissées, tricotées ou moulées.

Néamnoins, les matériaux actuels présentent de nombreux inconvénients. Notamment, les

produits d'origine biologique présentent des risques de contamination par différents agents

pathogènes (E8B, HIV), des risques de réactions immunitaires, et certains problèmes

d'approvisionnement. Quant aux prothèses synthétiques, elles peuvent convenir pour le

remplacement de vaisseaux de diamètre important comme l'aorte, mais dès que le vaisseau

endommagé à un diamètre inférieur à 6 mm (coronaires, artères des membres inférieures), les

surfaces synthétiques entraînent une agrégation plaquettaire et la formation de thromboses

diminuant à long terme la pérennité de ces prothèses artificielles (Abbott et al 1993, 8toltz et

al2ÜÜl).

L'ingénierie tissulaire permettrait de fournir des substituts vasculaires proches des

vaisseaux natifs et de limiter les inconvénients rencontrés avec les précédents substituts.
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L3.1. Les différentes approches de construction des substituts vasculaires par

ingénierie tissulaire.

1.3.1.1 Endothélialisation de prothèses synthétiques.

Cette approche consiste à ensemencer des cellules endothéliales sur la surface luminale

des prothèses synthétiques, permettant ainsi la formation d'une monocouche de cellules

endothéliales avant leur implantation (fig. 1.13). Cette procédure, couplée avec l'utilisation de

nouveaux biomatériaux possédant des caractéristiques de biocompatibilité et des propriétés

mécaniques proches des vaisseaux natifs comme le polyuréthane (tableau 1.6) offre des

possibilités intéressantes pour le remplacement des vaisseaux de petit diamètre (Salacinski et

al 2001).

Cellules
endothéliales

Figure 1.13 : Représentation schématique d'une prothèse synthétique endothélialisée. La
prothèse est recouverte d'une monocouche de cellules endothéliales induisant une
interface sang-hiomatériau proche des vaisseaux natifs.

Tableau 1.6: Premières études in vitro utilisant des polymères synthétiques pour
l'ensemencement des cellules endothéliales en ingénierie tissulaire.

Surfaces synthétiques

Polytertrafluoroethylène (PTFE)

Polytertrafluoroethylène expansé (PTFEe)

Dacron

Polyurethane

Polyethyleneterephtalate (PET)

Poly(ether urethane urea) (PEUU)

Acide perfluorosulfonique (Nafion)

Polyvinyl chloride (PVC)

références

Schmidt 1985

Lindbald 1987

Schmidt 1984

Zhang 1995

Ramrres2000,Cenni 1996

Brunstedt 1993

Mc Auslan 1988

Storck 1996
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Dans une étude clinique récente (Deutsch et al 1999), des implants périphériques

utilisant le polytétrafluoroéthylène expansé (PTFEe) comme substrat synthétique et des

cellules endothéliales autologues ont montré une durée de vie des substituts de 65 % au bout

de 9 ans d'implantation. De nombreux chercheurs s'intéressent à cette méthode de

recouvrement des prothèses synthétiques par les cellules endothéliales et plusieurs essais

cliniques ont été réalisés au cours de ces dernières années (tableau 1.7).

Tableau 1.7 : Principaux essais cliniques de prothèses vasculaires ensemencées avec des
cellules endothéliales.

Auteurs Polymères utilisés Nombre de substituts
implantés

Durée de vie des
substitus/an

Laube et al 2000 PTFE 14 91 % à2,5 ans

Deutsch et al 1999 PTFEe 113 65 % à9 ans

Leseche et al 1995 Dacron 21 67 ± 37 % à 6,3 ans

Herring et al 1994 PTFE 66 38 % ± 9 % à 2,5 ans

1.3.1.2. Constructions basées sur le collagène.

Dans cette approche, le collagène agit comme un substrat idéal pour l'attachement et le

signalement des cellules (fig. I.14). Néanmoins, le collagène présente un manque de solidité

face aux contraintes physiques. En effet, Weinberg et Bell (Weinberg et Bell 1986) ont

montré que la pression de rupture d'un tel substitut était de 10 mmHg seulement. Il devient

donc indispensable d'incorporer au niveau de ce type de substitut un support synthétique telle

Dacron, introduisant inévitablement des limitations d'adaptation biologique et/ou de

vasomotricité.
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support rigide
(Dseront

Figure 1.14: Représentation schématique d'une construction à base de collagène. La
configuration contient différentes couches analogues à un vaisseau normal (adventice,
media, endothélium) (d'après Nerem et al 2001).

1.3.1.3 Assemblage de feuillets cellulaires.

Un model développé par l'Heureux et al (l'Heureux et al 1998) a été imaginé à partir des

substituts de peau. Le substitut vasculaire est construit à partir d'une méthode d'assemblement

de feuillets cellulaires (fig. US). Les fibroblastes, et les cellules musculaires lisses sont

cultivés séparément puis après obtention de feuillets cellulaires, ils sont enroulés autour d'un

mandrin pour former une structure tubulaire. Enfin des cellules endothéliales sont

ensemencées au niveau de la lumière du substitut. Ce substitut présente l'avantage de pouvoir

résister à de fortes pressions de rupture. Néanmoins, le problème majeur de ce type de

construction est qu'elle nécessite un temps très long de maturation, de l'ordre de 3 mois,

pouvant fortement limiter son application médicale.
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construction bJbulaire

Figure 1.15: Représentation schématique d'un assemblage de feuillets cellulaires. Les
cellules vasculaires sont cultivées pour former un feuillet continu de cellules avec une
matrice extracellulaire et sont ensuite enroulée autour d'un mandrin. La construction
est mature après 12 semaines, permettant aux cellules de s'organiser en une
construction tubulaire mécaniquement stable (d'après Nerem et al 2001).

1.3.1.4 Polymères poreux et cellules vasculaires cultivées en condition dynamique.

Ce type d'approche utilisant des polymères biocompatibles (dégradables ou non) offre la

capacité de former des tissus relativement rapidement avec la forme et les propriétés des

tissus natifs (Nikalson et al 1999; Hoerstrup et al 2001). Des cellules musculaires lisses sont

ensemencées dans un polymère poreux (acide poly-glycolique, polyuréthane) cylindrique

(figure I.16) puis cultivées au sein d'un bioréacteur pouvant générer des distensions radiales

pulsatiles mimant celles d'un vaisseau sanguin (fig. I.17). Après 8 semaines de culture, des

cellules endothéliales sont ensemencées dans la surface luminale. On obtient par conséquent

un substitut avec deux tuniques d'un vaisseau natif pouvant résister à des pressions de l'ordre

de 2000 rnrnHg.

Figure 1.16: Polymère biodégradable d'acide poly-glycolique recouvert d'une mince
couche de poly-4-hydroxybutyrate (PGAlP4HB). Des cellules musculaires sont
ensemencées dans les pores. La construction est cultivée pendant 8 semaines de façon
dynamique, permettant aux cellules de proliférer et de produire une matrice
extracellulaire organisée (d'après Hoerstrup et al 2001).
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-
Figure I. 17: Description schématique d'un système de flux pulstile in vitro
(bioreacteur). Le flux pulsatile du milieu nutritif est généré par une membrane élastique
dilatée périodiquement par une pompe à air (d'après Hoerstrup et al 2001).
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La situation actuelle dans l'utilisation des différents substituts vasculaires est représentée dans

le tableau 1.8.

Tableau 1.8 : Situation actuelle des différents substituts vasculaires.
Type de substituts Application Essais cliniques Utilisation courante

expérimentale en chirurgie

Veines autologues

non

non

non

non

Fin des essais
cliniques

Dacron

Ingénierie tissulaire

Prothèses
endothélialisées

Reconstruction de
vaisseau

PU

Prothèses synthétiques

PTFEe

1.3.2. Les différentes sources de cellules endothéliales.

Un problème majeur en ingénierie tissulaire est la source de cellule pouvant être utilisée.

Différents possibilités d'approvisionnement sont envisageables pour les cellules endothéliales.

Du point de vue de l'acceptation par le système immunitaire, la meilleure source de

cellules endothéliales proviendrait de cellules autologues, dérivée par exemple des tissus

adipeux, ou des cellules progénitrices endothéliales du sang périphérique (Rehman et al

2003). Peu de choses sont connus sur ces dernières, notamment leur efficacité en tant

qu'endothélium et leurs réponses face aux stimuli mécaniques.

Une source allogénique de cellules endothéliales pourrait également être utilisée, mais il

se pose alors un problème lié à la réponse immunitaire.

De même, des études sont actuellement réalisées afin de modifier génétiquement des

fibroblastes humains ou des cellules endothéliales d'origine animale (Fishbeck et al 2001)

afin de permettre respectivement la sécrétion des substances antithrombogèniques, et de

limiter les interactions avec le système immunitaire.

Finalement, les cellules souches adultes ou embryonnaires (Carpenter et al 2003)

pourraient être la réponse attendue. Mais, il reste encore beaucoup de questions sur le

comportement de ces cellules vis à vis du système immunitaire et l'influence des stimuli
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mécaniques sur le processus de différenciation. De plus, il se pose un problème éthique quant

à l'utilisation de cellules souches d'origine embryonnaire.

1.3.3. Modifications de surfaces appliquées aux matériaux synthétiques.

Il existe différents types de modifications permettant d'améliorer l'adhésion des cellules

sur les surfaces synthétiques (Salacinski et al 2001). Ces modifications pour la plus-part

ont pour but d'augmenter les interactions entre la surface et les cellules endothéliales en

mimant la structure de la matrice extracellulaire. Elles permettent d'améliorer d'une part

l'attachement cellulaire et d'autre part la rétention des cellules soumises aux contraintes

mécaniques de l'écoulement sanguin.

1.3.3.1 Adsorption de protéines on de peptides

- Le collagène utilisé en ingénierie tissulaire montre une augmentation 3 fois plus importante

de l'attachement cellulaire comparé à des surfaces non traitées (Budd et al 1989,

Haergerstrand et al 1993). Cependant, le collagène est significativement plus néfaste quant à

la rétention des cellules sous une contrainte mécanique (Vohra et al 1991).

- La fibronectine (FN) est la protéine la plus utilisée pour augmenter l'attachement et la

rétention cellulaire. Pour un attachement cellulaire optimum une concentration de 20

50!-!g/mL de FN doit être utilisée. Des concentrations trop importantes diminuent le

pourcentage d'attachement (>250!-!g/mL). Des études comparatives montrent que la FN

augmente l'attachement cellulaire en comparaison du collagène, gélatine, laminine, albumine

et gélatine (Budd et al 1989).

- La laminine augmente de 3 fois l'attachement et la rétention cellulaire (Sank et al 1992).

Mais cette molécule diminue significativement l'attachement cellulaire sur des surfaces de

polystyrène comparé au recouvrement par la FN ou la gélatine.

- La gélatine augmente également l'attachement cellulaire par comparaison à des surfaces non

traitées (Budd et al 1989).
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- La poly-Iysine n'a montré actuellement aucnn bénéfice quant au recouvrement des surfaces

par cette molécule. Quelques fois, elle améliore l'attachement et la rétention des cellules et

d'autres fois elle diminue ces paramètres (Budd et al 1989, Stansby et al 1991).

- La combinaison de plusieurs molécules comme le collagène, la laminine, la fibronectine et

l'élastine, montre de meilleur résultats sur l'attachement cellulaire et la rétention que la

fibronectine, le collagène et/ou la gélatine seule (Schneider et al 1992).

- Les peptides adhésifs, comme YIGSR (séquence adhésive de la laminine) et RGD (séquence

adhésive de la fibronectine), ont montré qu'ils augmentaient l'adhésion des cellules

endothéliales et pouvaient influencer la migration cellulaire (Kouvroukoglou et al 2000). Une

autre séquence peptidique (WQPPRARl) dérivée de la chaîne carboxy-terminale de la

molécule de fibronectine et correspondant aux domaines de liaison de l'héparine augmentent

également l'adhésion et la prolifération des cellules endothéliales (Huebsch et al 1996). De

plus, le couplage RGD/polylysine montre de meilleurs résultats que la fibronectine seule sur

le poly(éther)uréthane (Walluscheck et al 1996).

- Les facteurs de croissance peuvent également être utilisés pour augmenter la croissance et la

prolifération des cellules endothéliales. Par exemple, la liaison de bFGF (basic fibroblast

growth factor) sur nne matrice de collagène montre nne augmentation progressive de la

prolifération des cellules endothéliales en fonction de la quantité de bFGF fixé (Wissink et al

2000). Takahashi (Takahashi 1997) a montré la possibilité d'absorber directement le bFGF

sur nn substitut synthétique tel le Dacron. En effet, in vitro, 40 % du bFGF était libéré dans

les premières 24h et le reste était libéré progressivement pendant 2 semaines. De plus, cette

expérience a montré la possibilité d'absorber nn tel facteur de croissance sans perte de son

activité biologique.

Néanmoins, l'adsorption de protéines ou de peptide est nn phénomène difficile à

contrôler notamment du point de vue de la quantité de matière adsorbée. Pour répondre à ce

problème, les chercheurs ont développé des traitements physiques des surfaces.
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1.3.3.2 Traitements physiques

Les traitements physiques offrent la possibilité de modifier les caractéristiques de surface

des matériaux sans affecter les propriétés physiques de ces matériaux. Il existe différentes

techniques tels l'implantation ionique (Kurotobi et al 2000, Bacakova et al 2000), le

traitement par plasma (Ramires et al 2000), l'irradiation par UV ou rayon gamma (Magnani et

al 2003, Heitz et al 2003). Ils permettent, suivant le traitement, d'implanter une grande variété

de molécules chimiques comme He+, F+ ou d'incorporer des groupements fonctionnels

chimiques comme -OH, -S03H, -eOOH, -NH2. Ces techniques ont montré in vitro qu'elles

pouvaient promouvoir l'adhésion et la prolifération des cellules endothéliales. Néanmoins,

elles restent difficiles à mettre en œuvre et certaines d'entre elles ne permettent pas de traiter

les surfaces poreuses.
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1.3.4. Films multicouches de polyélectrolytes.

Dans le début des années 1990, Decher (Decher 1992) a développé une technique

nouvelle permettaut la construction de films minces de polymères hydrophiles

polyélectrolytes, appelés films multicouches de polyélectrolytes. Ces films sont formés par un

assemblage alternatif de polyélectrolytes de charges opposées (fig. US). La cohésion de la

structure est principalement due aux forces électrostatiques entre les différents

polyélectrolytes et à une participation non négligeable des interactions hydrophobes qui

permettent une certaine stabilité du complexe (Kotov et al 1999).

Polycation en
solution

+ + +

Polyanion en
solution

~~~~~
Surface chargée

négativement

Fonnation d'un 1er

complexe ionique

Répétition des
étapes précédentes

(n fois)

Adsorption du
polyanion

- ++

1
+

Film multicouche de
polyélectrolytes

(n couches)

+

+

j

++

Adsorption du
polycation

+

Figure 1.18 : Les étapes de la construction d'un film multicouches de polyélectrolytes.

Depuis quelques années, de nombreux chercheurs se sont intéressés à ce nouveau

procédé trouvaut des applications dans un grand nombre de domaine telles, la création de

microcapsules ou de nanoparticules (Caruso et al 2000, Berth et al 2002, Shenoy et al 2003,

Schiinhoff et al 2003), la fabrication de membraues (Tieke et al 2001), l'adhérence (ou non)

cellulaire (Elbert et al 1999, Tryoen-Toht et al 2002, Vautier et al 2002, Mendelsohn et al

2003)
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Dans notre travail, nous avons utilisé clifférents polyélectrolytes, chargés positivement

comme la poly(D-lysine) (PDL), le poly(allylamine hydrochloride) (PAH), le

poly(éthylénimine) (PEI) et d'autres chargés négativement comme le poly(sodium 4-styrène

suIfonate) (PSS), ou l'acide poly(L-glutamique) (PGA) pour la construction des films. La

structure chimique des polyélectrolytes est représentée à la figure I.l9. Certains

polyélectrolytes comme la poly(lysine) sont depuis longtemps utilisés pour favoriser

l'adhésion des cellules sur leur surface de culture (Cohen et al 1977).

(
H2NCH2CH2CH2CH2:;. ,H ~ )

------NH-C-C-
n

(1)

( - NH CH2 CH2 t+ ~-CH2 CH2 - ) y

CH2CH2NH2
(3)

o
Il

(
RO-C-C~ CH2 ,H 0 )

'1.., Il
-----NH-C-C-

n

R=HouNa (4)

• HCI

CH2NH2
1

- CH2CH--1
n

(2)

Figure 1.19: Structure chimique des différents polyélectrolytes utilisés pour la
construction des films multicouches de polyélectrolytes. (1) poly(D-lysine), (2)
poly(allylamine hydrochloride), (3) poly(éthylénimine), (4) acide poly(L-glutamique), (5)
poly(sodium 4-styrène sulfonate).

Ces polyélectrolytes ont été utilisés dans notre travail de thèse pour la construction de

deux films multicouches de polyélectrolytes:

PEI-(PSS-PAHh-PGA-PDL et PEI-(PSS-PAH)J.

Ces deux films multicouches de polyélectrolytes ont déjà été évalués avec d'autres

types cellulaires (cellules de chondrosarcomes, d'ostéosarcomes, de ligament) et ont montré

une amélioration de l'adhésion initiale (Tryoen-toht et al 2002, Vautier et al 2002).
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Une propriété intéressante concerne la charge de surface des films multicouches qui

varie alternativement positivement ou négativement, en fonction du dernier polyélectrolyte

déposé comme le montre la mesure du potentiel zêta sur la figure 1.20 (Ladam et al2000a).
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Figure 1.20 : Evolution du potentiel zeta obtenu en potentiel d'écoulement au cours de la
construction d'un film multicouche PEI-(PSS-PAH)s (Ladam et aI2000a).

De plus, l'épaisseur et la masse des films augmentent en fonction du nombre de

couches déposées. La croissance des films multicouches peut cependant augmenter de

manière linéaire ou exponentielle en fonction du type de polyélectrolytes utilisés comme le

montre la figure 1.21 (Lavalle et al 2002). Le nombre de couche modifie également d'autres

propriétés des films comme la viscoélasticité, la rugosité ou même la porosité (Mendelsohn et

al 2000, Fery et al 2001).

o

c

o
o

o
c

5 10
Nombres de paires de couche

déposées

Figure 1.21 : Evolution de l'épaisseur des films PEI-(PSS-PAH)n (évolution linéaire) et
PEI-(PGA-PLL)n (évolution exponentielle) en fonction du nombre de paires de couches
déposées mesurée par spectroscopie optique par guide d'onde (d'après Lavalle et al
2002).
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Il est alors possible de moduler finement et de manière reproductible les propriétés

physico-chimiques des surfaces traitées afin d'améliorer les phénomènes d'adhésion

cellulaire. De plus, le procédé de fabrication des films multicouches de polyélectrolytes

permet de recouvrir totalement des matériaux complexes, avec des tailles et des formes

différentes, sans altérer les propriétés mécaniques de ces matériaux.

La nature chimique des polyélectrolytes, la force ionique (Dubas et al 1999), le pH

(Shiratori et al 2000) modifient la nature du complexe formé par les polyions et peuvent par

conséquent entraîner des modifications des propriétés physico-chimiques des films. Il

convient donc de caractériser précisément les propriétés de chaque film (tableau 1.9, figure

1.22) pour tenter de déterminer une relation entre la structure des films et les résultats obtenus

au niveau du comportement cellulaire.

Tableau 1.9: Caractéristiques des films PEI-(PSS-PAHh-PGA-PDL et PEI-(PSS-PAH)3'

Architecture des Épaisseur Masse absorbée Rugosité Morphologie

films (nm) (pg/cm2
) (nm) supeificielle

PEI-(PSS-PAH),- 19,7 1,62 -2,6 granules de 50
PGA-PDL à 100 nm

PEI-(pSS-PAH), 38,1 2,80 -10 granules de 30

à80nm

Figure 1.22 : Image topographique par microscopie à force atomique (AFM) du
film PEI-(PSS-PAHh-PGA-PDL (5 x 5 /lm) (d'après Boura et al 2003).
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Certaines protéines de la matrice extracellulaire telles que la fibronectine ou la

vitronectine, contenues dans le sérum de culture, sont importantes pour l'adhésion et le

développement des cellules endothéliales (Van Wachem et al 1987). Les propriétés physico

chimiques des surfaces comme la charge de surface, la rugosité affectent l'adsorption des

protéines sériques et par conséquent l'adhésion des cellules.

De nombreuses études ont été réalisées afin de comprendre ces phénomènes

d'adsorption des protéines sur les films multicouches de polyélectrolytes (Müller et al 2001,

Ladam et al 2000b, Ladam et al 2001, Schwinté et al 2002). Il semblerait que les interactions

électrostatiques jouent un rôle important dans les processus d'adsorption. Il a également été

montré dans le cas de polyélectrolytes faibles (dont la densité de charge change avec le pH)

que l'adsorption des protéines est dépendante du type de polyanion, du pH et de la force

ionique de la solution (Müller et al 1999, Müller et al 2001 ).

Concernant le film PSS/PAH, il a été récemment montré que l'adsorption de protéine

individuelle, telle que l'albumine, est maximum lorsque la protéine et le film sont de charge

opposée (Ladam et al 2001). Mais, une adsorption de la protéine est également observée en

quantité moindre lorsque le film est de charge identique.

Dans le cas du film PGA/PLL, une grande quantité de protéines, contenues dans le

sérum, semble s'adsorber, à pH 7,4, sur les films finissant par la poly(lysine) (Richert et al,

2002).

Par conséquent, les films que nous avons utilisés permettent par simple contact

d'adsorber à leur surface une grande variété de protéines. Cependant, il n'a pas encore été

déterminé quelles protéines contenues dans le sérum pouvaient s'adsorber préférentiellement

sur les films multicouches.

Par ailleurs, il a été montré récemment qu'il était possible d'insérer dans l'architecture

d'un film (PGA-PLL)n un peptide qui conservait son activité biologique (Chluba et al 2002).

Par conséquent, il serait possible de déposer dans les films une protéine de la matrice

extracellulaire favorisant ainsi une adhésion spécifique des cellules sur les surfaces traitées.
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IA.Objectifs

Les objectifs de ce travail ont été d'évaluer les intérêts des films multicouches de

polyélectrolytes utilisés comme modification de surface pour favoriser l'attachement et le

développement des cellules endothéliales.

Dans un premier temps, les fihns multicouches ont été évalués au mveau de la

biocompatibilité cellulaire par l'étude de différents paramètres telles que la morphologie

cellulaire, l'activité métabolique, l'adhésion initiale, la croissance cellulaire, et l'expression

d'un marqueur spécifique des cellules endothéliales (facteur von Willebrand).

Dans un deuxième temps, nous avons étudié l'activation des cellules endothéliales par

l'expression membranaire d'une molécule d'adhésion (ICAM-l), impliquée dans l'adhérence

leucocytaire des cellules endothéliales. Les cellules ont été stimulées biochimiquement par

une cytokine pro-inflammatoire (TNFu) ou mécaniquement par une contrainte de

cisaillement. Le rôle du cytosquelette, jouant un rôle dans l'expression d'ICAM-l, a

également été évalué par l'utilisation d'un agent bloquant du cytosquelette (cytochalasine D).

Dans un dernier temps, nous avons évalué les phénomènes d'adhésion des cellules sur

les films. Les interactions des cellules sur les films multicouches ont été éstimées en utilisant

des approches mécanique et biochimique. L'expression des récepteurs d'adhésion à la matrice

extracellulaire (intégrines ~1) a été étudiée, de même que l'activation de la kinase d'adhésion

focale (FAK) responsable de la transduction intracellulaire du signal d'adhésion.
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CHAPITRE II : MATERIELS ET METHODES
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II.1 Méthodologie générale

ILl.l. Culture des cellules endothéliales de veine ombilicale humaine

(HUVEC)

La mise en culture d'HUVEC est effectuée selon la méthode de Jaffe modifiée (Jaffe

et al 1973).

1.1.1.1 Réactifs et matériels

• Milieu de culture

Le milieu de culture est constitué des milieux de base M199 et RPMI 1640, et de certains

additifs

La composition du milieu de culture est la suivante:

• 20% de sérum humain AB (provenant de donneurs volontaires sains) décomplémenté

• M199 et RPMI 1640 v/v (GibcoBRL, France)

• 2 mM de glutamine (GibcoBRL, France)

• 100 U/mL de penicilline (GibcoBRL, France)

• 100~g/mL de Streptomycine (GibcoBRL, France)

• 2.5 ~g/mL de Fungizone (GibcoBRL, France)

• 20 mM HEPES (Sigma, France)

• Tampon HBSS (Hank's balanced salts solution)

HBSS (Sigma, France) sans Ca2
+ ni Mg2

+ sous forme de poudre est reconstitué de la manière

suivante:

• Ajouter 0.35g de NaHC03 (Sigma, France)

• Compléter avec de l'eau distilée jusque 1000 mL (pH 7.2)

• Filtrer la solution sur 0.22~m

• Conserver à 4°C

Ce tampon contient: KCl 0.4g/L, NaCI 8.0g/L, KH2P04 0.06g1L, Na2HP04 0.04778 gIL, D

glucose 1.0g/L et Rouge de phénol O.Ollg/L.
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• Solutions de digestion

• Détachement des HUVEC de la veine ombilicale

Solution trypsine-EDTA à 0,25% (Sigma, France), soit 2.5g de trypsine porcine et 0.2g de

EDTA-Ntl.j dans 100 ml de HBSS

• Détachement des HUVEC des supports de culture

Dans ce cas, la solution de digestion précédente est diluée avec du tampon HBSS à la
concentration de 0.125%.

II.1.1.2 Culture des HUVEC

1) Recueil des cordons

Les cordons proviennent de donneurs sains provenant de la maternité régionale de

Nancy. Recueilli dès l'expulsion placentaire, le cordon est coupé à une dimension de 20 à 25

cm et immédiatement mis dans un flacon de culture de 75 cm2 contenant 150 mL de HBSS

stérile. Placé rapidement à 4oC, le cordon est utilisé le plus tôt possible. Il peut se garder entre

4 et 6 heures à 4oC.

2) Lavage de la veine ombilicale

Le tampon HBSS est éliminé de la boite et le cordon est déposé dans une boite de

culture stérile. L'extérieur du cordon est nettoyé avec de l'éthanol. Un robinet est fixé par une

extrémité dans l'orifice de la veine et ligaturé fortement autour du cordon. A l'aide d'une

seringue reliée au robinet, la veine est lavée trois fois avec du tampon HBSS préchauffé à

37°C pour éliminer le sang. Après les lavages, l'autre extrémité du cordon est fermée avec

une pince de chirurgien.

3) Détachement des cellules

A l'aide de la seringue, la veine est rempli avec 15-20 mL de la solution de digestion

préchauffée à 37°C, jusqu'à ce que celle-ci soit gonflée. Le cordon immergé dans du tampon

est placé au bain-marie pendant 10 min à 37ùC. Le cordon est alors retiré, posé sur une boîte

de pétri, massé doucement quelques secondes. L'extrémité fermée par la pince est coupée et

la solution de digestion est recueillie dans un tube plastique de 50 mL contenant 1 mL de

sérum humain pour arrêter l'action de la trypsine. La veine est lavée trois fois avec 10 mL de

tampon HBSS. La suspension cellulaire est centrifugée à 300 g pendant 6 minute, a

température ambiante. Après centrifugation, un petit culot de cellules est visible. Le

surnageant est jeté et les cellules sont lavées dans 10 mL de milieu de culture. Après la

deuxième centrifugation, les cellules sont remises en suspension dans· 5 mL de milieu de
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culture. Les cellules sont ensemencées dans un flacon de culture de 25 cm2
, puis placées dans

un incubateur à 37°C (5% COz et 95% d'air).

4) Evolution de la culture

Dès le lendemain, l'examen au microscope inversé à contraste de phase montre que la

plupart des cellules ont adhéré au fond de la boite, sous forme de nombreux îlots de cellules

endothéliales. On fait subir à la boîte quelques mouvements oscillatoires et on jette le milieu

contenant des érythrocytes. Les cellules sont lavées deux fois dans la boîte avec HBSS. Elles

sont remises dans l'incubateur avec 5 ml. de milieu de culture. Normalement après 5-7 jours,

les cellules sont confluentes.

5) Aspect des cultures

A confluence, les cellules forment une mosaïque homogène en « pavés de chaussée»

caractéristique des cellules endothéliales (fig. 11.1.). Les cellules sont polygonales et jointives,

leur noyau est ovalaire contenant 2 ou 3 nucléoles. Cet aspect est différent de celui des

fibroblastes, qui présente une morphologie plus longue, mince et fusiforme. Leur croissance

s'arrête par inhibition de contact.

Figure II.l. Aspect des HUVEC à confluence. Images obtenues par microscope inversé à
contraste de phase (Olympus, IMT-2 ; objectif x 20, photo personnelle).

6) Passage en subcultures

A confluence, les cellules sont lavées 2 fois avec 5 ml. de tampon HBSS préchauffé à

37°C. Les cellules sont détachées en laissant agir pendant 2 minutes à 37°C 4 ml. de trypsine

EDTA 0,125 % filtrée. Ensuite, la digestion est arrêtée avec 4mL de milieu de culture. La

suspension cellulaire est recueillie dans des tubes coniques stériles, puis centrifugée à 300 g

pendant 6 minutes. Après avoir été lavées, les cellules sont remises en suspension dans 5 ml.

de milieu de culture.
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Après leur deuxième passage (P2), les cellules sont alors ensemencées à des densités

cellulaires de 2 ou 3.104 cellules/cm2 sur les différentes surfaces de culture préparées.

II.1.2 Stimulations et traitements des cellules endothéliales.

II.1.2.1. Stimulation mécanique: contraintes de cisaillement

L'influence des contraintes de cisaillement sur les HUVEC cultivées sur les films

multicouches a été réalisée dans une chambre d'écoulement (Fig. 11.2). Les cellules

endothéliales sont exposées à des flux laminaires de 0,6 ou 1,2 Pa (6 ou 12 dynes/cm2
),

pendant des durées de 1 ou 3h selon les expérimentations.

Un joint de silicone a été déposé sur la chambre de flux conférant un canal où

l'écoulement est laminaire. La chambre, la lame de verre ensemencée avec les HUVEC et le

joint en silicone sont assemblés sous un vide de -400 mbar grâce à une pompe à vide.

VIDE

0 0 0 0 0 0

o 0' ,,"0
0

0 0 0 0 0 0 JOINT SILICONE 1

~
'" LAMELLE DE VERRE

t
Figure II.2: schéma de la chambre d'écoulement.

Une pompe péristaltique (Ismatech, Suisse) permet une circulation du milieu de

culture. En amont de la chambre, une seringue est ajoutée au circuit, permettant de créer une

modulation sinusoïdale afin d'amortir les fluctuations parasitaires de l'écoulement. Un

mélange gazeux (5% C02 et 95% air) est introduit dans le réservoir de milieu pour réguler les

variations de pH. Le milieu de culture est maintenu à 37°C dans un bain marie (Fig. II.3.)
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seringue

Pompe
péristaltique

o
5% C02j
95 % air

~

Chambre d'écoulement

~

flux
Cellules

endothéliales

flux

Milieu chauffé à 3rc

Figure II.3 : schéma du système en flux.

La contrainte de cisaillement est calculée par l'équation suivante:

't = contrainte de cisaillement (dynes/cm2
)

Il = viscosité du milieu (milieu de culture = 0,0072 Poise, DMEM = 0,0082 Poise; à 37°C)

Q= débit (cm3/s)

w = largeur du canal d'étude (1,8 cm)

H = hauteur du canal d'étude (0,025 cm)

Par conséquent, la valeur du débit de la pompe péristaltique permet de connaître la

contrainte de cisaillement exercée au niveau des cellules. Nous avons étalonné la pompe

péristaltique en réalisant une mesure du débit en fonction de la vitesse de rotation (Fig. lIA).

Suite à cet étalonnage, nous avons obtenu la relation suivante par régression linéaire:

Débit (cm3/s) = 0,458e·3 vitesse de rotation (graduation) + 7,04ge-4

nous permettant de choisir précisément la contrainte de cisaillement appliquée.
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Figure II.4 : Etalonnage de la pompe péristaltique permettant de relier la graduation de
la vitesse de rotation au débit (cm3/s).

II.1.2.2. Stimulation biochimique par la cytokine TNFa

La solution de TNFa (10 f!g/mL, Sigma, France) est diluée dans du milieu de culture

et aliquotée à une concentration de 1 f!g/mL. Cette solution est conservée à -SO°C jusqu'au

moment de l'expérience.

Les cellules endothéliales sont stimulées avec TNFa à une concentration finale de 1

ng/mL (100 VI/mL). La solution de TNFa est ajoutée directement au contact des cellules et

l'incubation se fait pendant des temps de 3h ou 16h, à 37°C et 5% COl.

II.1.2.3. Inhibition de la polymérisation de la F-actine

Pour étudier le rôle du cytosquelette sur la fonctionnalité des cellules endothéliales, la

cytochalasine-D, connue pour inhiber la polymérisation des fibres d'actine, est ajoutée à une

concentration finale de 2 f!M directement au contact des cellules 20 minutes avant la

stimulation par TNFa (D'Alessio et al 1995).
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11.1.3 Construction des films multicouches de polyélectrolytes.

Les films multicouches de polyélectrolytes ont été construits sur des lames de verre de

tailles et fonnes différentes suivant nos expériences. Nous avons utilisés essentiellement des

lamelles de verre rondes (diamètre 14 mm) pouvant être insérées dans des puits de plaques 24

puits et des lames de verre rectangulaires (58 x 71 mm) servant pour les expériences de flux.

II.1.3.1. Lavage des lames de verre

Afin de mettre en évidence la silice (Si) et de rendre la surface des lames négative, les

lames de verre sont lavées pendant 15 min à IOOeC dans une solution de SDS (O.OlM), suivis

de lavages avec de l'eau distillée filtrée sur 0,22 ~m. Ensuite, les lames sont lavées pendant

15 min à IOOeC dans une solution d'HCI (0.12M) suivis de lavages avec de l'eau distillée

filtrée. Les lames de verre sont gardées dans l'eau distillée filtrée avant leur utilisation.

II.1.3.2. Solution de Polyélectrolytes

Tous les polyélectro1ytes sont préparés dans une solution de NaCI à lM filtrée à

0,22~m.

Polycations :

>- Poly(éthylènimine) (PEI) (Sigma, France, MW = 750 000), 0.1 g/ L.

>- Poly(allylamine hydrochloride) (PAH) (Sigma, France, MW : 70 0000), 5 g/L.

>- Poly(D-lysine hydrobromide) (PDL) (Sigma, France, MW = 30 000-70 000),1 g/L.

Polyanions :

>- Poly(sodium 4-styrène sulfonate) (PSS) (Sigma, France, MW = 70 000), 5 g/L.

>- Acide poly(L-glutamique) (PGA) (Sigma, France, MW = 50 000-100 000), 1 g/L.
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II.1.3.3. Préparations des films multicouches de polyélectroytes.

Les polyélectrolytes sont déposés à température ambiante dans l'ordre suivant:

• PEI (30 min)

2X{:

PSS (20 min)

PAH (20min)

• PGA ou PSS (20 min)

• PDL ou PAH (20 min)

Chaque déposition est suivie de trois lavages de 5 min avec de l'eau distillée filtrée sur

0,22 I!m. Les étapes de formation des films multicouches de polyélectrolytes sont

représentées sur la figure 11.2.

Solution

rJ!e polycation ,.....,
Solution de

V lava~e -.....

Solution

(le polyonion;> Film
multicouche

Figure II.5 : Représentation schématique des étapes de formation des films multicouches

La déposition des différents polyélectrolytes permet l'obtention des architectures

suivantes sur les lames de verre:

PEI-(PSS-PAHh et PEI-(PSS-PAHh-PGA-PDL

Les films multicouches sont ensuite séchés au minimum une nuit à 4°C avant leur

utilisation et sont conservés au maximum 15 jours à 4oC. Avant chaque expérience, les films

multicouches sont exposés sous une lampe UV germicide pendant 10 min.
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II.2 Méthodologie spécifique.

11.2.1. Cytotoxicité: activité métabolique (test MTT)

II.2.1.1 Principe:

Le MTT (bromure de 3-(4,5-diméthylthiazol-2yl)-2,5 diphényltétrazolium) est un

colorant vital, marqueur fonctionnel des mitochondries. Le MTT est un sel hydrosoluble de

couleur jaune qui est converti en un cristal insoluble pourpre (formozan) par les succinates

déshydrogénases mitochondriales (NADW dépendante). Cette conversion n'est effectuée que

par les cellules ayant une activité métabolique mitochondriale, donc par les cellules vivantes.

La mesure de la densité optique en fonction du temps de culture permettra d'évaluer une

éventuelle cytotoxicité des différents support de culture.

II.2.1.2. Réactifs et matériels:

• Dulbecco's Modified Eagle Medium (DMEM) sans rouge de phénol (GibcoBRL, France)

• Phosphate Buffer Saline (PBS): NaCI137 mM, KC12,7 mM, Na2HP04 10 mM, KH2P04

1,4 mM

• MTT: 3-[4,5-Dimethylthiazol-2-yl]-2,5-diphenyltetrazolium bromide; blue Thiazolyl

(Sigma, France) à 4,8 mM dans PBS

• Isopropanol acidifié: 0.04 N HCl dans de l'isopropanol absolu, (Sigma, France)

• Spectrophotomètre (DU 600, Beckman, USA)

II.2.1.3. Protocole:

Les cellules sont ensemencées à une densité de 2.104 cellules/cm2 sur les différentes

surfaces que nous avons préparées et cultivées pendant l, 3, 7 et 10 jours. Au temps fixé, le

milieu de culture contenant du rouge phénol est remplacé par 500~1 de DMEM sans rouge de

phénol, préalablement chauffé à 37°C. Puis, 125~L de MTT dissous dans du PBS à 2mglml

sont ajoutés dans chaque puit.

Après 3h30 d'incubation à 37°C, les cristaux pourpres de formazan sont dissous avec

800 ~L d'isopropanol acidifié à l'aide d'une pipette. Le surnageant est récupéré dans des

tubes eppendorffs et brièvement centrifugé (600 g, 2 min). Enfin, la densité optique est

mesurée à une longueur d'onde de mesure de 570 nm et une longueur d'onde de référence de

700nm.
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11.2.2. Numération cellulaire: adhésion initiale et croissance.

II.2.2.1 Principe

L'incorporation du Hoechst 33342, fluorochrome vital spécifique des bases AT de

l'acide désoxyribonucléique (ADN) permet de quantifier précisément le nombre de cellules en

évaluant le contenu exact en ADN de chaque puits de culture.

II.2.2.2 Réactifs et matériels

• Solution de Hoechst 33342 (Sigma, France) 1,8 mM dans de l'eau distillée

• Méthanol absolu à -20 oC (Sigma, France)

• Milieu DMEM sans rouge de phénol (Sigma, France)

• PBS

• Ethanol dénaturé

• Spectrofluorimètre (SLM, Aminco, Urbana, USA)

II.2.2.3 Protocole:

Les cellules sont ensemencées sur les différentes surfaces et cultivées à 37°C, 50/0COz.

Au temps fixé, le milieu de culture est éliminé et les cellules sont lavées deux fois avec du

PBS à 37°C, puis fixées avec du méthanol absolu (-20°C) pendant 10 min. Ensuite les cellules

sont lavées encore deux fois avec du PBS pour éliminer complètement le méthanol. Avant

chaque manipulation la solution de fluorochrome est diluée au 1150 dans du milieu sans rouge

de phénol. Ensuite 500 ilL de la solution diluée sont ajoutés dans chaque puit. Après 30

minutes d'incubation, la solution est éliminée et les cellules sont lavées 2 fois avec du PBS

pendant 2 min afin d'éliminer le fluorochrome non lié. Le complexe ADN-fluorochrome est

extrait par l'ajout de 1 ml d'éthanol dénaturé dans chaque puit. Après 5 min, le contenu de

chaque puit est transféré dans des cuves transparentes aux UV contenant 1 ml d'éthanol

dénaturé. La fluorescence est mesurée aux longueurs d'excitation et d'émission de 360 et 460

nm respectivement. Le blanc standard est effectué par une mesure d'éthanol dénaturé. Afin de

quantifier le nombre de cellules, une courbe étalon de différentes densités de cellules connus

en fonction de l'intensité de fluorescence a été réalisée (fig. II.6).
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Figure Il.6: Courbe étalon de la densité cellulaire en fonction de l'intensité de
fluorescence (IF) (n = 6).

La relation ci-dessous a été obtenue par régression linéaire et pennet de calculer le

nombre de cellules en fonction de l'intensité de fluorescence mesurée:

Nombre de cellules = 10 (IF +7,76) / 2,12

Cette technique nous a pennis d'une part d'évaluer l'adhésion initiale après 3h de

contact sur les différentes surfaces (densité initiale ensemencée de 3.104cellules/cm2),

D'autre part, elle nous a permis également de mesurer la croissance cellulaire après

24h et 72h de culture (densité initiale ensemencée de 2.104cellules/cm2).

De plus, à partir du nombre de cellules obtenu à 24h et 72h, le temps de doublement

(TD), temps pour lequel la population cellulaire est capable de doubler son nombre

d'individu, a été calculé par la relation suivante:

TD = (tnh-h4h) log2 / log Ntnh - log Nt24h

Où t24h et tnh sont les temps après 24h et 72h de culture, et Nt24h et Ntnh sont le nombre de

cellules au temps t24h et t72h.
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11.2.3. Interactions cellules/surfaces

II.2.3.1 Attachement des cellnles soumises aux contraintes de cisaillement

11.2.3.I.I. Principe

Afin d'estimer l'adhésion des cellules sur les surfaces, les cellules ont été soumises à

des contraintes de cisaillement de 6 et 12 dynes/cm2
. Le nombre de cellules restant adhérées

au cours du temps permet d'estimer les forces d'adhésion des cellules sur les différentes

surfaces.

II.2.3 .1.2. Réactifs et matériels

• Hoechst 33342 à Img/ml

• DMEM sans rouge de phénol

• Système en flux (cf. paragraphe 1.3.1)

• Microscope à fluorescence (Olympus IX-70, Japan)

II.2.3. I.3. Protocole:

Les cellules sont ensemencées sur les surfaces étudiées pendant 48h (37°C, 5%COz).

Ensuite, les cellules sont incubées 30 min avec une solution de Hoechst vital 33342 (dilué au

1150) directement dans le milieu de culture. 2 lavages de 5 min avec du milieu DMEM sans

rouge de phénol à 37°C sont réalisés. Les lames sont ensuite montées sur une chambre de

flux, et fixées sur le microscope de fluorescence (objectif 10x). Les images sont prises à

différents temps: 0, 5, 10, 15, 30, 60 min.

Enfin, pour chaque image prise, un comptage des noyaux est effectué (figure IL7) et le

pourcentage du nombre de cellules restant adhérées au cours du temps est calculé.

Figure II.7: visualisatiou des uoyaux marqués avec le Hoechst 33342 (CenScan,

Scaualytics, USA). (objectif x10)
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II.2.3.1. Attachement des cellnles traitées par la trypsine

11.2.3.2.1 Principe:

La trypsine est une enzyme protéolytique qui hydrolyse les liaisons peptidiques, c'est

à dire qn'elle est capable de couper les protéines impliquées dans l'adhésion des cellules à

leur environnement. Par conséquent, cet essai permet d'estimer les interactions entre les

cellules et les surfaces étudiées.

11.2.3.2.2 Réactifs:

• Trypsine-EDTA 0.0025% (sigma, France)

11.2.3.2.3 Protocole:

Les cellules sont cultivées sur les différentes surfaces pendant 48h. Ensuite, le milieu

de culture est éliminée, deux lavages sont réalisées avec une solution de HBSS afin d'éliminer

le sérum. Ensuite, les tapis cellulaires sont traitées pendant 5 min à température ambiante,

avec 500 III de Trypsine-EDTA à 0.0025% diluée dans du PBS sans Ca2
+ ni Mg2

+. Le temps

d'incubation de 5 min et la concentration de Trypsine-EDTA à 0.0025% ont été

préalablement définis pour obtenir un détachement partiel des cellules sur les surfaces

contrôles. L'inactivation de la digestion enzymatique est provoquée par l'ajout de 500111 de

milieu de culture. Le nombre d'HUVEC restant adhérées au fond des puits est évalué par une

mesure fluorométrique à l'aide du fluorocbrome Hoechst 33342. De même, un témoin sans

traitement enzymatique (nombre de cellules totales) est réalisé permettant d'estimer le

pourcentage de cellules restant adhérées par le calcul suivant:

(Nombre de cellules dans les puits traités 1Nombre de cellules dans les puits témoin) x 100.
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IL2.4 Cytométrie en flux

Cette technique a permis d'une part d'évaluer l'influence des surfaces sur le phénotype

des cellules endothéliales par l'étude du facteur von Willebrand (vWf) et d'autre part de

quantifier l'expression des molécules d'adhérence impliquées soient dans la réponse

inflammatoire comme ICAM-1, soient dans l'adhésion à la matrice extracellulaire comme les

intégrines de la famille ~1.

Cette technique repose sur la mesure de paramètres physiques (taille, volume,

granulosité) et biologiques (marquage de molécules par immunofluorescence) de cellules

défilant à une grande vitesse devant un faisceau lumineux monochromatique excitateur. Les

signaux lumineux émis par les cellules sont recueillis et traités par un système informatique.

II.2.4.1 : Immuno-fluorescence indirecte

Les récepteurs exprimés à la surface des cellules (marqueurs cellulaires) sont reconnus

spécifiquement par un anticorps (Anticorps primaire). Afin de mettre en évidence la formation

du complexe récepteur-anticorps primaire, un deuxième anticorps est utilisé (Anticorps

secondaire). Ce dernier est couplé à un fluorochrome et il est dirigé spécifiquement contre la

partie Fc (fragment commun) de l'anticorps primaire (Figure 11.8).

+ Marqueur cellulaire

~ Anticorps primaire

~~ Anticorps secondaire

• Fluorochrome

Figure II.8 : Principe de l'immunofluorescence indirecte.
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II.2.4.2 : Protocole de marquage des molécules étudiées

Nous avons utilisés différents anticorps qui nous ontpennis de réaliser des immuno

marquages indirectes. Les caractéristiques des anticorps monoclonaux dirigés contre les

molécules: vWf, ICAM-I, intégrines ~I ainsi que celles de l'anticorps secondaire couplé à

l'Alexa fluor® 488 sont présentés dans le tableau ILl

Tableau ILl: Caractéristiques des anticorps utilisés pour le marquage en
immunofluorescence indirecte.

Anticorps Spécificité de Isotype Clone Origine
l'espèce commerciale

Anticorps
anti vWf Humain Souris IgGl F8/86 Dalm

Anticorps Humain Souris IgGI 84HlO Immunotech
anti ICAM-l

(CD54)

Anticorps anti
intégrines ~1 Humain Souris IgG2a K20 Dako

(CD29)

Anticorps anti
IgG-Alexa fluor® Souris Chèvre Molecular

488 Probes
(Àex: 488 nm,
Àem: 519 nm)

Autres réactifs:

• PBS-BSA 0,5% (BSA: Albumine Sérique Bovine, Sigma, France) utilisé à 0,5% (plv

dans PBS). La BSA est utilisée afin d'empêcher toute fixation aspécifique des anticorps.

• Solution de fixation: Parafonnaldéhyde (Sigma, France) à 1% plv dans PBS.

• Solution de pennéabilisation: Triton XlOO (Sigma, Fance) à 0,1 % dans PBS.
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Immuno-marquage des molécules d'adhérence: ICAM-I, intégrines Ih

1) Les cellules sont détachées avec SOO JlL de trypsine-EDTA (O,OS%), placées dans des

tubes de cytométrie, puis lavées et suspendues dans 200JlL de PBS-BSA O.S%.

2) 4 JlL d'anticorps primaire (dilution 1ISO) sont ajoutés aux cellules pendant 30 min à 37°C.

3) Les cellules sont lavées trois fois avec SOOJlL de PBS-BSA O.S% (300 g pendant Smin)

4) Les cellules sont suspendues dans 200 JlL de PBS-BSA O.S%

S) 4 JlL d'anticorps secondaire (dilution l/SO) sont ajoutés, les suspensions sont incubées

pendant 30 min à 37°C.

6) Lavages des cellules trois fois avec 500JlL PBS-BSA O.S%

7) Les cellules sont suspendues dans 200 JlL de PBS et conservé à 4°C à l'obscurité jusqu'à

l'analyse en cytométrie.

Un contrôle négatif (cellules sans anticorps) et un contrôle isotypique (cellules
incubées avec un anticorps monoclonal isotypique couplé au fluorochrome) sont préparés et
analysés en même temps que les échantillons.

Immuno-marquage intracellulaire du facteur von Willebrand (vWt).

Pour un marquage intracellulaire, les cellules sont détachées par la trypsine-EDTA

0,12S %. Ensuite les cellules sont fixées avec la solution de fixation (PAF 1%) pendant 10

min à température ambiante, puis lavées avec du PBS. Ensuite les cellules sont perméabilisées

à l'aide de la solution de Triton 0,1% pendant 2 à 3 min à température ambiante. La suite du

marquage est identique à ce qui a été décrit précédemment.

II.2.4.3 Analyse des échantillons cellulaires

Les cellules endothéliales sont analysées sur un cytomètre FACScan (Becton

Dickinson, France). 10 000 évènements ont été collectés lors de chaque analyse.

La population cellulaire est repérée sur le scattogranune en fonction de la taille et de la

granulosité (Figure II-lO). Une fenêtre prenant en compte uniquement cette population est

dessinée afin d'éliminer les débris cellulaires, ou les doublets et triplets de cellules.

Sur l'histogramme de la fluorescence, la tension du photomultiplicateur (PMT) est

réglée de manière à ce que les cellules non marquées, ainsi que le contrôle isotypique (cellules

incubées en présence d'immunoglobulines non spécifiques) apparaissent négatives, entre 0 et

1 sur l'échelle logarithmique (Figure 11.9). La tension du PMT ne doit plus être touchée après

ce réglage afin de ne pas faire d'erreur sur la lecture des intensités de fluorescence des
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échantillons analysés. L'intensité de fluorescence de la population cellulaire est mesurée

automatiquement par le cytomètre et analysée à l'aide du logiciel WinMDI.

°1~O:'o--1:1'O~'~ 10' 10 3 10 •

Intensité de fluorescence

Figure II.9 : Histogrammes de fluorescence. Cellules endothéliales incubées avec
l'anticorps anti intégrines Ill.

Les résultats obtenus par cytométrie en flux sont soit exprimés en pourcentage de

cellules positives soit en intensité moyenne de fluorescence (IMF), cette IMF sera pour les

récepteurs membranaire corrélée à une densité antigénique.

II.2.4.4. Mesure de la densité antigénique des récepteurs membranaires

La quantification du nombre de récepteurs exprimés à la surface des cellules est

réalisée en reliant l'intensité moyenne de fluorescence (lMF) au nombre de sites antigéniques

par cellule par un étalonnage adapté. Cette équivalence est possible uniquement si la fixation

de l'anticorps utilisé est monovalente (Poncelet et al 1996).

Le calibrant se présente sous forme de billes de latex, simulant les cellules, recouvertes

de quantités croissantes d'immunoglobulines de souris, ce qui permet, après marquage à

l'aide d'un fluorochrome et analyse cytométrique, de tracer une droite d'étalonnage corrélant

l'IMF (unité arbitraire) au nombre de sites antigéniques par cellule (unité absolue).
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Intérêt de la quantification

L'analyse semi-quantitative des données exprimées en IMF manque de standardisation

du fait de la variation dans la préparation de l'échantillon, de l'hétérogénéité des appareils et

des réactifs proposés par les fournisseurs.

Par conséquent, l'exploitation des mesures de fluorescence est limitée à la

détermination de cellules "positives" ou "négatives" au sein d'une population cellulaire. Le

seuil de positivité est arbitrairement fixé à 1 sur l'échelle logarithmique comprenant 4

décades. Les paramètres sont réglés de telle façon que l'auto-fluorescence de la population

cellulaire analysée et le contrôle isotypique soient situés dans la première décade, c'est-à-dire

avant 1. 11 apparaît donc que la positivité de fluorescence d'une population cellulaire est fixée

par rapport à l'auto-fluorescence des cellules. 11 est à noter que l'auto-fluorescence varie selon

chaque type cellulaire. La quantification, en utilisant toujours la même valeur de la tension du

photomultiplicateur (PMT) pour l'analyse des cellules, permet d'éviter ces artéfacts de

mesure.

Marquage des billes de calibration

Le kit de calibration Qifikit (Dako, France) est spécifique des immunomarquages

indirects. 11 se compose de 5 populations de billes en latex de 10 ~m de diamètre. Une droite

étalon est réalisée pour l'anticorps secondaire couplé à un fluorochrome (utilisé pour la

quantification des récepteurs à la surface des cellules endothéliales).

100 ~L du calibrant (kit Qifikit) sont déposés dans chaque tube ainsi que 10 ~L

d'anticorps couplé au fluorochrome. Après 30 minutes d'incubation à température ambiante et

à l'abri de la lumière, les billes de calibration sont lavées (300 g, 5 minutes) et suspendues

dans 300 ~L de PBS

Les billes sont analysées en même temps que les échantillons cellulaires, dans un délai

de 2 heures après la fin de l'immunomarquage.

Analyse des billes de calibration
Sur le cytogramme représentant la taille cellulaire en fonction de la granulosité, les

valeurs de SSC (Side Scatter) et de FSC (Forward Scatter) sont réglées de façon à bien

visualiser les billes de calibration (Figure Il.1 0).

Sur 1'histogramme de fluorescence, la tension du PMT est réglée de la même manière

pour que les billes de calibration et pour les échantillons cellulaires. 11 apparaît ainsi sur
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l'histogramme de fluorescence plusieurs pics correspondant aux diverses populations de billes

de calibration.

Construction de la droite d'étalonnage

Une représentation logarithmique est réalisée, reliant en abscisse l'IMF et en ordonnée

les valeurs de capacité de fixation des anticorps par bille données par le constructeur (Figure

II.!0)

L'immuno-marquage étant réalisé en conditions saturantes et la fixation du fragment

F(ab'h étant considérée comme monovalente, chaque site antigénique est théoriquement

occupé par un anticorps monoclonal. Il existe alors une équivalence entre le nombre

d'anticorps fixés et le nombre de sites antigéniques par cellule (Poncelet et al 1996). Les

valeurs d'IMF peuvent alors être transformées en nombre de sites antigéniques. Pour cela,

après avoir retiré à l'IMF de l'échantillon choisi, la valeur de l'IMF du contrôle négatif, la

valeur du nombre de sites par cellule est extrapolée à partir de la droite étalon. La conversion

en densité antigénique est réalisée par un logiciel de calibration et de quantification

(TallyCAL pour Windows).
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Billes de calibration Echantillon cellulaire

fSC-Heighi (1 ) vs SSC-Helghl (2)
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Figure II.10 : Utilisation de l'étalon. La droite d'étalonnage est construite à partir des
billes de calibration. Le nombre de sites antigéniques par cellule est déduit de cette
droite.
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IL2.5: Microscopie de fluorescence

La microscopie de fluorescence permet de compléter les résultats obtenus en

cytométrie en flux. En effet, elle permet de visualiser la distribution cellulaire des molécules

d'adhérence (ICAM-l, intégrines ~1). De plus, elle permet de visualiser d'autres constituants

cellulaires comme le réseau d'actine qui forme le cytosquelette ou le noyau.

II.2.5.1 : Marquage des échantillons cellulaires

Visualisation des molécules d'adhérences (ICAM-l et intégrines BÙ

Les cellules sont lavées avec du DMEM à 37°C. Ensuite un immuno-marquage

indirect (cf paragraphe II.2.5) est réalisé avec l'anticorps primaire dirigé contre ICAM-l ou

les intégrines ~l et l'anticorps secondaire couplé à l'Alexa fluor® 488 (Àex: 488 nm, Àem:

519 nm). Les cellules sont ensuite fixées avec une solution de PAF à 1% pendant 10 min.

Visualisation du cytosguelette

La phalloïdine couplée à un fluorochrome permet de visualiser le cytosquelette. Il s'agit

d'une toxine trouvée dans un champignon (Amanita phalloïdes) et qui présente une grande

affinité pour la F-actine.

Le marquage des microfilaments de F-actine est réalisé en présence de phalloïdine

Alexa 594 (Àex: 594 nm, Àem: 617 nm) (Molecular Probes, USA) après avoir fixé et

perméabilisé les échantillons. L'incubation dure 30 minutes à température ambiante et à l'abri

de la lumière. Les échantillons sont ensuite rincés dans du tampon PBS.

Visualisation du noyau

Le marquage des noyaux est réalisé en présence d'une solution de Hoechst (dilution

1/50). Les échantillons fixés et perméabilisés sont incubés pendant 30 minutes à température

ambiante et à l'abri de la lumière, puis ils sont lavés avec du tampon PBS.
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II.2.5.2 : Microscopie à sectionnement optique

Cette technique utilise un microscope à fluorescence conventionnel (Olympus IX-70)

associé à un système CELLscan™ (Scanalytics, USA) composé d'un module d'acquisition et

d'un module de traitement. Le microscope est associé à un dispositif de déplacement axial

nanométrique et à de puissants algorithmes de restauration et de reconstruction d'images qui

permettent de visualiser des échantillons biologiques en trois dimensions (Dumas et al 2000).

Acquisition et traitements des images:

L'observation d'une cellule entière est permise grâce à une succession de coupes

horizontales (x, y) selon l'axe optique vertical (z). Le découpage optique consiste à déplacer

le plan focal à travers l'objet, grâce à un système de déplacement dans l'axe z (pas de 0,25

[lm) à l'aide d'un quartz-piézo électrique monté sur l'objectif (60x/ON=I,25;

100x/ON=I,30; IOx/ON=0,30) et contrôlé par ordinateur (Figure lUI). L'acquisition de la

série d'images 2D se fait par une caméra CCD refroidie à - 20°C (Slow Scan cooling 12 bits,

Princeton Instruments Inc, USA).

En microscopie optique, chaque image 2D contient des informations de son plan de

focalisation mais aussi des plans inférieurs et supérieurs au plan de focalisation. Ces

informations peuvent être séparées par traitement d'image afin d'estimer la vraie structure 3D

de l'objet étudié.

Afin de supprimer les informations hors plan de focalisation, une technique de

restauration d'images (déflouage) permet de retrouver la scène originelle (plan net) à partir

d'observations dégradées (plans flous). Ces techniques sont orientées vers la modélisation de

phénomènes de dégradation d'images (diffraction de la lumière par le système optique) et

l'application de procédures inverses (déconvolution numérique) afin d'obtenir une

approximation de la scène originelle grâce à la méthode de Carrington (Carrington et al 1995).

87



Chapitre II : Matériels et méthodes

-z
1

o

Séries de coupes optiques

+z
1

+
o

Positim z l Objectif

Fil tr e d' alTêt

Lampe
Filtre passe-bande d'excitation

Figure II.11 : Principe de la microscopie par sectionnement optique.

II.2.5.3 : Microscopie confocale à balayage laser

La microscopie confocale à balayage laser ou CLSM (Confocal Laser Scanning

Microscope) permet de visualiser des échantillons biologiques en 3D en éliminant la lumière

parasite.

Un microscope SP2 Leica dépourvu de filtre dichroïque, d'excitation et d'émission est

utilisé afm d'améliorer le taux de transmission du signal d'émission de fluorescence. Cette

amélioration passe d'une part par l'utilisation d'un cristal (AüBS) au niveau de l'excitation

laser et d'autre part par l'utilisation d'un prisme permettant de décomposer et de sélectionner

la longueur d'onde d'émission.
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Principe du balayage laser

Pour constituer l'image, un balayage point par point à l'aide d'une irradiation de type

laser est assuré par 2 galvanomètres dans les 2 directions (X et Y, Figure II.12). La fréquence

de balayage doit permettre d'acquérir le signal de fluorescence le plus rapidement possible.

Un déplacement selon l'axe optique (Z) permet l'acquisition de coupes sériées. Des

diaphragmes ont pour but d'exclure physiquement le signal lumineux provenant des plans

adjacents au plan focal. Seule la lumière d'émission de fluorescence provenant du plan focal

est collectée au niveau du PMT pour constituer l'image. L'ouverture du diaphragme

conditionnera en grande partie la qualité optique de l'image (Figure 11.12).

Figure II.12 : Principe de la microscopie confocale à balayage laser.
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11.2.6 Microscopie à/oree atomique (AFM)

Cette technique nous a permis d'observer non seulement la topographie des films

multicouches de polyélectrolytes mais également la topographie précise des cellules lors de

l'adhésion initiale des cellules après 3h de contact et 48h de culture sur les différentes

surfaces que nous avons étudiées.

II.2.6.1 Principe:

La Microscopie à Force Atomique (AFM) est fondée sur la mesure des forces

d'interaction entre une pointe atomique (cantilever) et les atomes de surface de l'échantillon.

Par balayage de la pointe, des images morphologiques tridimensionnelles à très hautes

résolution latérale (x, y) et verticale (z) sont obtenues. La déflexion de la pointe est suivie en

positionnant un faisceau laser sur la face supérieure du cantilever, le faisceau est réfléchi sur

un miroir puis tombe sur des photorécepteurs qui enregistrent le signal lumineux. Les

déplacements x,y,z se font grâce à une céramique piézo-électrique (figure H.B).

Figure II.13 : Schéma du principe de fonctionnement d'un microscope à force atomique

II.2.6.2 Préparation des échantillons cellulaires et acquisition des images

Les cellules sont ensemencées et cultivées pendant 3h ou 48h au contact des

différentes surfaces. Au temps désiré, les cellules sont lavées deux fois avec du PBS à 37°C,

puis fixées avec une solution de glutéraldéhyde à 2,5 % pendant 15 min. Ensuite les cellules

sont lavées avec du PBS et déshydratées dans différents bains successifs d'éthanol (50, 75, 90,

100 %) pendant 10 min. Les cellules sont ensuite conservées à 4°C jusqu'à l'acquisition des

images.

Les Images sont réalisées en mode contact sur un microscope à force atomique

Nanoscope IV (Digital Instruments, CA, USA) équipé d'un cantilever en silicone nitride à une

fréquence de 1,97 Hz.
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IL2. 7Expression de FAKp Y397par western blotting :

Afin d'observer l'influence des surfaces sur la transduction du signal d'adhésion

intracellulaire, nous avons choisi d'étudier par une technique de western blotting la

phosphorylation spécifique du résidu tyrosine 397 de FAK. La phosphorylation de ce résidu

tyrosine est impliquée dans les premières étapes de l'activation de FAK dans la cascade de la

transduction du signal à travers l'adhésion cellulaire.

II.2.7.1 Principe

Une quantité de protéines (en fonction de l'expression de la protéine) est séparée par

électrophorèse SDS PAGE. Les protéines sont transférées sur une membrane de type

nitrocellulose puis incubées avec un anticorps spécifique de la protéine à étudier. La liaison de

l'anticorps à l'antigène (la protéine d'intérêt) est visualisée par une technique colorimétrique.

II.2.7.2 Réactifs

• Tampon de lyse:

1% SDS, 1,0 mM sodium ortho vanadate, 10 mM Tris pH 7,4

• Gel de séparation à 7% (5 mL) :

2,55 mL d'H20 déionisée, 1,65 mL de 30% degazé Bis/acrylamide, 1,25 mL de tampon de

gel (1,5 M Tris-HCl, pH 8,8), 0,05 mL 10% w/v SDS.

Ajouter immédiatement 25 ~L d'une solution à 10% APS (100 mg ammonium persulfate

(APS)!I mL d'H20) et 2,5 ~L TEMED

• Gel de concentration à 4% (5 ml) :

3,05 mL d'H20 déionisée, 0,65 mL de 30% degazé Bis/acrylamide, 1,25 mL de tampon de

gel (0,5 M Tris-Hel, pH 6,8), 0,05 mL 10% w/v SDS.

Ajouter immédiatement 25 ~L de 10% APS APS (100 mg ammonium persulfate/ 1 mL

d'H20) et 5 ~L TEMED

• Tampon d'électrophorèse

3,03 g/L Tris base, 14,4 g/L Glycine, 1,0 glL SDS, pH 8,3
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• Tampon de charge:

3,55 mL d'H20 déionisée, 1,25 mL 0,5 M Tris-HCI, pH 6,8, 2,5 mL glycerol, 2 mL 10%

SDS, 0,2 mL 0,5 % bleu de bromophénol, 0,5 % p-mercaptoethanol

• Tampon de transfert

25 mM Tris, 190 mM glycine, 20 % MeOH, 0,05 % SDS

• Tampon de blocage

1% BSA, 10 mM Tris pH 7,5,100 mM NaCI, 0,1 % Tween 20

11.2.7.3 Protocole

Après 48h de culture sur les différentes surfaces, le milieu de culture est éléminé, puis

les échantillons sont lavés avec du PBS à 37°C. Ensuite, 150 l!l de tampon de lyse bouillant

est ajouté sur les cellules. Les cellules sont grattées et transférées dans des microtubes à

centrifuger et chauffés pendant 5 min à 100°C. Les tubes sont centrifugés pendant 5 min à

5000 g, et le surnageant est récupéré pour le dosage des protéines totales à l'aide du kit DC

Protein assay (Biorad, USA).

Un gel polyacrylamide en présence de SDS (SDS-PAGE) est préparé au préalable,

avec les caractéristiques suivantes: un gel de séparation à 7% (3/4 du gel) et un gel de

concentration à 4% (114 du gel). Par la suite, un volume de lysat cellulaire, correspondant à

une quantité identique de protéine pour chaque échantillon, est mélangé à un volume

identique de tampon de charge. Le mélange, après avoir été chauffé pendant 5 min à 100°C,

est déposé dans le gel. La migration des protéines est réalisée dans le tampon d'électrophorèse

à 50 V pendant 30 min, puis à 100 V pendant 75 min. A la fin de l'électrophorèse, les

protéines sont transférées sur une membrane de PVDF pendant 12h à 30V dans le tampon de

transfert à 4°C. Après le transfert, les sites aspécifiques sont bloqués avec le tampon de

blocage pendant lh sous légère agitation. L'anticorps anti-FAK pY397 (BD, USA) est ensuite

incubé à la dilution 1/1000 pendant lh à température ambiante sous agitation. Après 3 lavages

de 10 min avec le tampon de blocage, l'anticorps secondaire conjugué HRP (Horseradish

peroxidase) à la dilution 113000 est incubé pendant lh à température ambiante sous agitation.

Après une série de lavages, une détection colorimétrique à l'aide du kit Opti-4CN Substrate

(Biorad, USA) est réalisée. Les bandes sont ensuite analysées à l'aide d'un densitomètre (GS

800, Biorad, USA) et du logiciel Quantity One (Biorad, USA).
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IL2.8 Analyses Statistiques

Les résultats sont exprimés par la moyenne ± écart moyen pour chaque surface étudiée

(n = 6, excepté pour les expériences sous flux n = 3). Une analyse de la variance a été réalisée

avec comparaison des échantillons par nn test à posteriori PLSD de Fisher (Statview IV®,

Abacus Concepts Inc., Berkley, CA, USA). Les valeurs de probabilité CP) inférieures à 0,05 %

ont été considérées significatives.
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IIU. Biocompatibilité des films multicouches de polyélectrolytes.

Les films multicouches de polyélectrolytes permettent d'une manière simple et

reproductible de modifier finement les propriétés des surfaces. Ces films multicouches, en

changeant les propriétés physico-chimiques des surfaces, pourraient favoriser le

développement d'un endothélium sur les biomatériaux vasculaires. Ces substituts vasculaires

endothélialisés posséderaient ainsi les propriétés anti-thrombogéniques nécessaires à leur

fonctionnalité.

Les films multicouches possèdent des caractéristiques physico-chimiques variables

dues entre autre au nombre de couches déposées, aux polyélectrolytes utilisés, à la force

ionique et au pH des solutions (Shiratori et al 2000 ; Ladam et al 2000a). Concernant les films

que nous avons utilisés, le nombre de couches permet aux films PEI-(PSS-PAH)2-PGA-PDL

et PEI-(PSS-PAH)3 d'avoir une épaisseur de 19,7 et 38,1 nanomètres, avec une rugosité de

2,6 et 10 nanomètres (cf. tableau 1.9). De plus, les films utilisés sont terminés par les

polycations PDL ou PAH permettant aux films d'avoir une charge superficielle positive. Les

films multicouches pourraient augmenter les interactions électrostatiques entre les ions

chargés négativement des membranes des cellules et la surface de culture. En conséquence,

ces paramètres pourraient améliorer l'adhésion des cellules.

Mais en raison du rôle majeur de l'adhésion des cellules sur leur support de culture

dans de nombreux phénomènes telles que la viabilité, la prolifération, ou la différenciation

cellulaire (Kuzuya et al 1996, Imbert et al 1998, Deroanne et al 2001), nous nous sommes

attachés dans la première partie de notre travail à vérifier la biocompatibilité des films

multicouches de polyélectrolytes sur les cellules endothéliales.

Pour ce faire, des cellules endothéliales de veine ombilicale humaine (HUVEC) ont été

cultivées sur les films multicouches de polyélectrolytes PEI-(pSS-PAH)2-PGA-PDL et PEI

(PSS-PAH», (notés -PGA-PDL et -PSS-PAH par la suite). Nous avons évalué différents

paramètres de la biocompatibilité cellulaire telles que la morphologie, l'activité métabolique,

l'adhésion initiale et la croissance cellulaire ainsi que l'expression d'un marqueur

phénotypique spécifique des cellules endothéliales, le facteur von Willebrand (vWf). Ces

paramètres ont été comparés à ceux obtenus pour des cellules cultivées sur les monocouches

de polycations PDL et PAH, sur le verre (surface sans traitement) et sur le teps (tissue culture

polystyrene, surface de référence en culture cellulaire).
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///.1.1 Résultats

111.1.1.1 Morphologie cellulaire

La microscopie à contraste de phase nous permet d'observer l'influence des différentes

modifications de surface sur la morphologie des HUVEC après 3 jours de culture (figure

IlL 1).

Les cellules forment, sur les films multicouches, une mosaïque homogène en « pavés

de chaussée» caractéristique des cellules endothéliales. Les cellules ont une forme

polygonale, elles sont jointives et possèdent un noyau ovalaire contenant 2 ou 3 nucléoles.

Cette morphologie, qui correspond tout à fait à celle des cellules endothéliales, est totalement

différente de celle des fibroblastes, qui sont plus longs, minces et fusiformes.

De plus, nous pouvons noter que la densité des cellules est plus importante sur les

films multicouches que sur les monocouches de polyélectrolytes.

Figure 111.1 : Influence des différentes modifications de surface sur la morphologie des
HUVEC après 3 jours de culture. PEI-(PSS-PAH)2-PGA-PDL (A), PEI-(pSS-PAH)J (B),
PDL (C), PAH (D) (x200).
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111.1.1.2 Cytotoxicité des surfaces (test MTT)

Les cellules vivantes sont capables de convertir le MTT en formazan (cristal violet)

grâce aux enzymes mitochondriales. La cytotoxicité des surfaces entraînerait une diminution

de la viabilité cellulaire, et donc de l'activité métabolique globale. La mesure

spectrophotométrique de l'activité métabolique des cellules, au cours du temps, permet donc

de refléter la cytotoxicité des différentes surfaces.

L'influence des modifications de surfaces sur l'activité métabolique des HUVEC,

reflétant la cytotoxicité des surfaces au cours du temps, est représentée sur la figure III.2.

Nous avons observé que l'activité métabolique des HUVEC augmente au cours du

temps quelque soit la surface étudiée. Cette activité métabolique est cependant

significativement plus faible sur la monocouche PAH dès le premier jour de culture en

comparaison des valeurs observées sur le tcps. De même, l'activité métabolique est

significativement plus faible sur le film ~PGA-PDL après 3, 7 et 10 jours de culture en

comparaison de celle observée sur le verre et le tcps. Nous n'avons pas noté, quelque soit le

temps de culture, de différence significative entre les cellules sur le film ~PSS-PAH et le tcps.

Nous avons observé que l'activité métabolique est sigoificativement plus importante dès 3

jours de culture sur le verre par rapport aux autres surfaces.
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Figure 111.2: Influence des différentes modifications de surfaces sur l'activité
métabolique des HUVEC reflétant la cytotoxicité après 1,3, 7 et 10 jours de culture. Les
cellules sont ensemencées à une densité de 2 x 104 cellules/cm2 sur PEI-(PSS-PAHh
PGA-PDL, PEI-(pSS-PAHh, PDL, PAIl, verre et teps. (n = 6, * p< 0,05 versus verre, J:l p
< 0,05 versus tcps).
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111.1.1.3. Adhésion initiale et croissance cellulaire.

Afin de préciser les résultats obtenus précédemment, nous avons quantifié le nombre

de cellules par une mesure spectrofluorométrique de l'incorporation de Hoechst 33342, agent

intercalant fluorescent spécifique des bases A-T de l'ADN. Nous nous sommes intéressés à

l'adhésion initiale (3h) et aux 1er et 3ème jours de culture.

a) Adhésion initiale

Le pourcentage de cellules attachées après seulement 3h de contact, nous renseigne sur

la capacité des surfaces à promouvoir l'adhésion initiale des cellules, un paramètre important

à considérer pour la biocompatibilité des surfaces.

L'influence des différentes modifications de surface sur le pourcentage d'adhésion des

HUVEC après 3h de culture est représentée sur la figure HU.

Nous pouvons observer que le nombre de cellules attachées sur le verre (95,0%), le

tcps (100%) et le film -PSS-PAH (106,9%) n'est pas différent de la densité cellulaire initiale

après 3h de contact. Le nombre de cellule sur le film -PGA-PDL (77,5 %) est légèrement plus

faible mais non significativement différent de celui observé sur le verre ou le tcps. L'adhésion

cellulaire initiale est cependant significativement plus faible sur les monocouches de PDL

(51,8 %) et de PAH (55,5 %) par rapport à l'adhésion des cellules sur les surfaces contrôles.
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Figure 111.3: Influence des différentes modifications de surface sur le pourcentage
d'adhésion des HUVEC après 3h de culture. Les cellules sont ensemencées à une densité
de 3 x 104 cellules/cm2 sur. PEI-(PSS-PAH)2-PGA-PDL, PEI-(PSS-PAHh, PDL,PAH,
verre et tcps (n=6, * p<O,OS versus verre, n p< 0,05 versus tcps).
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b) Croissance cellulaire

L'influence des différentes modifications de surface sur le nombre d'HUVEC après 1

et 3 jours de culture est représentée sur la figure IIIA.

Apres 1 jour de culture, le nombre de cellules sur les films -PGA-PDL (1,65 x 104

cellules!cm2
) et -PSS-PAH (1,72 x 104 cellules/cm2

) est identique à celui mesuré sur le verre

(1,75 x 104 cellules/cm2
) et sur le tcps (1,40 x 104 cellules/cm2

). D'autres part, les densités sur

les monocouches de PDL (0,79 x 104 cellules/cm2
) et PAH (0,75 x 104 cellules/cm2

) sont

significativement plus faibles que sur le verre ou le tcps.

Après 3 jours, la densité cellulaire est plus importante sur le verre (6,67 x 104

cellules!cm2
). Les densités cellulaires sur les films multicouches sont comparables (4,08 et

4,93 x 104 cellules/cm2
, respectivement pour -PGA-PDL et -PSS-PAH) à celles mesurées sur

le tcps (4,73 x 104 cellules/cm2
). Le nombre de cellules sur les monocouches PDL et PAH

(2,89 et 2,02 104 cellules!cm2
, respectivement) est, pour ce temps de culture, encore

significativement plus faible que sur le tcps.
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-~PGA-PDL --PSS-PAH POL PAH verre

'---

teps

-PEI·(PSS-PAH)2

Figure IlIA: Influence des différentes modifications de surface sur le nombre des
HUVEC après 1 et 3 jours de culture. Les cellules sont ensemencées à une densité de 2 x
104 cellules/cm2 sur PEI-(PSS-PAH)z-PGA-PDL, PEI-(PSS-PAHh, PDL, PAH, verre et
tcps (n=6, * p<O,OS versus verre, a p< 0,05 versus tcps).
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Le nombre de cellules nous permet également d'estimer la croissance des cellules sur

les différentes surfaces par le calcul du temps de doublement. Le temps de doublement

correspond au temps nécessaire à la population cellulaire pour doubler son nombre d'individu.

Il est calculé à partir des valeurs des densités cellulaires mesurées après 1 et 3 jours de culture

sur les différentes surfaces.

L'influence des différentes modifications de surface sur le temps de doublement des

HUVEC est représentée sur la figure HI.5.

Le temps de doublement des cellules sur le film -PGA-PDL (36,4 heures) et sur la

monocouche PAH (36,0 heures) est significativement plus élévé que celui observé pour le

doublement des cellules sur le verre (25,0 heures) et le tcps (26,7 heures). Au contraire, le

temps de doublement des cellules sur le film -PSS-PAH (29,7 heures) et la monocouche PDL

(25,0 heures) est similaire à celui observé pour les surfaces contrôles.
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Figure III.S: Influence des différentes modifications de surface sur le temps de
doublement des RUVEC. Le temps de doublement est calculé à partir du nombre de
cellules mesurées après 1 et 3 jours de culture sur PEI-(PSS-PARh-PGA-PDL, PEI
(PSS-PARh, PDL, PAR, verre et tcps (n=6, * p<O,OS versus verre, a p< 0,05 versus tcps).
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111.1.1.4 Activité métabolique cellulaire

L'activité métabolique globale, mesurée précédemment avec le test MTT pour les

populations cellulaires, est dépendante non seulement du nombre de cellules mais également

de l'activité métabolique mitochondriale propre de chaque cellule. Par conséquent, nous

avons également calculé l'activité métabolique propre de chaque cellule, afin d'évaluer la

fonctionnalité mitochondriale des cellules cultivées sur les différentes surfaces. Le calcul est

réalisé en rapportant l'activité métabolique globale des cellules sur le nombre de cellules

mesuré pour le même temps de culture.

L'influence des modifications de surface sur l'activité métabolique cellulaire est

représentée sur la fignre I1I.6.

L'activité métabolique mitochondriale cellulaire n'est pas significativement différente

après 3 jours de culture sur les multicouches de polyélectrolytes et sur la monocouche de PDL

en comparaison avec l'activité mitochondriale mesurée sur le verre et sur le teps. Au

contraire, les cellules cultivées sur la monocouche de PAH possèdent une activité

mitochondriale significativement plus élevée que les cellules sur le verre et le teps.
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Figure 111.6: Influence des différentes modifications de surface sur l'activité
métabolique mitochondriale cellulaire. Le calcul est réalisé en rapportant l'activité
métabolique globale au nombre de cellules mesurées après 3 jours de culture sur PEI
(pSS-PAH)2-PGA-PDL, PEI-(PSS-PAH)3' PDL, PAH, verre et teps (n=6, * p<0,05
versus verre, C p< 0,05 versus teps).
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111.1.1.5 Contrôle du phénotype des cellules endothéliales: expression du facteur von
Willebrand (vWf).

La persistance du phénotype des cellules endothéliales sur les différentes surfaces est

examinée par la détection du vWf, facteur spécifique des cellules endothéliales jouant un rôle

dans l'agrégation plaquettaire. Le pourcentage de cellules positives au vWf a été mesuré par

une technique de cytométrie en flux.

L'influence des modifications de surface sur le pourcentage de cellules exprimant le

facteur von Willebrand est représentée sur la figure III.7.

Environ 75 % de la population cellulaire exprime le facteur vWf après 3 jours de

culture sur les films multicouches de polyélectrolytes et sur les monocouches de PDL et PAH.

Ce pourcentage est comparable à celui observé pour les cellules cultivées sur le tcps et

significativement plus important que pour les cellules cultivées sur le verre (64 %).
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Figure 111.7: Influence des modifications de surface sur le pourcentage de cellules
exprimant le facteur von Willebrand par cytométrie en flux. Les cellules sont
ensemencées à une densité de 2 x 104 cellules/cm2 pendant 3 jours sur PEI-(PSS-PAHh
PGA-PDL, PEI-(PSS-PAHh, PDL, PAH, verre et tcps (n=6, * p<0,05 versus verre, a p <
0,05 versus tcps).
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IILl.2. Discussion

Dans cette première partie de notre travail, nous avons examiné la biocompatibilité des

films multicouches de polyélectrolytes, utilisés pour modifier la surface de culture et

améliorer ainsi l'adhésion et le développement des cellules endothéliales. Les principaux

avantages de ces films multicouches résultent dans le fait que leur construction est

relativement simple et reproductible, et leurs propriétés physico-chimiques facilement

modulables en changeant simplement les conditions de préparation (Mendelsohn et al 2000).

En modifiant les propriétés physico-chimiques des surfaces, les films multicouches

permettraient la formation d'un endothélium sur des substituts vasculaires synthétiques. Ces

substituts vasculaires posséderaient ainsi des propriétés anti-thrombogéniques nécessaires à

leur fonctionnalité.

Nous avons évalué la biocompatibilité de deux films PEI-(PSS-PAH)2-PGA-PDL et

PEI-(PSS-PAH)3 dans le but de montrer que ces films ne perturbaient pas le comportement

cellulaire et pouvaient améliorer l'adhésion et la croissance des cellules endothéliales.

Il est important de vérifier en premier lieu que les films ne possèdent pas d'éventuels

effets indésirables sur le comportement des cellules endothéliales. En effet, il a été montré que

les interactions électrostatiques, pour la poly-Iysine en particulier, pouvaient entraîner des

changements de propriétés électriques des membranes, altérant ainsi certaines fonctions

cellulaires telles la viabilité, la croissance, ou la différenciation cellulaire (Santini et al 1997).

La morphologie cellulaire, un paramètre important à considérer, montre que les

cellules ont une forme typique en « pavée de chaussée» sur les deux types de films. La forme

cellulaire est d'importance particulière, car elle est nécessaire à la formation d'une

monocouche de cellules endothéliales lors de la construction des substituts vasculaires.

Avec une densité cellulaire initiale faible (2 x 104 cellules/cm2), la surface des films

multicouches est intégralement recouverte par les cellules endothéliales après 3 jours de

culture. Le nombre des cellules sur le fihn -PGA-PDL est similaire à celui mesuré sur le tcps,

même si une diminution de la croissance est observée sur ce film de polyélectrolytes. Au

contraire, pour le même temps de culture, les densités cellulaires sur les monocouches de

polyélectrolytes sont beaucoup plus faibles (- 50 %). Cette diminution de la densité cellulaire

résulte essentiellement d'une diminution de l'adhésion initiale. Il ne semble pas que les

monocouches de polyélectrolytes induisent un effet cytotoxique après l'adhésion des cellules.

Nous avons uniquement pu observer une diminution de la croissance cellulaire sur la

monocouche de PAH. Nos résultats montrent également que les films multicouches
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n'induisent pas d'effet cytotoxique, même après 10 jours de culture, ce qui suggère que les

films de polyélectrolytes ne sont pas dégradés, comme nous avons pu l'observer sur les films

terminés par la poly(L-lysine) (résultats non montré).

Chaque nouveau dépôt de polyélectrolyte peut changer certains paramètres tels que la

viscoélasticité, la rugosité ou même la porosité de surface (Mendelsohn et al 2000, Fery et al

2001). Plusieurs études (Lampin et al 1997, Gao et al 2001) ont déjà montré l'importance de

la rugosité dans l'adhésion cellulaire. Les observations en microscopie de force atomique

(AFM) réalisées sur une surface faite d'une monocouche de poly(lysine) (Picart et al2001a)

ont montré que cette surface était recouverte de façon homogène par des dépôts ayant une

dimension latérale de 50 nm avec une faible rugosité de surface (0,35 nm). Ces dépôts visibles

pourraient correspondre à des molécules individuelles de poly(lysine) et les images ne

permettent pas de conclure à l'adsorption de la poly(lysine) sur toute la surface. Au contraire,

les images AFM des films finissant par PGA-PDL ou PSS-PAH montrent que la surface est

complètement recouverte avec une rugosité de surface de 2,6 et 10 nm. Par conséquent, cette

différence de recouvrement des surfaces et les propriétés physicochimiques de chaque film

pourraient expliquer les résultats obtenus lors de l'adhésion initiale des cellules sur les films

multicouches. Les paramètres physico-chimiques des films multicouches apparaissent donc

importants à considérer dans les phénomènes d'adhésion cellulaire.

La charge de surface est un paramètre important dans les phénomènes d'adhésion

cellulaire (Lee et al 1997), mais les films et les monocouches, que nous avons évalué, sont

chargés positivement, comme le montrent les mesures du potentiel zêta sur les films PGA

PLL et PSS-PAH (Picart et a12001b, Ladam et al 2001).

Par ailleurs, en plus des propriétés physico-chimiques des films, l'adsorption des

protéines du sérum de culture peut influencer l'adhésion initial et ultérieurement

l'attachement des cellules sur les films (Van Wachem et al 1987, Jerome et al 1998). La

différence d'adhésion cellulaire pourrait donc provenir de l'adsorption de protéines, contenues

dans le sérum de culture, sur les films -PGA-PDL et -PSS-PAH et pourrait également

expliquer les résultats obtenus au niveau de la croissance cellulaire.

De même, il est connu que le substrat peut influencer la fonctionnalité cellulaire.

Néanmoins, nos résultats sur l'activité métabolique ont montré que les films de

polyélectrolytes ne perturbent pas la fonctionnalité mitochondriale. En effet, les cellules,

après 3 jours de contact sur les films multicouches, possèdent une activité mitochondriale

cellulaire normale. Les fortes valeurs d'activité métabolique des cellules sur la monocouche

104



Chapitre III : Résultats et discussion

de PAH sont probablement dues à un état actif métaboliquement engendré par la diminution

de la croissance cellulaire sur cette surface.

Les cellules endothéliales sur les films multicouches maintiennent leur phénotype

endothélial. En effet, nous avons observé que la majorité des cellules expriment le facteur von

Willebrand après 3 jours de contact sur les films multicouches. Le facteur von Willebrand est

exprimé seulement par les cellules endothéliales et les mégacaryocytes. Il est souvent utilisé

comme marqueur phénotypique endothélial (Risbud et al 2001) et dans certaines conditions

de stress, il peut être rapidement sous-exprimé au niveau cellulaire (Arciniegas et al 1992,

Romero et al 1997).

En conclusion de cette première partie, il semble que les films multicouches de

polyélectrolytes n'induisent pas d'effets cytotoxiques. Néanmoins, le plus intéressant des

films multicouches que nous ayons testé semble être le film PEI-(PSS-PAHh comptes tenus

des résultats de viabilité, d'adhésion et de croissance cellulaire. Il apparaît que les propriétés

physicochimiques de ce film -PSS-PAH améliorent réellement le comportement des cellules.

Cependant, il n'est pas possible de déterminer réellement quel phénomène est responsable du

meilleur comportement des cellules endothéliales sur le film -PSS-PAH par rapport au film

-PGA-PDL.
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111.2. Implication des films multicouches dans l'activation des
cellules endothéliales: étude de la molécule d'adhésion
intercellulaire-l (1CAM-1).

La molécule d'adhésion intercellulaire-l (ICAM-I) est une molécule d'adhésion

exprimée faiblement de manière constitutive par les cellules endothéliales. Sous stimulation

biochimique par des cytokines pro-inflammatoires, comme le lNFa ou IL-8, la sur

expression d'ICAM-I contribue à l'initiation de la réaction inflammatoire. ICAM-I médie

l'adhérence et la diapédèse des leucocytes sur l'endothélium vasculaire vers les tissus

endommagés.

De même, les stimulations mécaniques, telles que les contraintes hydrodynamiques

trouvées au niveau de la circulation sanguine, entraînent également une augmentation

transitoire de l'expression membranaire d'ICAM-l sur les cellules endothéliales (Tsuboi et al

1995).

Plusieurs études (Imbert et al 2001, Lehle et al 2003) ont montré que la surface sur

laquelle étaient ensemencées les cellules endothéliales pouvait être responsable de l'activation

de ces cellules. De même, des études récentes sur les films multicouches (Tryoen-Toth et al

2002, Vautier et al 2002), ont montré que les deux films que nous avons utilisés étaient

capables d'augmenter la sécrétion d'IL-8 pour d'autres types de cellules.

Par conséquent, la connaissance de l'implication des cellules endothéliales cultivées

sur les films multicouches dans le processus inflammatoire est nécessaire pour l'utilisation de

ces films multicouches en ingénierie tissulaire.

Pour ce travail, nous avons évalué l'activation des cellules endothéliales sur les films

multicouches de polyélectrolytes à travers l'expression d'ICAM-I sous différentes conditions

de stimulation (biochimiques ou mécaniques).

Afin de mimer le phénomène inflammatoire, les cellules ont été stimulées

biochimiquement par le lNFa. Par la suite, dans le but de détenniner le rôle de la

réorganisation du cytosquelette, qui joue un rôle important sur l'expression d'ICAM-I, nous

avons utilisé un agent connu pour inhiber la polymérisation d'actine (la cytochalasine D).

Enfm, les cellules ont été soumises à une contrainte de cisaillement de 6 dynes/cm2 afin

d'évaluer l'activation cellulaire sous contrainte mécanique. L'expression d'ICAM-l obtenue

sur les films multicouches a été comparée à l'expression observée pour des cellules cultivées

sur les monocouches de PDL et PAH, le verre et le tcps.
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IlL2.l. Résultats

111.2.1.1 Effet de la stimulation par le TNFa sur l'expression d'ICAM-1.

Le TNFa, une cytokine pro-inflammatoire, induit sur l'endothélium vasculaire la

production de molécules adhésives (connne ICAM-l) qUI favorisent la fixation des

leucocytes. Nous avons utilisé le TNFa, médiateur de l'inflannnation, pour mimer le

phénomène inflammatoire.

L'expression membranaire d'ICAM-l lors de la stimulation par le TNFa a été évaluée

de manière quantitative par cytométrie en flux, mais également de manière qualitative par

microscopie de fluorescence (CellScan TM) afin d'observer la distribution d'ICAM-l sur la

surface membranaire des cellules.

a) Etude quantitative:

La figure 1ll.8 montre l'influence des différentes modifications de surface sur

l'expression membranaire d'ICAM-1 des HUVEC stimulées par le TNFa pendant 3h et 16h.

Les HUVEC sans stimulation montrent un faible niveau d'expression d'ICAM-I

(approximativement 20 xW3 ICAM-lIcellule). Aucune différence significative n'est observée

entre les différentes surfaces.

Connne attendu, la stimulation par le TNFa pendant 3h induit une augmentation de

l'expression d'ICAM-1 sur toutes les surfaces. Cependant, aucune différence significative

entre les surfaces n'est observée pour ce temps de stimulation (approximativement 60 xlO3

ICAM-1/cellule).

Au contraire, la stimulation par le TNFa pendant 16h conduit à une plus forte

expression d'ICAM-1 avec des réponses différentes selon les surfaces testées. Pour les

cellules sur le film -PSS-PAH, la monocouche PAH et le tcps, l'expression d'ICAM-1 est

similaire à celle observée sur le verre. Au contraire, la stimulation des cellules sur

monocouche de PDL induit une augmentation significative de l'expression d'ICAM-1 (217 ±

22 x103 ICAM-1/cellules) par rapport aux cellules cultivées directement sur le verre (181 ± 19

x103 ICAM-1/cellule). De même, les HUVEC sur le film -PGA-PDL montrent également un

niveau d'expression significativement plus important (303 ± 10 xW3 ICAM-lIcellule) par

rapport aux cellules sur le verre.
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Figure 111.8: Influence des différentes modifications de surface sur l'expression
membranaire d'ICAM-l des HUVEC en condition basale ou stimulées par TNFa
pendant 3h et 16h. Les résultats sont obtenus par cytométrie en flux (n = 6, * P < 0,05
versus verre).

b) Etude qualitative:

L'influence des différentes modifications de surfaces sur la distribution membranaire

d'ICAM-l pour les HUVEC en condition basale ou stimulées par le 1NFa pendant 3h et l6h

est représentée à la figure 111.9.

L'observation par microscopie de fluorescence montre à l'état basal un niveau

d'expression d'ICAM-l très faible à la surface des cellules et confirme nos résultats de

cytométrie en flux.

La stimulation par le 1NFa pendant 3h induit une distribution homogène d'ICAM-l

sur la membrane des cellules.

Au contraire, une stimulation plus longue de 16h avec le 1NFa entraîne une

distribution différente des molécules d'ICAM-l, avec l'apparition de regroupement de

molécules d'ICAM-l (c1usters) sur le film -PGA-PDL. Les cellules, sur les autres surfaces,

pour le même temps de stimulation, conservent une distribution d'ICAM-l relativement

homogène.
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Figure 111.9: Influence des différentes modifications de surfaces sur la distribution
membranaire d'ICAM-l pour des HUVEC en condition basale, ou stimulées par le
TNFa pendant 3h et 16h. (CellScan TM, objectif x60, ON 1,25).
~: PEI-(PSS-PAHh-
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111.2.1.2 Inhibition de la réorganisation du cytosquelette sur l'expression d'ICAM-1.

Le cytosquelette jouant un rôle important dans l'expression d'ICAM-l (Helander et al

1996), nous avons tenté de déterminer l'implication du cytosquelette des cellules cultivées sur

les films multicouches dans l'expression d'ICAM-l. Pour cela, nous avons utilisé la

cytochalasine D, une toxine fongique perméable, qui se lie à l'extrémité des filaments

d'actine, principales structures du cytosquelette. Cette toxine inhibe la polymérisation et la

dépolymérisation des filaments d'actine, empêchant les changements de conformation du

cytosquelette.

L'expression d'ICAM-I sur la surface membranaire des HUVEC lors de l'inhibition

de la réorganisation du cytosquelette a été quantifiée par cytométrie en flux (étude

quantitative), et la distribution membranaire des ICAM-l a été observée par microscopie de

fluorescence (étude qualitative).

a) Etude quantitative:

La figure uLla montre l'expression membranaire d'ICAM-llorsque les HUVEC sont

traitées par la cytochalasine D et la cytochalasine D + TNFa.

Le traitement avec la cytochaiasine D conduit à une augmentation d'expression des

molécules d'ICAM-l, atteignant un niveau supérieure (-80 x 103 ICAM-lIcellules) à celui

des cellules en condition basale, mais aucune différence significative entre les surfaces n'est

observée. De la même façon, le traitement des cellules par la cytochalasine D + TNFa induit

une plus forte expression comparée aux cellules traitées uniquement avec TNFa (-60 x 103

ICAM-I/cellule). Nous pouvons observer une plus forte expression d'ICAM-I pour les

cellules cultivées sur le film -PGA-PDL (174 ± II x 103 ICAM-l/cellule) en comparaison

avec les cellules cultivées sur le verre (123 ± 5 x 103 ICAM-I/cellule).
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Figure 111.10: Influence des différentes modifications de surface sur l'expression
membranaire d'ICAM-l d'HUVEC en condition basale, traitées par la cytochalasine D
ou la cytochalasine D + TNFa pendant 3h. Les résultats sont obtenus par cytométrie en
flux (n = 6, * p < 0,05 versus verre).

b) Etude qualitative:

La distribution membranaire d'ICAM-I, lorsque les HUVEC sont traitées par la

cytochalasine D + TNFa, est représentée sur la figure HUI.

L'observation microscopique montre une irrégularité de la distribution d'ICAM-I sur

la membrane cellulaire quelque soit la surface observée. Nous pouvons également observer

l'apparition de c1usters d'ICAM-l pour les cellules cultivées sur le film -PGA-PDL similaires

à ceux observés précédemment pour les cellules traitées par le TNFa pendant 16h sur ce type

de film. De plus, La surface de contact des cellules sur le verre et le film -PGA-PDL semble

être diminuée.
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Figure 111.11: Influence des différentes modifications de surface sur la distribution
membranaire de l'expression d'ICAM-l. Les HUVEC sont traitées par la cytochalasine
D + TNFa pendant 3h. (CellScan TM, objectif x60, ON 1,25).
~ : PEI-(PSS-PAH)2
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111.2.1.3 Effet de la contrainte mécanique sur l'expression d'ICAM-l

Les contraintes mécaniques sont capables de modifier l'organisation du cytosquelette

et peuvent également entraîner une augmentation transitoire de l'expression d'ICAM-I

(Tsuboi et al 1995). Par cette expérience, nous avons montré l'influence d'une contrainte

mécanique sur l'expression d'ICAM-1 pour les cellules cultivées sur les films multicouches.

La figure llI.12 représente l'expression d'ICAM-1 lorsque les HUVEC sont soumises

à une contrainte de cisaillement de 6 dynes/cm2 pendant 3 heures. Ce temps est suffisant pour

atteindre une expression maximale sous cette contrainte de cisaillement (Tsuboi et al 1995).

La stimulation par la contrainte de cisaillement provoque une augmentation de

l'expression d'ICAM-1 pour les cellules cultivées sur le verre, le film -PSS-PAH, et PAR

(-53 x 103 ICAM-lIcellule). De même, cette stimulation induit une augmentation de

l'expression d'ICAM-I sur le film -PGA-PDL et la monocouche PDL (-72 x 103 ICAM

IIcellule). Cependant compte tenu des écart-types, nous n'avons pas pu montrer de différence

significative entre les différentes surfaces étudiées.

100x10'
_ basale
~ flux

80x10'
..!!1
.2
Qi
()- 60x10'
~

•
2«
ü
'0 40x10'
<D
~

.0
E
0
c:

20x10'

o L-- L-- L-- L--

--PGA-POL --PSS-PAH POL PAH verre

-:PEI-{PSS-PAH)2

Figure 111.12: Influence des différentes modifications de surface sur l'expression
d'ICAM-l d'HUVEC soumises à une contrainte de cisaillement de 6 dynes/cm2 pendant
3h. Les résultats sont obtenus par cytométrie en flux (n = 3).
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IlL2.2. Discussion

La première partie de notre travail a montré le bénéfice des films multicouches de

polyélectrolytes, utilisés comme modification de surface pour améliorer l'adhésion initiale et

le développement des cellules endothéliales. La deuxième partie de notre travail, nous a

permis d'évaluer l'activation des cellules endothéliales sous différentes conditions de stress

biochimiques ou mécaniques. En effet, l'efficacité d'ensemencement des cellules

endothéliales sur des substituts vasculaires est significativement diminuée lorsque les cellules

sont impliquées dans un processus inflammatoire (Emerick et al 1989). Par conséquent, il est

primordial d'évaluer l'implication des cellules endothéliales cultivées sur les films

multicouches dans le processus inflammatoire.

Les résultats que nous avons obtenus indiquent que les cellules endothéliales ne sont

pas activées par les films multicouches en condition basale. Les cellules expriment

constitutivement un faible niveau d'ICAM-l (~20 xlO3 ICAM-l/cellule) sur les films de

polyélectrolytes. Ces valeurs sont similaires à celles observées dans la littérature pour des

HUVEC (Mutin et al 1997).

Afin de mimer un phénomène inflammatoire, nous avons stimulé les cellules

endothéliales avec le TNFa, une cytokine pro-inflammatoire. La stimulation par le TNFa

pendant l6h induit une plus forte réponse des cellules cultivées sur le film ~PGA-PDL par

rapport aux autres surfaces étudiées. Or, il a été montré que la poly-lysine induisait des

changements des propriétés électriques des membranes cellulaires (Santini et al 1997). Il

semblerait que les polycations comme la poly(lysine) interagissent avec les protéines

contenues dans la membrane cellulaire aux travers des interactions électrostatiques,

conduisant à un regroupement et une agrégation des sites anioniques présent à la surface

cellulaire (Bashford et al 1988). Les charges des films pourraient être un paramètre important

à considérer et pourraient expliquer la surexpression d'ICAM-1 sur le film -PGA-PDL.

Cependant, les monocouches de polyélectrolytes et les films multicouches sont positivement

chargés, comme le montre les mesures du potentiel zêta sur les films (PGAlPLL) et

(PSS/PAH) (Lavalle et al 2002, Ladam et al2000a).

La nature chimique des polycations pourrait expliquer la différence obtenue entre les

films. Pourtant, le même polycation a des effets différents lorsqu'il est utilisé en monocouche

ou dans la construction de films multicouches. Il semble que le film multicouche finissant par

la poly(lysine) potentialise l'effet de ce polycation sur l'expression d'ICAM-1, lors de la

stimulation par le TNFa. Chaque nouveau dépôt de polyélectrolytes change les propriétés des
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surfaces comme la rugosité, la viscoélasticité. De plus, les films utilisés permettent de

recouvrir totalement la surface traitée contrairement aux monocouches de polyélectrolytes

(Picart et aI2001a). Ces propriétés pourraient être responsables de la sur-expression d'lCAM

1 sur le film -PGA-PDL par rapport à la monocouche de PDL.

Kato et al (Kato et al 2001) ont récemment démontré le rôle important de la forme des

cellules sur l'expression d'ICAM-1 ; la quantité d'ARNm d'ICAM-1 était plus importante

pour des cellules endothéliales ayant une forme allongée. En effet, le domaine cytoplasmique

d'ICAM-1 est lié directement au cytosquelette par l'intermédiaire de l'u-actinine, une

protéine du cytosquelette, qui agit comme une protéine d'ancrage des filaments d'actine à la

membrane cellulaire (Carpen et al 1992). Mais, nous n'avons pas observé une forme

particulière des cellules sur le film -PGA-PDL.

Les cellules endothéliales présentent des modifications importantes du cytosquelette

lors de leur activation biochimique ou mécanique (Cumassi et al 1991, Spikema et al 2003).

Par conséquent, l'implication du cytosquelette dans la réponse d'ICAM-1 aux stimuli

biochimiques ou mécaniques n'est pas à négliger.

Nous avons mis en évidence l'implication du cytosquelette dans la réponse des

cellules sur les films multicouches, en utilisant la cytochalasine D, une toxine connue pour

inhiber la polymérisation de l' actine et ainsi empêcher la réorganisation du cytosquelette.

Nos résultats montrent que l'inhibition de la polymérisation de l'actine lors de la

stimulation par le TNFu induit une plus forte expression d'ICAM-1 sur le film -PGA-PDL.

Nous avons pu également observer, au niveau des cellules cultivées sur ce film -PGA-PDL,

une apparition de clusters semblable à la stimulation plus longue uniquement avec le TNFu.

Or, il a été montré que les modifications structurales du cytosquelette jouaient un rôle

important dans la distribution topologique d'ICAM-1 à la surface cellulaire (Helander et al

1996). En conséquence, la réorganisation du cytosquelette semble être impliquée en grande

partie dans la perturbation de l'expression et de la distribution d'ICAM-1 à la surface des

cellules cultivées sur le film -PGA-PDL.

L'adhésion des cellules sur les films multicouches pourrait provoquer une perturbation

fonctionnelle de l'organisation du cytosquelette. En effet, les travaux de Vautier et al (Vautier

et al 2002) ont récemment montré que les cellules de chondrosarcome sur les films finissant

par la poly(lysine) n'avaient pas la capacité de former des filaments d'actine, ceci pourrait

expliquer les résultats sur l'expression d'ICAM-1 obtenus avec les cellules endothéliales sur

ce type de film. Il a été également rapporté que la kinase d'adhésion focale (FAK) n'est pas

phosphorylée lorsque des cellules sont ensemencées sur la poly(lysine) (Ouwens et al 1996).
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Or la phosphorylation de la FAK (protéine associée au cytosquelette) est impliquée dans les

voies de transduction du signal d'adhésion et serait impliquée dans la régulation des gènes

endothéliaux notamment celui contrôlant l'expression d'ICAM-I (Short et al 1998, Imberti et

al 2000). Mais à ce jour, il semble n'y avoir aucune étude sur la transduction de signaux

d'adhésion des cellules endothéliales sur les films multicouches de polyélectrolytes.

De la même façon, plusieurs études ont montré que les stimuli mécaniques tels que les

contraintes de cisaillement affectaient grandement la forme cellulaire et les fonctions

cellulaires (Schnittler et al 2001) et augmentaient ainsi l'expression d'ICAM-l (Tsuboi et al

1995). Mais, nos résultats sur l'expression d'ICAM-l, sous une contrainte de cisaillement, ne

nous ont pas permis de mettre en évidence des différences significatives entre les surfaces. Par

conséquent, nous n'avons pas pu confirmer, par cette expérience, la perturbation de la

réorganisation du cytosquelette sur le film -PGA-PDL.

En conclusion, or stimulation, les films multicouches de polyélectrolytes ne

conduisent pas les cellules endothéliales dans un processus inflanunatoire, confirmant ainsi la

biocompatibilité de ces films multicouches. Pourtant, sous stimulation par le lNFa, le film

-PGA-PDL conduit à une sur-expression d'ICAM-I, du probablement à la perturbation du

cytosquelette. Au contraire, le film -PSS-PAH n'induit pas de perturbations de l'expression

d'ICAM-l rendant ce film plus favorable à de futures applications en ingénierie tissulaire.

Par ailleurs, il semble important d'étudier plus précisément les propriétés d'adhésion

des cellules sur les films multicouches car elles semblent jouer un rôle important sur le

comportement des cellules endothéliales.
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111.3 Adhésion des cellules sur les films de polyélectrolytes

L'adhésion des cellules endothéliales sur la surface des substituts vasculaires est

primordiale car elle permet de garder la cohésion du tissu lorsqu'il est soumis aux forces de la

circulation sanguine (Sirois et al 1998).

Cependant, les biomatériaux synthétiques, qui sont fréquemment choisis pour leurs

propriétés mécaniques et chimiques, ne possèdent pas actuellement les propriétés interfaciales

nécessaires à l'adhésion et au développement des cellules endothéliales (Greisler et al 1996).

Par conséquent, de nombreuses recherches sont engagées afin d'améliorer l'adhésion des

cellules endothéliales en modifiant, à l'échelle nanoscopique, les propriétés de ces matériaux

(Dalby et al 2003, Buttiglieri et al in press).

11 a été montré que la capacité des surfaces à promouvoir la formation de contacts

focaux d'adhésion était importante pour le développement cellulaire (Van Kooten et al 1999,

Sanborn et al 2002). En effet, les événements de transduction du signal, à travers l'activation

de la kinase d'adhésion focale, conduisent à l'étalement des cellules (Mooney et al 1995),

mais induisent également la prolifération (Goel et al 2002) et l'expression phénotypique

nécessaire pour le développement tissulaire (Hasegawa et al 1995).

Par conséquent, il est primordial d'évaluer l'adhésion des cellules endothéliales sur les

films multicouches de polyélectrolytes ainsi que la manière dont ces films multicouches

pourraient affecter l'adhésion des cellules.

Pour cela, nous avons observé, dans la dernière partie de notre travail, la morphologie

des cellules endothéliales sur les films multicouches par microscopie à force atomique

(AFM). Nous avons également évalué les interactions des cellules sur les films multicouches.

De plus, nous avons étudié l'expression des intégrines de la famille ~1 (principaux récepteurs

de l'adhésion cellulaire), ainsi que l'activation de la kinase d'adhésion focale (FAK),

marqueur de la transduction du signal d'adhésion.

Les paramètres obtenus pour les films multicouches de polyélectrolytes ont été

comparés à ceux obtenus sur les monocouches de PDL et PAH, sur le verre (surface sans

modification) et sur le verre recouvert de fibronectine (protéine de la matrice extracellulaire

qui est connue pour augmenter l'adhésion spécifique des cellules par le biais des intégrines

~1).
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II!.3.1 Résultats

111.3.1.1 Morphologie cellulaire par microscopie à force atomique (AFM)

Sur les figures IlI.13 et IlI.14 sont rassemblées les images obtenues par microscopie à

force atomique (AFM). Cette technique nous permet d'obtenir des images très précises de la

topographie des cellules et permettaot ainsi de nous renseigner sur la qualité de l'adhésion des

cellules sur les différentes de surface.

Après 3h de contact (fig.IlI.13), les images AFM montrent que les cellules sur les

films multicouches adhèrent de façon identique aux cellules ensemencées sur la fibronectine.

De plus, le noyau est déjà visible et peut être différencié du reste du cytoplasme. Après ce

même temps de contact, l'adhésion des cellules semblent cependant moins importante

lorsqu'elles sont déposées sur les monocouches de polycations. De même, l'adhésion des

cellules sur le verre semble plus faible: on observe la présence de filopodes (extensions

membranaires).

Après 48h de culture (fig. IlI.14), les images AFM montrent que l'adhésion des

cellules sur les films ainsi que sur les monocouches de polyélectrolytes est quasiment

identique à celle des cellules cultivées sur la fibronectine. Le cytoplasme et le noyau des

cellules sont distinctement visibles sur ces surfaces. Au contraire, pour ce temps de culture,

l'adhésion des cellules cultivées sur le verre semble moins importante: les cellules sont

hautes, le cytoplasme et le noyau ne sont pas distincts. De plus, les cellules présentent encore

un certain nombre de filopodes.
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~PSS-PAH

PAH

Fibronectine

Figure 111.13: Images AFM des HUVEC après 3h de contact sur PEI-(PSS-PAHh-PGA
PDL, PEI-(PSS-PAHh, PDL, PAH, verre et Fibronectine. Les cellules sont fixées et
déshydratées. (AFM en mode contact, dimension des images: 50 x 50 p.tm).
~ : PEI-(PSS-PAH)2-
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~PSS-PAH

PAB

Fibronectine

Figure 111.14: Images AFM des HUVEC après 48h de culture sur PEI-(PSS-PAH)z
PGA-PDL, PEI-(PSS-PAH)J, PDL, PAH, verre et Fibronectine. Les cellules sont fixées et
déshydratées. (AFM en mode contact, dimension des images: 50 x 50 J,tm).
~ : PEI-(PSS-PAH)2-
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111.3.1.2. Evaluation des interactions cellules/surfaces

Nous avons utilisé deux approches permettant d'évaluer indirectement les « forces

d'attachement» des cellules sur les surfaces:

une approche mécanique qui consiste à appliquer des forces hydrodynamiques sur

les cellules (contraintes de cisaillement)

une approche biochimique qui permet, à l'aide d'une enzyme (la trypsine), de

couper les interactions protéiques des cellules avec leur environnement.

a) Attachement des cellules soumises à des contraintes de cisaillement

Cette approche permet d'estimer « les forces d'adhésion» des cellules sur une surface,

en appliquant une force sur les cellules puis en observant leur détachement. Nous avons

appliqué, grâce à une chambre d'écoulement, des contraintes de cisaillement de 6 et 12

dynes/cm2
, correspondant à des valeurs physiologiques. Le pourcentage de cellules

endothéliales adhérentes, soumises à une force donnée, permet d'évaluer les interactions des

cellules avec les différentes surfaces.

La figure HUS représente l'influence d'une contrainte de cisaillement de 6 dynes/cm2

sur le pourcentage d'attachement des cellules au cours du temps.

Nous pouvons observer que le pourcentage de cellules adhérentes sur le fibn -PSS

PAR, les monocouches de PDL et PAR diminue faiblement au cours du temps. Après 1h

d'exposition, le pourcentage de cellules adhérentes sur ces surfaces atteint - 85 %. Le

pourcentage de cellules restant attachées sur le film -PGA-PDL diminue également

faiblement au cours du temps, et atteint une valeur significativement plus faible après lh

d'exposition (67,4 %). La même observation est faite avec les cellules cultivées sur le verre:

seulement 53,1 % de cellules restent attachées à la fin de l'expérience. Nous pouvons

observer que les cellules adhérentes sur la fibronectine se détachent rapidement (7,6 %) dès

les premières minutes d'exposition.
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Figure 111.15: Influence des modifications de surface sur l'attachement des HUVEC
soumises à une contrainte de cisaillement de 6 dynes/cm2. Les cellules sont cultivées
pendant 48h sur PEI-(PSS-PAH)2-PGA-PDL, PEI-(PSS-PAH)3, PDL, PAR, verre et
fibronectine (FN). (n = 3).

La figure III.l6 représente l'influence d'une contrainte de cisaillement de 12

dynes/cm2 sur le pourcentage d'attachement des cellules cultivées sur les différentes

modifications de surface.

Comme pour les cellules sur la fibronectine à 6 dynes/cm2
, nous pouvons observer

que, dès les premières minutes d'exposition à la contrainte de cisaillement, la majorité des

cellules ensemencées sur le verre se détachent. Nous observons également, dans les premières

minutes d'exposition, une diminution rapide du pourcentage des cellules attachées sur les

monocouches de polyélectrolytes (80 %) et sur les films multicouches (69 %). Puis, le

détachement est moins important, et après une heure d'exposition, nous pouvons observer que

le pourcentage de cellules adhérentes sur les films multicouches -PGA-PDL et -PSS-PAH

(60 %) est significativement plus faible par rapport au pourcentage observé sur les

monocouches de PDL et PAH (73 %).
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Figure 111.16 : Influence des modifications de surface sur l'attachement des HUVEC
soumises à une contrainte de cisaillement de 12 dynes/cm2. Les cellules sont cultivées
pendant 48h sur PEI-(PSS-PAH)2-PGA-PDL, PEI-(PSS-PAH)3, PDL, PAH, verre. (n =
3).

b) Attachement des cellules après traitement à la trypsine

Nous avons tenté également d'estimer, par une approche biochimique, les interactions

protéiques des cellules sur les différentes surfaces. Pour cela, nous avons utilisé la trypsine,

une enzyme protéolytique qui hydrolyse les liaisons peptidiques. Cette enzyme est capable de

couper les protéines impliquées dans l'adhésion des cellules à leur environnement.

Cependant, les concentrations de trypsine, généralement utilisées en culture cellulaire,

provoquent le détachement de l'intégralité des cellules de leur surface de culture. Nous avons

donc préalablement déterminé une concentration (0,0025%) et un temps d'incubation (5 min)

de l'enzyme permettant un détachement partiel des cellules sur la surface contrôle.
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L'influence du traitement par la trypsine sur le pourcentage de cellules adhérentes est

représentée sur la figure IIL!7.

Les résultats montrent que le pourcentage de cellules adhérentes est significativement

plus important sur le film ~PSS-PAH (83,1 %), et sur les monocouches de PDL (88,6 %) et

PAR (83,8 %) en comparaison avec celui observé sur le verre (32,5 %). Au contraire, le

pourcentage de cellules adhérentes sur le film ~PGA-PDL (33,8 %) est similaire à celui

observé sur le verre. Les résultats avec cette approche sont en accord avec les résultats

obtenus précédemment avec la contrainte de cisaillement de 6 dynes/cm2
.
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Figure III.17 : Influence du traitement à la trypsine (0,0025 %, 5 min) sur l'attachement
des HUVEC sur les différentes modifications de surface. Les cellules sont cultivées
pendant 48h sur PEI-(PSS-PAR)2-PGA-PDL, PEI-(PSS-PAH)3, PDL, PAR, verre. (n=6,
* p < 0,05 versus verre).
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111.3.1.4 Expression membranaire des intégrines pl

L'expression membranaire des intégrines ~ l, principaux récepteurs de l'adhésion des

cellules sur la surface de culture, est quantifiée par cytométrie en flux (étude quantitative). La

distribution de ces récepteurs au niveau de la surface de contact est également observée par

microscopie de fluorescence confocale, ainsi que l'organisation du cytosquelette des cellules

(étude qualitative).

a) Etude qnantitative :

La figure HU8 représente l'influence des différentes modifications de surface sur

l'expression membranaire des intégrines de la famille ~l (CD29) après 3h et 48 h de culture.

Nous n'avons observé aucune différence significative au niveau de l'expression des

intégrines après 3h de contact sur les différentes surfaces (- 120 x 103 CD29/cellule).

Après 48h de culture, le nombre des intégrines ~1 augmente sur toute les surfaces.

Cependant, l'expression est significativement plus faible sur le film -PGA-PDL (183,2 ± 14,8

x 103 CD29/cellule) et sur la monocouche PAH (178,4 ± 22,0 x 103 CD29/cellule) en

comparaison avec l'expression observée pour les cellules cultivées sur la fibronectine (228,0

± 18,3 x 103 CD29/cellule) et sur le verre (216,7 ± 33,7 x 103 CD29/cellule).

Le nombre d'intégrines ~l pour les cellules sur le film -PSS-PAH (188,8 ± 22,7 x 103

CD29/cellule) n'est pas significativement différent de celui observé pour les cellules cultivées

sur la fibronectine. Au contraire, sur la monocouche de PDL, l'expression d'intégrines ~1 est

similaire (207,2 ± 17,5 x 103 CD29/cellule) à celle observée sur les surfaces contrôles.
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Figure 111.18 : lufluence des différentes modifications de surface sur l'expression des
intégrines ln (CD29) après 3h et 48h de culture. Les résultats sont obtenus par
cytométrie en flux (n =6, * p < 0,05 versus verre, C p < 0,05 versus fibronectine (FN)).

b) Etude qualitative:

L'influence des différentes modifications de surfaces sur la distribution membranaire

des intégrines ~1 (CD 29) et sur l'organisation du cytosquelette est représentée sur les figures

11l.19.a et 1l1.19.b.

La distribution des intégrines ~1 est homogène quelque soit la surface observée.

L'expression des intégrines ~1 est visiblement plus faible pour les cellules cultivées sur le

film -PGA-PDL et la monocouche PAR par rapport à l'expression observée pour les cellules

cultivées sur les autres surfaces, confirmant ainsi nos résultats de cytométrie en flux.

Concernant le cytosquelette, nous pouvons observer que l'organisation des filaments

d'actine en fibre de stress est très marquée sur le film -PGA-PDL. En effet, ces filaments

traversent l'intégralité des cellules. Sur les autres surfaces, le cytosquelette des cellules

présentent moins de filaments d'actine et ceux-ci se présentent essentiellement à la périphérie

des cellules.
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~-PGA-PDL

~-PSS-PAH

PDL
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Figure 11I.19.a: Expression des intégrines IH (CD29) (vert) et organisation du
cytosquelette (rouge) à la surface de contact des HUVEC après 48h de culture sur PEI
(PSS-PAH)2-PGA-PDL, PEI-(PSS-PAH)3' PDL. L'observation des cellules est effectuée
par microscopie de fluorescence confocale laser (objectif 63x, ON 1,32, Leica TCS SP2).
~ : PEI-(PSS-PAH)2.
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Figure III.19.b: Expression des intégrines ~1 (CD29) (vert) et organisation du
cytosquelette (rouge) à la surface de contact des HUVEC après 48h de culture sur PAH,
verre et fibronectine (FN). L'observation des cellules est effectuée par microscopie de
fluorescence confocale laser (objectif 63x, ON 1,32, Leica TCS SP2).
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111.3.1.5 Expression de FAK pY397: transduction du signal d'adhésion

La phosphorylation du résidu tyrosine 397 (pY397) est impliquée dans l'activation de

la FAK (focal adhesion kinase) qui induit, dans les cellules, la transduction du signal

d'adhésion nécessaire à la survie et au développement cellulaire.

La figure HI.20 représente l'expression du résidu tyrosine 397 phosphorylé de la FAK

des cellules cultivées sur les différentes modifications de surface. L'expression de FAK a été

réalisée par une technique de western blotting, et les résultats sont exprimés en pourcentage

d'expression par rapport au verre.

La phosphorylation du résidu tyrosine 397 ne semble pas être diminuée pour les

cellules sur le film -PSS-PAH (92,6 ± 23,4 %) ou la monocouche PDL (92,9 ± 15,8 %) en

comparaison avec les cellules cultivées sur le verre (100 %) ou la fibronectine (103,8 ± 26,2

%). Cependant, la phosphorylation est significativement plus faible pour les cellules sur le

film -PGA-PDL (75,5 ± 8,9 %) que pour les cellules sur le verre. De même, la

phosphorylation de Y397 est significativement plus faible sur la monocouche PAH (20,2 ±

11,7%) par rapport au verre et la fibronectine.
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Figure 111.20 : Influence des différentes modifications de surface sur l'expression de
FAK pY397. Les RUVEC sont cultivées pendant 48h sur PEI-(pSS-PAH)z-PGA-PDL,
PEI-(PSS-PARh, PDL, PAR, verre et Fibronectine (FN). Les résultats sont obtenus par
western blotting, n = 6, pourcentage calculé par rapport au verre,* p < 0,05 versus
verre, t1 p < 0,05 versus FN.
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IIL3.2 Discussion

Dans la dernière partie de notre travail, nous avons donc étudié plus en détail les

phénomènes d'adhésion des cellules endothéliales sur les films multicouches de

polyélectrolytes en évaluant d'une part les interactions cellules/surfaces et en évaluant d'autre

part l'expression des intégrines ~l et la transduction intracellulaire du signal d'adhésion.

Nous avons comparé le comportement d'adhésion des cellules sur les films multicouches à

celui des cellules cultivées sur la fibronectine. La fibronectine est une protéine de la matrice

extracellulaire connue pour augmenter l'adhésion spécifique des cellules par le biais des

intégrines ~1.

Les observations en microscopie à force atomique montrent que l'adhésion des

cellules sur les films multicouches de polyélectrolytes est similaire à celle des cellules sur la

fibronectine après 3h de contact. Néanmoins, les résultats sur les intégrines ~l ne nous

permettent pas d'expliquer les différences observées avec l'adhésion initiale dans la première

partie de notre travail.

Après 48h de culture, les cellules sur les films multicouches présentent une

morphologie qui leur permet d'avoir une surface de contact importante, contrairement aux

cellules ensemencées sur le verre. Pour les cellules endothéliales, il est primordial

d'augmenter les interactions entre les cellules et la surface. En effet, les contraintes de

cisaillement dues à l'écoulement sanguin peuvent conduire, si l'adhésion n'est pas suffisante,

au détachement précoce des cellules endothéliales (Salacinski et a12DD1, Sirois et al 1998).

Pour cela, nous avons utilisé deux polycations (PDL et PAH) pour la construction de

nos films. La poly(D-lysine) (PDL) est déjà fréquemment utilisée en culture cellulaire sous sa

forme monocouche, pour augmenter les propriétés adhésives des surfaces (Cohen et al 1977).

Le PAH, qui est un polyélectrolyte synthétique, a été récemment utilisé dans la construction

de films multicouches de polyélectrolyte (PSS/PAH). Ces films ont montré une augmentation

de l'adhésion de cellules provenant de chondrosarcome, d'ostéosarcome et de ligaments

(Vautier et al2DD2, Tryoen-Toht et aI2DD2).

Cependant, nos résultats sur les interactions cellules endothéliales/films multicouches

semblent montrer des interactions plus importantes sur le film ~PSS/PAH et sur les

monocouches de polyélectrolytes.
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Les différences d'interaction cellulaire entre les deux films multicouches peuvent

avoir différentes origines:

-Les traitements peuvent conduire au détachement d'une partie du film

entraînant les cellules si la cohésion du film est plus faible. Ceci semble être le cas

pour le film PGA-PDL (Lavalle et al 2002).

-L'adhésion des cellules sur le film PSS-PAH peut être plus importante que sur

le film PGA-PDL. Ceci a déjà été démontré par une technique de micromanipulation

pour des cellules de chondrosarcome sur ce type de film (Richert et al 2002).

Pourtant, l'expression des intégrines pl, principaux récepteurs d'adhésion à la matrice

extracellulaire, n'est pas différente entre les deux films de polyélectrolytes. Par conséquent, il

semble que d'autres interactions que celles engendrées par les intégrines pl soient impliquées.

D'autres récepteurs d'adhésion (Ruegg et Mariotti 2003, Iivanainen et al 2003), ou des

interactions non spécifiques de type électrostatique pourraient intervenir dans l'adhésion des

cellules sur le film -PSS-PAH. En effet, les interactions électrostatiques sont impliquées en

grande partie dans la construction des films de polyélectrolytes (Decher et al 1997). Ces

interactions électrostatiques ont montrés une réelle amélioration de l'attachement des cellules

endothéliales sur d'autres surfaces (Bouaziz et al 1997).

Néanmoins, bien que les interactions semblent importantes sur le film -PSS-PAH,

elles ne permettent pas, lorsque les cellules sont exposées à une force plus importante (12

dynes/cm2
), d'obtenir un attachement cellulaire aussi important que sur les monocouches de

polyélectrolytes. Ceci pourrait être du au fait que les cellules sont moins nombreuses sur les

monocouches, leurs permettant ainsi d'augmenter la surface de contact et de mieux résister

aux contraintes de cisaillement (Barbee et al 1995).

Néanmoins, les adhésions spécifiques au travers des intégrines sont importantes pour

la survie et le développement cellulaire (Gilmore et al 1996, Zhao et al 1998). Les intégrines

transmettent notamment le signal d'adhésion extracellulaire par phosphorylation de la kinase

d'adhésion focale (FAK) qui entraîne une cascade de signalisation intracellulaire régulant

ainsi le comportement cellulaire (Vuon 1998).

Pourtant, la diminution de l'expression des intégrines pl après 48h de culture sur le

film -PSS-PAH ne perturbe pas la transduction du signal d'adhésion. L'activation de la FAK

est cependant légèrement réduite sur le film -PGA-PDL et pourrait expliquer les résultats

observés avec ce film dans les deux premières partie de notre travail.
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Cette diminution de l'activation de FAK pourrait provenir de la différence de

l'expression des intégrines a5/~1 (récepteur de la fibronectine) et a2/~1 (récepteur au

collagène) qui régulent différemment l'activation de FAK (Aplin et al 1999). Par conséquent,

la transduction du signal d'adhésion peut être modifiée par les protéines de la matrice

extracellulaire. Cependant, la synthèse des protéines de la matrice extracellulaire sur les films

multicouches n'a pas encore été évaluée.

De même, certaines de ces protéines (fibronectine et vitronectine) sont également

contenues dans le sérum de culture et pourraient s'adsorber sur les films multicouches. Même

si un grand nombre de protéines sériques à pH 7,4 sont négativement chargés et s'adsorbent

sur les films multicouches de polyélectrolytes (Ladam et al 200l, Richert et al 2002), on

ignore encore quelle protéine s'adsorberait préférentiellement sur les films multicouches.

L'adhésion spécifique des cellules sur la fibronectine, protéine de la matrice

extracellulaire, ne permet pas d'obtenir un attachement important des cellules sous flux. En

effet, la fibronectine ne peut s'adsorber fortement au verre; elle entraîne donc rapidement les

cellules lorsqu'une force est appliquée. Le détachement de protéines des films multicouches

pourrait également expliquer la différence d'attachement des cellules sur les films et les

monocouches de polyélectrolytes.

Les résultats confirment l'importance de l'adhésion spécifique des cellules

endothéliales sur leur surface de culture au niveau du comportement cellulaire, notamment au

niveau de la croissance cellulaire. Nous pourrions envisager de fonctionnaliser les films

multicouches de polyélectrolytes avec des peptides adhésifs du type RGD. Le couplage de

peptide adhésif comme RGD avec la poly(lysine) (Quirk et al 2001) ou des polymères

synthétiques (Wang et al 2002, Tiwari et al 2003) a déjà été réalisé et a montré une

amélioration de l'adhésion des cellules endothéliales. Par ailleurs, la fonctionnalisation des

films multicouches a déjà été réalisée avec un autre type de peptide (peptide hormone) et a

montré une stabilité de l'activité de ce peptide au cours du temps (Chluba et al 2002).

En conclusion, les interactions cellulaires semblent être plus importantes sur le film

-PSS-PAH et sur les monocouches de polyélectrolytes, faisant intervenir probablement des

interactions non spécifiques du type électrostatique. Les interactions cellulaires sur le film

-PSS-PAH ne perturbe pas la transduction du signal d'adhésion nécessaire à la survie et au

développement cellulaire. Par conséquent, ce film -PSS-PAH pourrait favoriser le

développement des cellules endothéliales sur des surfaces synthétiques. Mais, des

investigations devront être menées pour étudier, d'une part, l'action des protéines de la
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matrice extracellulaire synthétisées ou adsorbées au niveau des films multicouches, et d'autre

part, la fonctionnalisation des films multicouches par des peptides adhésifs.
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CHAPITRE IV : CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES
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L'objectif de ce travail de thèse était d'évaluer l'intérêt des films multicouches de

polyélectrolytes utilisés comme modification de surface dans la conception de substituts

vasculaires. En effet, les matériaux utilisés actuellement en chirurgie vasculaire sont

potentiellement thrombogènes et ne permettent pas une pérennité à long terme du substitut

vasculaire. Les recherches actuelles consistent à recouvrir ces matériaux d'une monocouche

de cellules endothéliales, leur permettant d'avoir les propriétés anti-thrombogéniques des

vaisseaux natifs. Malheureusement, les matériaux synthétiques ne permettent pas une

adhésion et un développement optimal des cellules endothéliales. Il est alors nécessaire

d'interposer une matrice qui puisse favoriser l'adhésion et le développement des cellules

endothéliales. Les films multicouches de polyélectrolytes, qui modifient les propriétés

physicochimiques de ces matériaux, pourraient améliorer le comportement des cellules

endothéliales sur ces matériaux.

Pour cela, des cellules endothéliales issues de culture primaire de veine ombilicale

humaine (HUVEC) ont été utilisées comme modèle de l'endothélium vasculaire. Ces cellules

ont été cultivées sur deux films multicouches ayant une architecture commune: PEI-(PSS

PAH)2 et finissant par PGA-PDL ou PSS-PAH. Ces films multicouches ont déjà été évalués

avec d'autres types cellulaires, et ont montré une augmentation de l'adhésion cellulaire. Mais,

compte tenu de la réponse spécifique de chaque type cellulaire, il était nécessaire d'étudier le

comportement des cellules endothéliales sur ces films multicouches.

Dans un premier temps, en raison de l'effet de la surface de culture sur les cellules

endothéliales au niveau de la viabilité, de la croissance ou du phénotype, nous avons vérifié

ces paramètres afin de montrer que les films multicouches ne possédaient pas d'effets négatifs

sur le comportement cellulaire et pouvaient favoriser rapidement le développement cellulaire.

Les films multicouches ont été comparés aux monocouches de polycations (PDL et PAH)

terminant les films, au verre et au tcps (tissue culture polystyrene, utilisée couramment en

culture cellulaire).

Nos résultats montrent que les films multicouches de polyélectrolytes n'induisent pas

d'effet cytotoxique, de même, le phénotype endothélial est conservé ainsi que l'intégrité et la

fonctionnalité mitochondriale. De plus, nous avons observé que les films multicouches

favorisent l'adhésion initiale ce qui permet d'obtenir, une densité cellulaire après 3 jours de

culture supérieure à celle observée sur les monocouches de polycations (- 50%), même si une

diminution de la croissance cellulaire est observée sur le film -PGA-PDL.
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La différence observée entre les films et les monocouches de polyélectrolytes peut

s'expliquer par l'efficacité de recouvrement de la surface par les films multicouches. En effet,

les monocouches semblent recouvrir partiellement la surface traitée, contrairement aux films

multicouches. Par conséquent, les films multicouches peuvent modifier profondément les

propriétés physicochimiques des surfaces. Quant aux différences observées au niveau de

l'adhésion et de la croissance cellulaire entre les deux films multicouches, elles pourraient

non seulement provenir des propriétés physicochimiques des films mais également d'une

différence d'adsorption des protéines sériques, jouant ainsi un rôle essentiel dans le

développement des cellules endothéliales. Considérant la biocompatibilité des surfaces

construites avec des polyélectrolytes, le film -PSS-PAH semble montrer des propriétés très

intéressantes en terme d'adhésion initiale, de viabilité et de croissance des cellules

endothéliales.

Dans un deuxième temps, nous avons évalué l'implication dans le processus

inflammatoire des cellules endothéliales cultivées sur les films multicouches. En effet, les

cellules endothéliales, lorsqu'elles sont activées par des cytokines pro-inflammatoires tel que

le TNFa, expriment des molécules d'adhérence cellulaire comme ICAM-l, impliquées dans

l'adhésion des leucocytes. Cette activation limite la durée de vie in vivo des substituts

vasculaires endothélialisés. Nous avons voulu savoir si les films multicouches modifiaient la

réponse inflammatoire des cellules endothéliales à travers l'expression d'ICAM-l. Les

cellules endothéliales ont été cultivées pendant 48h sur les films multicouches, puis elles ont

été stimulées biochimiquement par le TNFa ou mécaniquement par une contrainte de

cisaillement. Nous avons également observé l'implication de la réorganisation du

cytosquelette dans cette réponse inflammatoire en utilisant la cytochalasine D, agent bloquant

de la F-actine, lors de la stimulation avec le TNFa.

Nous avons mis en évidence que les films multicouches n'entraînaient pas les cellules

endothéliales dans un processus inflammatoire en condition basale, confirmant ainsi la

biocompatibilité des films. Cependant, une stimulation prolongée avec le TNFa conduit à une

expression plus importante d'ICAM-l pour les cellules endothéliales ensemencées sur le film

-PGA-PDL et la monocouche de PDL. Comme le montrent nos expériences avec la

cytochalasine D, une perturbation de la réorganisation du cytosquelette pour les cellules sur le

film -PGA-PDL semble être impliquée dans la sur-expression d'ICAM-l. Notre expérience

avec des cellules soumises à une contrainte mécanique ne permet pas d'observer de

différences significatives dans l'expression d'ICAM-l et de confirmer ainsi notre hypothèse
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sur la perturbation du cytosquelette avec le film -PGA-PDL. Pourtant, compte tenu des

résultats sur l'expression d'ICAM-I, le film -PGA-PDL semble moins favorable à une

utilisation en ingénierie tissulaire. Au contraire, le film -PSS-PAH permet aux cellules

endothéliales de répondre correctement aux stimulations imposées.

Enfin, nous avons évalué l'adhésion des cellules sur les films multicouches de

polyélectrolytes. Nous avons tenté de comprendre le rôle des films multicouches dans les

phénomènes d'adhésion cellulaire nous permettant ainsi de trouver une explication pour les

résultats obtenus au niveau de la croissance et de l'activation cellulaire. Pour cela, nous avons

étudié les interactions des cellules endothéliales sur les films multicouches et l'expression des

intégrines de la famille ~I, principaux récepteurs d'adhésion à la matrice extracellulaire. Nous

avons également étudié l'activation de la kinase d'adhésion focale, qui transmet le signal

d'adhésion à l'intérieur des cellules, nécessaire à la survie et au développement cellulaire. En

effet, dans la conception des substituts vasculaires recouverts par une monocouche de cellules

endothéliales, il est primordial que les interactions cellules/substituts soient maximales afin

que les cellules puissent résister aux forces exercées par l'écoulement sanguin.

Nos résultats sur l'expression des intégrines après 3h de contact ne nous ont pas

permis de comprendre, de façon précise, la meilleure adhésion des cellules sur les films

multicouches par rapport aux monocouches de polyélectrolytes. Après 48h de culture sur les

films multicouches, les cellules n'expriment pas une aussi grande quantité d 'intégrines ~1

notannnent sur le film -PGA-PDL que sur la fibronectine (protéine de la matrice

extracellulaire) ou le verre. Par conséquent, les cellules ne semblent pas interagir uniquement

avec les films multicouches par l'intermédiaire des récepteurs spécifiques de l'adhésion, des

interactions du type électrostatique rentrent probablement en jeu dans les phénomènes

d'adhésion sur les surfaces de polyélectrolytes. Les forces d'adhésion des cellules sur le film

-PSS-PAH permettent un attachement important des cellules contrairement aux cellules sur

le fihn -PGA-PDL lorsque les traitements (mécanique ou biochimique) exercés sont

relativement faibles. Néanmoins, lorsqu'une force plus importante est exercée, la différence

d'attachement cellulaire n'existe plus entre les films. De même, les forces d'adhésion

cellulaire semblent être plus importantes sur les monocouches de polycations. Cette différence

pourrait s'expliquer par une densité cellulaire plus importante sur les films de

polyélectrolytes. Nous avons également montré que l'adhésion des cellules sur le film -PSS

PAH ne perturbent pas la transduction du signal d'adhésion. Par contre, cette transduction

intracellulaire est légèrement réduite sur le film -PGA-PDL et elle est fortement diminuée sur
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la monocouche PAH, expliquant les résultats de croissance cellulaire. Cette diminution de

transduction du signal peut être due à la diminution de l'expression des intégrines engendrée

par une adsorption ou une synthèse moins importante des protéines de la matrice

extracellulaire sur le film -PGA-PDL et la monocouche PAH. En conséquence, il semble que

le film -PSS-PAH permette une meilleur adhésion cellulaire par l'intermédiaire d'interactions

non spécifiques sans perturber la transduction du signal d'adhésion nécessaire au

développement cellulaire.

En conclusion, il semble que le film PEI-(PSS-PAH)3 favorisent nettement l'adhésion

et le développement des cellules endothéliales par l'intermédiaire d'interactions non

spécifiques. Les interactions des cellules sur ce film ne perturbent pas les comportements

cellulaires (croissance, expression d'ICAM-I). Par conséquent, ce film pourra être utilisé en

ingénierie tissulaire pour améliorer l'adhésion des cellules endothéliales sur les matériaux

vasculaires.

Néanmoins, de futures investigations concernant l'adsorption ou la synthèse des

protéines de la matrice extracellulaire sur les films multicouches permettraient de confirmer

les résultats que nous avons déjà obtenus.

Nous pourrons également envisager de fonctionnaliser les films multicouches par des

peptides adhésifs du type RGD ce qui pourrait permettre encore d'améliorer l'attachement

cellulaire.

Afin de confirmer les résultats que nous avons obtenus in vitro, il sera nécessaire de

réaliser des investigations in vivo avec des prothèses vasculaires endothélialisées, implantées

par exemple chez le lapin. Des études histologiques permettront d'observer le comportement

de l'endothélium sur des prothèses vasculaires modifiées avec le film multicouche -PSS-PAH

et d'observer à long terme la fonctionnalité in vivo de ces substituts vasculaires. Un projet

similaire d'étude consistera à observer, grâce au film multicouche -PSS-PAH, la ré

endothélialisation de la surface luminale d'allogreffes vasculaires humaines.
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Abstract

Endothelial œIl seeding constitutes an appreciated method to improve blood compatibility of small-diameter vascular grafts. In
this study, we report the development of a simple innovative technique hased on multilayered polyelectrolyte films as œil adhesive
substrates. Polyelectrolyte multilayered films ending by poly(sodiumA-styrenesulfonate)/poly(allylamine hydrochloride) (PSS/PAH)
or polY(L-glutamic acid)/polY(D-lysine) (PGAfPDL) could enhance cell adhesion by modification of the physico-chemical properties
of the surface. The biologicai responses ofhuman umhilical vein endothelial cens seeded on the polyelectrolyte multilayer films, on
PDL or PAH monolayers, and on control surfaces, were evaluated in terms ofinitial attachment, growth, cellular metabolic activity,
endothelial phenotype, and adhesion. The results showed that polyelectrolyte multilayers neither induce cytotoxic effects nor alter
the phenotype of the endothelial cens. The polyelectrolyte multilayered films enhanced initial cell attachment as compared to the
polyelectrolyte monolayer. Cell growth observed on the films was similar to that on TepS. Among the different coating tested, the
film ending by PSS/PAH exhibited an excellent cellular biocompatibility and appeared to be the most interesting surface in terms of
cellular adhesion and growth. Such films could be used to cover hydrophobic (cell resistant) suhstrates in order to promote cell
colonization, thereby constituting an excellent material for endothe1ial cel! seeding.
© 2003 Elsevier Science Ltd. Ali rights reserved.

Keywords: Polyelectrolyte multilayers; HUVEC; Tissue engineering; Cytocompatibility; Cell growth; Cell adhesion

1. Introduction

Cardiovascular pathologies are one of the major
causes of death in the western societies. Such patholo
gies require in many situations a vascular surgery.
Autologous vessels constitute currently the material of
choice to be used for vascular grafts. The sustained
funetion of the natural grafts is attributed to the
presence of viable endothelial cells on the luminal
surface [1]. Unfortunately, many patients do not have
appropriate blood vessels to be used as replacement,
either because of diseased blood vessels or previous
surgery. Synthetic vascular grafts have been successfully

*Corresponding author. Tel.: + 33-3-83-68-34-52; fax: + 33-3-83-68
34-59.

E-mail address:stoltz@hemato.u-nancy.fr (J.F. Stoltz).

used in the treatment of the pathology of large arteries
(internaI diameter > 6mm), but the replacement of the
smaller sized arteries (internaI diameter < 6 mm) was
often unsuccessful [2]. Moreover l synthetic vascular
grafts with diameter less than 6 mm are known to be
highly thrombogenie and need special treatments to
improve their pateney after implantation. Cell-seeding
technology is an appreciated method to create a
biomimetic micro-environment for the endothelium
and for improvement of the funetionality of synthetie
vascular grafts [3-6]. However, human endothelial cells
show little adhesion and no proliferation on the
eurrently available vaseular graft materials [71. The
main requirement for a successful seeding of biomaterial
surfaces by a monolayer of endothelial cells is a seaffold
that can facilitate sufficient ceIl adhesion and promote
cell proliferation [8J. Tissue engineering offers the

0142-9612j03j$-see front matter © 2003 Elsevier Science Ltd. Ail rights reserved.
do;'10.1 016/80142-9612(03)00214-X
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potential of providing vessels that can be used to replace
diseased and damaged blood vessels [9]. Il would be
interesting to pre-coat these vessels in order to increase
their ceIl adhesive properties. Recently, a new type of
surface modification technique has been proposed based
on the alternate adsorption of oppositely charged
polyelectrolytes [10]. This versatile technique consists
in building up thin multilayered polyelectrolyte films.
The electrostatic interactions between a charged poly
electrolyte and an oppositely charged surface leads to
the polyelectrolyte adsorption from aqueous solution
and to the surface charge reversaI, enabling a second
adsorption of an oppositely charged polyelectrolyte. The
buildup can be pursued by further additions of
polycation and polyanion layers. This new layer-by
layer deposition method mainly based on electrostatic
interactions offers aise large possibilities of varying the
physico-chemical properties of the film. Among them is
the large panel of available polyelectrolytes for the film
buildup, pH (mainly for weak polyelectrolytes) [11],
ionic strength modifications [12] and the number of
deposited layers which may change surface roughness
and stiffness. These parameters together with the
possibility of functionalizing the films by inserting into
the architectures proteins (growth factors, etc.) or
peptides [13] covalently bound to the polyelectrolytes
(such as RGO, etc.) could aIlow good ceIl/biomaterial
interactions and also induce specifie cellular responses
[14]. Oifferent types of multilayered films have already
been used for biomaterial applications, such as POlY(L
Iysine)/alginate as non-adhesive barrier [15] or dextran/
chitosan as anticoagulating or procoagulating coating
[16].

Recently, the viability, adhesion, and adherence of
osteoblast-like cells and of chrondrosarcomas ceUs have
been investigated on poly(sodium-4-styrenesulfonate)/
poly(aIlylamine hydrochloride) (PSS/PAH) or POlY(L
glutamic acid)/(polY(L-lysine) (PGA/PLL) films [17,18].
The results showed that sorne polyelectrolyte films
constitute a good interfacial micro-environment at the
material surface. In this way, these films could be used
as a coating for vascular grafts in order to increase cell
adherence and to promote cell proliferation. Up to now,
there was no study on primary endothelial cells on
polyeleetrolyte films in order to investigate if these films
could enhance cell adhesion and favor cell viability. Il
has been found that the behavior ofvarious eell types on
polymerie materials depends on surface properties like
chemistry, roughness, rigidity and wettability [19,20],
and can change from one cell type to another. In
consequence, it is of prime importance to evaluate the
cellular responses of endothelial ceIls on different
polyelectrolyte multilayer films together with the even
tuaI toxieity of these films.

In this study, different polyeations, poly(ethylene
imine) (PEI), poly(aIlylamine hydrochloride) (PAH),

and polY(D-lysine) (POL), and polyanions, poly(sodium
4-styrenesulfonate) (PSS) and polY(L-glutamic acid)
(PGA), were used to build up two types of films: PEI
(PSS-PAH), and PEJ-{PSS-PAH)rPGA-POL. Sorne
of these polyelectrolytes (pOL and PGA) are currently
employed in biomedical applications (e.g., gene-delivery
system), and POL has widely been used in the
monolayer form to enhance the substrate adhesiveness.
The buildup of similar polyelectrolyte multilayered films
has been already charaeterized by means of optieal
techniques [21,22]. Regarding the biocompatibility of
these films, previous studies demonstrated that the
outermost layer is an important factor [17,18].

The aim of this study was thus to evaluate the benefit
of two polyeleetrolyte multilayer architectures as biolo
gically compatible substrates. Human umbilical vein
endothelial cells (HUVEC) were used as a model for the
endothelium. In order to provide information on
ceIlular responses, cell morphology, growth, metabolic
activity, and phenotype were investigated as weIl as the
initial cell attachment and the adhesion of cells on the
surfaces.

2, Materiais and methods

2.1. Polyelectrolyte multilayers

Anionie PSS (MW ~ 70 000), cationic PAH
(MW~70000) and eationie PEI (MW~750000) were
purehased from Aldrich. Anionie PGA (MW ~ 50 000
100000) and cationic POL (MW~ 30 000-70 000) were
purchased from Sigma (St Quentin Fallavier, France).
The polyelectrolyte multilayers were built from poly
electrolyte solutions at 10 mg/ml (PEI), 5mg/ml (PSS
and PAH), and 1mg/ml (PGA and POL) dissolved in
1M NaCI solution.

Each experiment was preceded by a cleaning step of
the coyer glasses (14mm diameter) during 15min at
100'C with 1O-2 M sodium dodecyl sulfate (SOS). This
procedure was followed by an extensive ultrapure water
rinse. The coyer glasses were then brought in contact
during 15 min at 100'C with 10-1

M HCI and finally
extensively rinsed with ultrapure water. The coyer
glasses were then placed in a 24-well plate and PEI
solution was incubated for 30 min. After this period, the
coyer slides were extensively rinsed with ultrapure water.
Then, the polyanions (PSS or PGA) and polyeations
(PAH or POL) were alternatively adsorbed (contact
time of 20 min). Each polyeleetrolyte adsorption was
followed by an intensive ultrapure water rinse. Thus,
progressively, PEI, PEI-PSS, PEI-(PSS-PAH), etc.
films were built up. A precursor film of PEI--{PSS
PAHh was always tirst adsorbed, according to previous
studies [13,17,18]. The proeess was pursued up to the
buildup ofPEI-(PSS-PAHh-PGA-POL or PEI-(PSS-
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PAH), films, that will be denoted - PGA~PDL or
- PSS-PAH terminating films in the subsequeut para
graphs.

Film characterization was determined by means of
optical waveguide lightmode spectroscopy (OWLS) aud
atomic force microscopy (AFM).

The film buildup process was followed in situ by
OWLS. Briefly, OWLS is sensitive to the penetration
depth of an evanescent wave through the film near the
waveguide surface and gives access to the optieal
properties of the films [23]. Details of the experimental
setup and procedure have been previously described
[21]. At the beginning of the experiment, 1M NaCl
solution is flushed through the measurement cell
(internaI volume of 371l1) at a constant flow rate
(10 ml/hl with a syringe-pusher until constant values of
the incoupling angles are reached. Then, the buffer flow
is stopped and 100 III of PEI solution are manually
injected in the cell. When a stable adsorption signal is
obtained, the buffer flow is restarted for about 15min to
rinse off the excess material from the celL In the same
way we continued with the alternate adsorption of PSS
and PAH (or PGA and POL) on the waveguide. The
raw signais obtained by OWLS, NTE and NTM for the
transverse electric and transverse magnetic modes,
respectively, were analyzed by using the homogeneous
and isotropie monolayer model whieh al10ws the
refractive index nA and the thiekness dA to be
determined [21]. Mass data are calculated according to
the De Feitjer formula [24] (adsorbed mass ~
(dn/dcrl x (nA -ne) x dA with dn/dc~0.197cm3/g

for the polyelectrolytes solutions [25] and ne ~ 1.3420
is the refractive index of the 1M NaCI solution).

Atomic force images of the multilayered films built on
the 14mm glass slides were obtained in contact mode in
buIfer with Nanoscope IV from Digital Instruments
(Santa Barbara, CA, USA). Cantilevers with a spring
constant of 0.03 N/m and with silicon nitride tips were
used (Model MLCT-AUHW Park Scientific, Sunnyvale,
CA, USA). Several scans were always performed over a
given surface area. These scans had to produce
reproducible images to ascertain that there is no sample
damage induced by the tip. Deflection and height mode
images are scanned simultaneously at a fixed scan rate
(between 2 and 4Hz) with a resolution of 512 x 512
pixels. The rms (root-mean-square) values of samples
surfaces are calculated from images covering an area of
10 x 10 Ilm2 Then a square of 5 x 51lm' is displaced on
the image, and nns values at each position are
calculated.

2.2. Cell culture and seeding

HUVEC were isolated from fresh umbilical cords
according to the method of Jaffe et al. [26]. HUVEC
were cultured at 37°C in 5% CO2 in 25 cm2 tissue-

culture-treated flask in complete medium. The medium
consisted of an equal mixture of media MI99 and RPMI
1640, supplemented with 20% human serum, 2 mM L

glutamin, 20mM HEPES, 100IU/ml penicillin, 1001lg/
ml streptomycin and 2.5Ilg/ml fungizon®. Before each
experiment, the 24-well plates were irradiated by UV
during 10 min. The cells were used at the second passage
culture and accordingly the experiments seeded at
2 x 104 or 3 x 104 cells/cm' on -PGA~PDL or -PSS
PAH-ending polyelectrolyte multilayers, on POL or
PAH monolayers, and on glass and tissue culture
polystyrene (TCPS).

2.3. Cell morphology

The cell morphology was evaluated by toluidine blue
coloration technique. Endothelial cells seeded on
different substrates were observed after 72 h of growth,
fixed with cold methanol for 10min at 4°C and stained
with toluidine blue (1 % in distilled water) for 2 min at
room temperature. Then, images were taken with a
phase contrast optical microscope.

2.4. Initial cell attachment and cell growth

The initial attachment and growth of HUVEC were
measured by fluorescent Hoechst 33342 incorporation
into cell DNA according to the procedure ofPapadime
triou [27].

For initial attachment, the celIs were seeded at a
density of 3 x 104 cells/cm2 on the surfaces, the media
was removed after 3h of incubation. The non-adherent
cells were eliminated by washes with PBS and the
adherent cells were fixed for 10 min with absolute
methanol at -20°C. Then the cells were washed twice
with PBS to ensure complete removal of methanol.
Stock solution of Hoechst 33342 (Sigma, St Quentin
Fallavier, France) at 1mg/ml was prepared in distilled
water. Prior to each assay the dye stock solution was
diluted 1/50 in Dulbecco's medium without red phenol
and 500 III were added to each weil. After 30 min, the dye
solution was removed and the cells were washed twice
for 2 min with Dulbecco's medium to eliminate any
unbound dye. The DNA-bound dye was extracted by
adding to each weil 1ml of denatured ethanol. After
5min of reaction, 1ml of the mixture was transferred to
a fluorescence cuvette which contained 1ml of dena
tured ethanoI. Fluorescence intensity was measured with
a fluorescence spectrophotometer (SLM, Aminco, Ur
bana, USA) with the excitation and emission wave
lengths set at 360 and 460nm, respectively. Denatured
ethanol was used as a blank standard. In order to
evaluate the number of cells/cm2

, standards containing a
known number of cells were used. The percentage of cell
initial attachment was calculated by using TCPS as
reference.
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For œIl growth experiments, the cells were seeded at
2 x 104 cell/cm'. After 24 and 72 h of growth on the
different surfaces, the same procedure was used for the
measurement of œIl number.

2.5. Cell adhesion assay

In order to evaluate the cell adhesion on different
surfaces, the cells were exposed to an enzymatic
treatment. The concentration and incubation time of
enzymatic solution were adapted for obtaining a partial
detachment of HUVEC on control surfaces. HUVEC
were seeded at a density of 3 x 104 cells/cm2 and cultured
for 48 h. The cells were previously washed twice with
PBS and then exposed for 5min to 500 III of 0.0025%
trypsin-EDTA solution in PBS (Sigma, France). The
enzymatic digestion was stopped with complete medium
incubation. The control was the same substrate without
enzymatic treatment. The number of cells was deter
mined by Hoechst 33342 incorporation as previously
described and the percentage of adherent cells was
estimated by the following relation: (number of cells
adherent in the treate<! wells/number of cells in the
control wells) x 100.

2.6. Metabolie aetivity

The measured index of metabolic activity was the
colorimetrie MTT (dimethylthiazol diphenyltetrazolium
bromide) assay according to the procedure of Moss
mann [28]. HUVEC were seeded at 2.104 cells/cm2 on
the surfaces for 72 h, then MTT (Sigma, St Quentin
Fallavier, France) dissolved in PBS at 2 mg/ml was
added to each well (125 fÙ/500 fÙ medium). After a 4 h
incubation at 37°C to allow the yellow dye to be
transformed into blue formazan crystais by mitochon
drial dehydrogenases, 800 III of acidified isopropanol
(0.04 N HCI in isopropanol) was added to each well and
thoroughly mixed with a pipettor to dissolve the dark
blue crystais. The supematants were removed, briefly
centrifuged, and read within 30 min using a test
wave!ength of 570 nm and a reference one of 700 nm.
The optical density difference OD~OD570=-OD700=
was related to the number of cells in order to estimate
the metabolic activity of the cells.

2.7. Endotheliai cell phenotype

The phenotype of endothelial cells was evaluated by
the assessment of the von Willebrand factor (vWl)
expression by fiow cytometry. After 72 h of culture,
endothelial cells were detached with the aid of trypsin/
EDTA (0.125%, Sigma, St Quentin Fallavier, France) at
37°C, washed once with complete medium and secondly
with PBS containing 0.5% (w/v) BSA. Cells were
immediately fixed with 1% paraformaldehyde and

permeabilized in the presence of 0.1 % Triton X-100
followed by a 40min incubation at room temperature
with 200 fÙ of 1/50 diluted monoclonal anti-vWf (clone
F8/86, Dako, Trappes, France) in PBS/BSA. Subse
quently, the cells were washed twice with 500 III PBS/
BSA to remove excess of antibody. These cells were
incubated for 30 min at room temperature with 200 III of
a polYclonal goat-antimouse IgG conjugated with
fiuorescein isothiocyanate (GAM-FITC; Dako,
Trappes, France). The excess fluorescent antibody was
removed from the cells by washing twice with 500 III
PBS/BSA. For each surface, the non-specifie binding of
GAM-FITC was evaluated by the incubation of cells
only with this antibody (blank sample). Positive cells
were distinguished from negative ones by means of a
blank sample by using FACscan analyzer (Becton
Dickinson). Within the endothelial cell area, as deter
mined by forward and sideward scattering, 10000 events
were collected.

2.8. Statistical analysis

The results were expressed as a mean +SEM for
each substrate (n = 6, except glass n = 3). One-factor
ANOVA with PLSD Fisher correction (Statview IV®,
Abacus Concepts Inc., Berkley, CA, USA) was used to
analyze the data. P values smaller than 0.05 were
considered as significant.

3. Results

3.1. Muitilayeredfilm eharaeterization

The in situ buildup of the multilayered films in the
presence of 1M NaCI was followed by OWLS (Fig. 1).
Qualitatively, the raw NTM signal increases when a new
layer is deposited indicating an adsorption of material
on the waveguide surface. The thickness and the
adsorbed amounts were determined from the raw NTE
and NTM signais using the homogeneous and isotropie
monolayer mode! [21]. Both increase linearly with the
number of deposited layers, in accordance with litera
ture data for this type ofPSS/PAH films [25] (see inset of
Fig. 1). The thickness was of 38.1 nm for the - PSS
PAH-ending film and 19.7nm for the -PGA-PDL
ending film with a refractive index of 1.48. The
corresponding adsorbed masses were 2.80 and 1.621lg/
cm2

, respectively. The uniformity of the deposited film
at the cellular scale was also confirmed by in situ
AFM (Fig. 2). The outer structure of the films
appears to be constituted of regularly distributed small
dots for each type of film. For the -PGA-PDL-ending
films, small granules were visible whose size is of the
order of 50-100nm. The rms was of 2.6nm. For the
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Fig. 1. Raw NTM signal obtained during a PEI-(pSSjPAH)3 multilayer buildup as measured by the OWLS technique, as a function of time. Thin
upward arrows indicate polyelectrolyte injection and thin downward arrows indicate the injection of the solution for rinsing. The iuset represents the
evolution of the thickness as a function of the number of deposited layers.

3.2. CeU morphology

-PSS-PAH-ending films, the characteristic sizes of the
dots range from 30 to 80 nm.

Fig. 2. AFM height mode image in Iiquid obtained for a PEI-{PSS/
PAH)rPGA-PDL film deposited on a glass substrate. Image
dimensions are 5 x 5 JlIU2, and the Z scale is 15 nm.

3.3. Initial ceU attachment and ceU growth

For initial cell attachment (Table 1), the cell number
attached on -PSS-PAH (106.9%), glass (95.0%) and
TCPS (100%) was not different from the initial cell
density after 3 h of contact. The cell number on - PGA
PDL (77.5%) was slightly smaller but not significantly
different from glass and TCPS. Cell attachment was
however lower for PDL (51.8%) and PAR (55.5%)
monolayers.

After a 24 h growth, the number of cells on - PGA
PDL and -PSS-PAR films (equal to 1.65 and
1.72 x J04 cells/cm2

, respectively) was identical to that
on glass (1.75 x 104 cells/cm2) and TCPS (1.40 x
J04 cells/cm2

). On the other hand, cell densities on
PDL (0.79 x J04 cells/cm2) and PAH monolayers
(0.75 x J04 cells/cm2

) were lower than on glass or TCPS.
After a 72 h growth, the cell density was the highest on
glass (6.67 x J04 cells/cm2

). But the densities on the
multilayered films were comparable to that of TCPS.
The cell numbers on PDL and PAR monolayers (2.89
and 2.02 x 104 cells/cm2, respectively) were again sig
nificantly lower than for TCPS for the same incubation
time.

5.00 surface (data not shown). A higher cell density on
polyelectrolyte multilayers as compared to monolayers
was also observed.

2.50

2.50o

The morphology of endothelial cells cultured on
polyelectrolyte multilayers exhibit a typical cobblestone
pattern as shown in Fig. 3. The morphology of cells was
similar to that observed on TCPS or on the glass control

3.4. CeU adhesion assay

The enzymatic trealment with trypsin (Table 1)
evidenced that the number of adherent cells is low on
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Fig. 3. Morphology of HUVEC seeded on PEI--{PSS-PAH)rPGA-PDL (A), PEI--{pSS-PAH)3 (8), PDL monolayer (C), PAH monolayer (D) after
72 h of growth (original magnification x 200).

Table 1
Initial attachment, growth and adhesion after trypsin treatment of HUVEC seeded on the polyelectrolyte multilayers and control surfaces

Surfaces % of initial œil attachment Number of celIs at 24h Number of cells at 72 h % of adherent cells after
(x 104 cells/cm~ ( x 104 cells/cm2

) trypsin treatment

_PGA-PDL 77.5 ± 10.0 1.65±0.54 4.08±0.68t 33.8±9.3*
-PSS--PAH 106.9±19.3 1.72±0.62 4.93±O.96t 83.1 ±13.3*f
PDL 51.8± 13.8*t 0.79±0.14*t 2.89±0.62*t 88.6±6.2*t
PAH 55.5 ±15.7*t 0.75±0.20*t 2.02±0.43*t 83.8±10.3*t
Glass 95.0±4.0 1.75±0.14 6.67±0.36* 32.5±4.0*
TepS 100 1.40±0.18 4.73±1.03t 63.9±13.2

--: PEI-{pSS-PAHh; *p<O.OS versus TepS and tp<O.OS versus glass.

glass (32.5%) and on - PGA-PLL-ending films (33.8%).
Il is significantly higher for the -PSS-PAH-ending
films, PDL (87.1 %) and PAH (83.1 %) monolayers than
for glass or TCPS (63.8%).

3.5. Metabalie aetivity

The metabolic activity of cells (Fig. 4) measured by
tetrazolium salt (MTT) assay was not signilicantly
different after 72 h of growth on polyelectrolyte multi
layer films and on a PDL monolayer in comparison to
cells growing on glass or TCPS. On the other hand, the
cells grown on a PAR monolayer had a significantly

higher metabolic activity than the cells grown on glass
or TCPS.

3.6. Endothelial cell phenotype

The persistence ofendothelial ceIl differentiation onto
different coatings was moreover examined by von
Willebrand factor-antigen (vWf) detection on cultured
cells. About 80% of cell population expressed vWf after
72 h of contact on the polyelectrolyte multilayered films
and on the polyelectrolyte monolayers (Fig. 5). This
percentage was comparable to that on TCPS and
statistically higher than for the cells cultured on glass.
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development of endothelial cells on a synthetic vascular
graft and cell attachment after implantation. As a first
test, it was important to examine whether the polyelec
trolyte films have an influence on the cell adhesion and
growth. Polylysine, in particular, was previously found
to lead to changes in membrane electrical properties and
could therefore alter the cellular functions [30]. Here, we
use the polycation POL as the outermost layer of one
type of film, but we did not observe any peculiar
behavior regarding cell viability and proliferation. Also,
the use of synthetic polyelectrolytes such as PSS and
PAH in the multIilayered films led to a very good
biocompatibility for endothelial cells as recently ob
served for osteoblast like cells [17] and for chondrosar
coma cells [18].

The cell morphology is an important parameter to
consider. Here, for both types of multilayered films
(- PGA-POL and - PSS-PAH) and for polyelectrolyte
monolayers, the cells exhibited a typical cobble-stone
shape. This shape is of particular importance since it is
needed for the neo-endothelium fonnation when en
dotheliai cells are employed in the preparation of
vascular hybrid grafts.

In the same way, even if the seeding density was low
(2 x 104 cells/cm2

), the growth ofcells on polyelectrolyte
multilayers was similar to that on TepS. In contrary,
cell growth on the polyelectrolyte monolayers was much
lower (-50% after three days of culture) than for the
multilayers. The decrease of cellular density resulted
essentially from a Jack of initial cell attachment onto
polyelectrolyte monolayers, but the monolayers did not
induce a cytotoxic effect after the adhesion of the cells.
One may conjecture that the glass substrate is not fully
covered when a polylysine monolayer is adsorbed. AFM
observations have been previousJy performed on a PLL
monolayer [31]. The polylysine appears homogeneously
distributed and exhibits a low surface roughness (nus
0.35 nm). Visible dots whose lateral dimensions are of
the order of 50 nro were visible and may correspond to
individual molecules. The images did not allow one to
concIude whether polylysine is also adsorbed on the
silica surface between the dots or if tbis corresponds to
bare silica. On the contrary, the AFM images for the
-PGA-POL and -PSS-PAH-ending films evidenced
that the substrate was fully covered with a surface
rugosity of about 10 nm. The full coverage of the surface
may explain why the initial adhesion is higher in the case
of the multilayered films.

Surface charge may be an important parameter with
respect to cell adhesion [32], but both multiIayered films
and monolayers are positively charged, as was shown by
zeta potential measurements on PSS/PAH films [33] and
on PGA/PLL films [21]. Each new addition of a
polyelectrolyte layer can change the surface charge,
but aiso parameters such as surface viscoelasticity,
surface roughness, or even surface porosity [29,34].
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Fig.4. Metabolic activity of HUVEC seeded on PEI-{pSS-PAHlz---
PGA-PDL, PEI-{pSS-PAHh, PDL, PAH, glass and TCPS after 72 h
of growth. tp<O.OS versus glass and *p<O.OS versus TCPS.
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Fig.5. Expression of von Willebrand factor by HUVEC seeded on
PEI-(pSS-PAHlz-PGA-PDL. PEI-(pSS-PAH)" PDL. PAH. glass
and TCPS after 72h of growth. tp<O.05 versus glass, *p<O.OS versus
TepS.

4. Discussion

In this study, we explored a new type of surface
coating aimed at rendering adherent tissue-engineered
surfaces for vascular repair. These coatings consist of
thin polyelectrolyte multilayered films onto which
endothelial cells are seeded. The main advantages of
such multilayered films result from their easy buildup
and the potentiality of varying their physico-chemical
properties by changing the preparation conditions or the
subsequent treatment [29]. We evaluated these films
which can be finely tuned by alternated polyanion and
polycation adsorptions with the objective of finding a
surface that could enhance endothelial cells adhesion
and increase their proliferation. This could favor the
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Several studies [35,36] have already demonstrated the
importance of the roughness in the cellular adhesion. As
a consequence, the physico-chemical properties of
polyelectrolyte multilayers appear important.

Il is known that the substrate may influence cellular
functionalities. The present data show that the poly
electrolyte multilayers did not induce any change in
metabolic activity. The cells expressed a normallevel of
milochondrial dehydrogenase activity after 72 h of
contact with the polyelectrolyte multilayer films. The
values of metabolic activity of cells on the PAH
monolayer were due to the decrease of growth, which
induced a longer involvement of cells in a metabolically
active state. The polyelectrolyte multilayers neither alter
the mitochondrial integrity nor their functionality,
excluding cytotoxic effoots on such thin films. The
results show also that cells growing on polyelectrolyte
multilayers highly expressed the von Willebrand factor
(vWt) which is only expressed in vascular endothelial
cells and megakaryocytes and widely used as a
phenotype marker of endothelial cells [37]. This means
that the cells maintain their endothelial functionality on
the polye1ectrolyte multilayer films.

For endothelial cens, it is of prime importance to
enhance cell-substrate interactions. Shear stress caTI lead
to the detachment of endothelial cells seeded on
prostheses after implantation [6,38J. Therefore, we use
two polycations: the PDL which is already used in the
monolayer farm and known to increase adhesive
properties. An increasing use of polyaminoacids is
observed in the biomaterial field [39,40). Regarding
PAH, although it is a synthetic polyelectrolyte, it was
recently used in PSS/PAH polye1ectrolyte multilayers
films and found to increase early cell adhesion [18] when
it is the outermost layer of the film. A lower percentage
of cells was however found for the - PGA-PDL-ending
layers. This unexpected results may have different
origins: (1) the stiffness of the film may be different
for - PGA-PDL films than for - PSS-PAH-ending
ones. (2) The treatment wilh trypsin may lead to the
detachment of the outer part of the film wilh the cells
when the cohesion of the outermost layers is weaker.
This is expected to be the case for the - PGA-PDL
ending films [22] as compared to - PSS-PAH-ending
ones. (3) Cell adhesion on -PSS-PAH-ending films
may be higher than on - PGA-PDL-ending ones. This
has been already demonstrated for these two types of
films by a micro-manipulation technique for chondro
sarcoma cells (L. Richert, personal communication). In
addition to the physico-chemical properties of the films,
serum protein adsorption may influence the initial
attachment and the subsequent adhesion of the cells
onto the films, as they are known to play an important
role for celIs attachment onto different substrates
[41,42J. Concerning PSS/PAH films, il was recently
shown that protein adsorption (for several individuai

proteins) is maximum when both protein and multilayer
film are oppositely charged [12]. However, protein
adsorption was also observed when both were similarly
charged. In the case of weak polyelectrolytes, the
behavior is more complicated and depends on the pH
of protein solution and the type of polyanion/polycation
at the outermost layer of the film. No acidic protein was
found onto weak polyanions under physiological con
ditions [43,44]. Regarding the interaction of a mixture of
proteins such as serum and a polye1ectrolyte multi
layered film, the only data available concern PEI--{PGA/
PLL)n (n being the number of pair oflayers) [45J. A large
uptake of protein was observed at pH~7.4 for ail the
PLL-ending films, whereas no adsorption could be
detected for the PGA-ending ones (by OWLS, quartz
crystal micro-balance, and zeta potential measure
ments). The difference in cell adhesion on - PGA
PDL films may come from a difference in protein
adsorption onto these films as compared to the - PSS
PAH ones. Thus, il is not possible to establish a single
relation between the film architectures and the behavior
of cens, particularly with respect to the adhesion
phenomena. Indeed, it appears that cells behavior is
different on the polyelectrolyte multilayers than on the
corresponding monolayers (of the same type as the
outermost layer of the film).

In conclusion, the present study indicates that the
most interesting tested surface for endothelial cells in
terms of adhesion, viability and growth appears to be
the polyelectrolyte film made of PEI-(PSS-PAH),.
Further investigations are currently undertaken at the
molecular and cellular levels. These are aimed at
elncidating the mechanism of cell adhesion and probing
the resistance of the cells under a physiological shear
stress. However, the buildup of thin polyelectrolyte
multilayered films can constitute a suitable method for
the control of attachment and proliferation of endothe
liaI cells for tissue engineering.

Acknowledgements

We thank Prof. Boutroi and the staff of obstetric
department of Nancy maternity hospital for providing
umbilical cards.

References

[lJ Seifalian AM, Tiwari A, Hamilton G, Salacinski HJ. Improving
the c1inical patency of prosthetic vascular and coronary bypass
grafts: the role of seeding and tissue engineering. Artif Organs
2002;26:307-20.

[2] Abbott WM, Callow A, Moore W, Rutherford R, Veith F,
Weinberg S. Evaluation and performance standards for arteriai
prostheses. J Vasc Surg 1993;17:746-56.



C Boura et al. 1 Biomaterials 24 (2003) 3521-3530 3529

[3] Chu C, Lu A, Liszkowski M, Sipehia R. Enhanced growth of
animal and human endothelial cells on biodegradable polymers.
Biochim Biophys Acta 1999;1472:479-85.

[4] Wissink MJB, Beemink R, Poot AA, Engers GHM, Beugeling T,
Yan Aken WG, Feijen J. Improved endothelialization ofvascular
grafts by local release of growth factor from heparinized collagen
matrices. J Control Release 2000;64:103-14.

[5] Ramires P, Mirenghi L, Romano A, PalumboF, Nicolardi G.
Plasma·treated PET surfaces improve the biocompatibility of
human endothelial cells. J Biomed Mater Res 2000;51:535-9.

[6] Salaeinski HJ, Punshon G, Krijgsman B, Hamilton G, Seifalian
AM. A hybrid compliant vascular graft seeded with microvascular
endothelial cells extracted from human Omentum. Artif Organs
2001 ;25:947-82.

[7] Greisler H, Gosselin C, Ren D, Kang S, Un Kim D.
Biointeractive polymers and tissue engineered blood vessels.
Biomaterials 1996;17:329-36.

[8] Goodman SL, Sims PA, Albrecht RM. Three-dimensional
extracellular matrix textured biomaterials. Biomaterials
1996;17:2087-95.

19] Stoltz JF, Blondel W, Bensoussan D, Lehalle B, Wang X,
Labrador V. New trends in vascular engineering. Clin Hemorheol
Microcir 2001;24:263-72.

[10] Decher G. Fuzzy nanoassemblies: toward layered polymerie
multicomposites. Science 1997;227:1232-7.

IIIJ Shiratori SS, Rubner MF. pH-dependent thickness behavior of
sequentially adsorbed layers of weak polye1ectrolytes. Macro
molecules 2000;33:4213--9.

[12] Ladam G, Gergely C, Senger B, Decher G, Voegel JC,
Schaaf P, Cuisinier F. Protein interactions with polyelectrolyte
multilayers: interactions between serum albumin and polystyrene
sulfonate/polyallylaIIÙne multilayers. Biomacromolecules 2000;
1:674-87.

[13] Chluba J, Voegel JC, Decher G, Erbacher P, Schaaf P, Ogîer l.
Peptide honnone covalently bound to polyelectrolytes and
embedded ioto multilayer architectures conserving full biological
activity. Biomacromolecules 2001;2:800-5.

[14] Ito Y, Chen G, Imanishi Y. Micropattemed immobilization of
epidennal growth factor to regulate cel! function. Bioconj ehem
1998;9:277-82.

Il5] Elbert DL, Herbert CB, Hubbell lA. Thin polymer layers formed
by polyeleetrolyte multilayer techniques on biological surfaces.
Langmuir 1999;15:5355--62.

[16] Serizawa T, Yamaguchi M, Akashi M. Altemating bioactivity of
polymerie layer-by·layer assemblies: anticoagulation vs pro
coagulation of hwnan blood. Biomacromolecules 2002;3:724-31.

[17] Tryoen-Toth P, Vautier D, Haikel y, Yoegel JC, SchaffP, Chluba
J, Ogier J. Viability, adhesion, and bone phenotype of osteoblast·
like cells on polyelectrolyte multilayer films. J Biomed Mater Res
2002;60:657-67.

[18] Vautier D, Karsten V, Egles C, Chluba J, Schaaf P, Yoegel J-C,
ügier J. Polyelectrolyte multilayer films modu1ate cytoskeletal
organization in chondrosarcoma ceIls. J Biomater Sei Polym Ed
2002;13:713-32.

[19] Imbert E, Poot A, Figdor CG, Feijen J. Different growth
behaviour of human umbilical vein endothelial cells and an
endothelial cel! line seeded on various polymer surfaces.
Biomaterials 1998;19:2285-90.

[20] Deroanne e, Lapierre C, Nusgens B. In vitro tubulogenesis of
endothelial celIs by relaxation of the coupling extracellular
matrix--cytoskeleton. Cardiovasc Res 2001;49:647-58.

[21] Picart C, Ladam G, Senger B, Voegel J-C, Schaaf P, Cuisinier
FJG, Gergely e. Detennination of structural parameters char
acterizing thin films by optical methods: a comparison between
scanning angle refleetometry and optical waveguide lightmode
speetroscopy. J Chem Phys 2001;115:1086-94.

[22] Lavalle P, Gergely C, Cuisinier FJG, Decher G, SchaafP, Voegel
JC, Picart C. Comparison of the structure of polyelectrolyte
multilayer films exhibiting a linear and an exponential growth
regime: an in situ atomic force IIÙCroscopy study. Macromolecules
2002;35:4458-65.

123) Tiefenthaler K, et Lukosz W. Sensitivity of grating couplers as
integrated-optical chemical sensors. J Opt Soc Am B 1989;6:209-20.

[24] De Feijter JA, Benjamins J, Yeer FA. Ellipsometry as a tool to
study the adsorption behavior of synthetic and biopolymers at the
air-water interface. Biopolymers 1978;17:1759-72.

{25} Ladam G, Schaad P, Voegel JC, SchaafP, Decher G, Cuisinier F.
In situ determination of the structural properties of initially
deposited polyelectrolyte multilayers. Langmuir 2000;16:1249-55.

[26J Jaffe EA, Nachman RL, Becher CG, Minick CR. Culture of
human endothelial cel!s derived from umbilical veins. J Clin
Invest 1973;52:2745-56.

[27] Papadimitriou E, Lelkes P. Measurement of cell nwnbers in
IIÙcrotiter culture plates using the fluorescent dye Hoechst 33258.
J Immunol Methods 1993;162:41-5.

[28] Mossmann T. Rapid colorimetrie assay for cellular growth and
survival: application to proliferation and cytotoxicity assays.
J Immunol Methods 1983;65:55-63.

[29} Mendelsohn JD, Barrett CJ, Chan VV, Pal AJ, Mayes AM,
Rubner MF. Fabrication of mieroporous thin films from
polyelectrolyte multilayers. Langmuir 2000;16:5017-23.

[30] Santini MT, Cametti C, Indovina PL, Morelli G, Donelli G.
Po1ylysine induces changes in membrane electrical properties of
K562 cells. J Biomed Mater Res 1997;35:165-74.

[31] Picart C, Lavalle PH, Hubert P, Cuisinier FJG, Decher G, Schaaf
P, Voegel J-C. Buildup mechanism for polY(L-lysine)/hyaluronic
acid films onto a solid surface. Langmuir 2001;17:7414-24.

[32} Lee J H, Lee JW, Khang G, Lee HB. Interaction of cells on
chargeable functional group gradient surfaces. Biomaterials
1997;18:351-8.

[33] Ladam G, SchaafP, Cuisinier FJG, Decher G, Voegel Je. Protein
adsorbed onto auto-assembled polyeleetrolyte films. Langmuir
2001;17:878-82.

[34] Fery A, Schôler B, Cassagneau T, Caruso F. Nanoporous thin
films fonned by salt-induced structural changes in multilayers of
poly(acrylic acid) and poly(allylamine). Langmuir 2001;17:
3779-83.

[35] Lampin M, Warocquier-elerout R, Legris C, Degrange M, Sigot
luizard M. Correlation between substratum roughness and
wettability, ceIl adhesion, and cell migration. J Biomed Mater
Res 1997;36:99-108.

[36] Gao C, Li A, Shen J. Construction of œIl-compatible layer and
culture of human wnbilical vascular endothelial cells on porous
polystyrene membranes. J Appl Polym Sei 2001;81:3523-9.

[37] Risbud MY, Bbonde MR, Bhonde RR. Effect of ehitosan
polyvinyl pyrrolidone hydrogel on proliferation and cytokine
expression of endothelial cells: implications in islet immunoisola
tion. J Biomed Mater Res 2001;57:300-5.

[38] Sirois E, Charara J, Ruel J, Dussault JC, Gagnon P, Doillon CJ.
Endothelial cells exposed to erythrocytes under shear stress: an in
vitro study. Biomaterials 1998;19:1925-34.

139] West JK, Latour R, Hench LL. Molecular modeling study of
adsorption of poly L-lysine onto silica glass. J Biomed Mater Res
1997;37:585-91.

[40] Hwang 11, Stupp SI. Poly(amino acid) bioadhesives for tissue
repair. J Biomater Sei Po1ym Ed 2000;11(10):1023-8.

[41] Van Wachem. Adsorption of ftbronectin derived from serum,
from human endothelial cells onto tissue culture polystyrene.
J Biomed Mater Res 1987;21:1317-27.

[42] Jerome WG, Handt S. Endothelium and matrix interactions. In:
Polak JM, editor. Modern visualization of the endothelium.
Amsterdam: Harwood Academie Publishers, 1998. p. 93-112.



3530 C. Boura et al. 1 Biomateriais 24 (2003) 3521~3530

[43] Müller M, Rieser T, Lunkwitz K, Meier-Haack J. Polyelectrolyte
complex layees: a promising concept for antifoulîng coatings
verified by in situ ATR-FTIR spectroscopy. Macromol Rapid
Commun 1999;20:607-11.

[44} Müller M, Rieser T, Dubin P, Lunkwitz K. Selective interaction
between proteins and the outennost surface of polyelectrolyte

multilayers: influence of the polyanion type, pH and salt.
Macromol Rapid Commun 2001;22:390-5.

[45] Richert L, Lavalle P, Vautier D, Senger B, 8toltz JF,
Schaaf P, Voegel Je, Picart C. Cell interactions with
polyelectrolyte multilayer films. Biomacromolecules 2002;
3:1170-8.



SHOCK, Vol. 19, No. 2, pp. 176-182,2003

VOLUME EXPANSION WITH MODIFIED HEMOGLOBIN SOLUTION,
COLLOIDS, OR CRYSTALLOID AFTER HEMORRHAGIC SHOCK IN

RABBITS: EFFECTS IN SKELETAL MUSCLE OXYGEN PRESSURE AND
USE VERSUS ARTERIAL BLOOD VELOCITY AND RESISTANCE

Cédric Boura" Alexis Caron; Dan Longrois,f'* Paul Michel Mertes,f'*
Pierre Labrude" and Patrick Menu'

"Laboratoire d'hématologie et physiologie, Faculté de Pharmacie, and tLaboratoire "Lésion-Réparation:
Remodélage cardiaque et Artériel", Faculté de Médecine, Université Henri Poincaré, Nancy, France; and

"Départments d'Anesthésie Réanimation Chirurgicale, CHU de Brabois, Nancy, France

Receive<! 6 Mar 2002; firs! review complete<! 15 May 2002; accepte<! in final lorm 24 Jul 2002

ABSTRACT- Therapeutic goals lor hemorrhagic shoc!< resuscltation are the increase of cardiac output and oxygen
delivery. The possibility exists that because of microcirculatory affects, different volume expanders result in different tissue
oxygen delivery and oxygen use. In a rabM model 01 resuscltaflon lrom hemonhagic shock (50% blood Ioss), we
compared the effecls of an hemoglobin-based O.-carrying solution (HbOC) with those elicite<! by albumin, hydroxyethyl
starch (HES), or saline on systemic hemodynamics, skeletal muscle O. pressure (PliO.), and interstitial concentration 01
lactate (LACi) through the combined implantation of a microdialysis probe and a sensitive O2 electrode ioto the hind limb.
Hemorrhagic shock induced a 50% decrease in mean arterial pressure (MAP), lemoral artery blood flow (BF), and P1i0•.
After resuscitation. there were statistically significant differenœs among the volume expanders. The increase in MAP was
faster with HbOC and colloids, and s10wer with saline. mainly obtained by vasoconstriction for HbOC and by increased BF
with- albumin and HES. The maximum MAP values were significantly higher for HbOC compared with the other volume
expanders. HI.:JOC and colloids induced a faster increase in Pti02 as compared with saline. but maximum Pti02 values
were not different among the volume expanders. TIssue oxygen use as estimated by LACi increased transiently at the
beginning of volume expansion with similar maximum values. Animais resuscitated with saline had significantly higher
LACi concentrations after the onset of volume expansion as compared with HbOC but not with colloids. Our results
demonstrate that there are measurable differenœs in MAP and BF upon resuscitation with the four different solutions and
there is a slower increase ln tissue Pti02 with saline than with colloids associated wlth significantly increased LACi
consistent with delayed reoxyge~ation upon resuscltation with safine.

KEYWORDS-Hypoxia. resuscitation. plasma expanders. microdialysis, lactate, oxygen sensor

INTRODUCTION

Shock represents an acute life-threatening syndrome elicited
. by the development in severa! target organs of an imbalance

between oxygen delivery and oxygen demand, sufficient to
cause tissue hypoxia and alterations of cellnlar and organ func
tion. If shock persists, structural changes and loss of cell integ
rityoccor, leading to cell necrosis and organ fallure. A frequent
clinical denominator of patients afrer severe shock, even in
case of adequate therapy, is the development of multiple organ
failure, wbich is associated with mortality as bigh as 50% to
80% (1).

Hemorrhagic shock is, atleest in theory, a relatively simple
clinical situation in that the cause of shock, i.e., loss of blood
volume, can be compensated by volume expansion. In emer
gent situations or if the loss ofrellblood cell (RBC) mass is not
too important, volume expansion is obtained with asanguine
ous solutes (i.e., crystalloids and/or colloids). In extreme situ
ations, if the loss of RBC mass is too important, oxygen deliv
ery cao be too low, even in the presence of adequate blood
volume, a situation characterized as anemic hypoxia (2). In this
situation, transfusion of allogenic RBC is required (3).

The production of a RBC substitute that can effectively
deliver oxygen and act as a clinically viable alternative to RBC
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allogenic transfusion is a much sought-after goal. Hemoglobin
based û 2-earryïng solutions (HbOC) have been developed as
RBC substitutes to reduce the viral and immunologic risks
associated with aIlogenic blood transfusion. Severa! studies
indicale that HbOC are not simply oxygen-delivering solu
tions, but that they also possess significant phannacological
properties (4, 5). Il is known that HbûC exerl vasopressor
effects by scavenging of the endogenous vasodilatator nitric
oxide (6), interaction with the endogenous vasoconstrictor
endothelin (7), and stimulation of the adrenergic system (8).
These interactions with the mechanisms of vascular regulation
induce an elevation of systemic and pulmonary blood pressore
(9). In addition to these widely documented effects on macro
hemodynamic parameters, it was recently shown that because
of their physical and chemical properties (HbOC are colloids),
HbOC can modulate blood rheology and thus exerl microcir
culatory effects not measurable by their macrohemodynamic

effects (10, 11). These less frequently studied effects of Hbûe
may impair microvascular perfusion and tissue oxygenation.
Finally, HbOC could have the additional property of facilitat
ing the diffusion of oxygen aveilable to the ceIls, as recently
reviewed by Sibbald (3) and Creteur (12), and studied by
MeCarthy et al. (13), thus meintaining tissue oxygen availabi!
ity at Iower hemoglobin concentrations. Therefore. when
studying the vascular effects of HbOC, one should always take
into consideration the fact that they are colloid-Iike molecules
with different physical and chemical properties for the different
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,oc. The same observations concerning the physical and
~mical properties have been made for different colloids solu
ns. For instance, although fluid gelatins, albumin, and
droxyethyl starch (HES) are globally catalogued as coIIoids,
asurable differences exist among them as compared with
'staIIoids as far as their effects on plasma and blood rheology
concerned (10, Il).

Jiven the above-mentioned complex properties of HbOCs,
characterization of their pharmacologicai effects should

e into consideration, among other things, the facl thal they
colioids. The crystalloid-coIIoid controversy is flawed by

'eral major problems, elegantly reviewed by HiIlman el al.
). These problems are: the facl that crystailoids resull
inly in expansion of inlerstitial space (ISS), whereas
loids mainly expand the intravascular space (!VS); the
loids have been assumed to he a homogenous pharmaco
icai class; the cohorts of patients included in the meta
Jysis are highly variable (14, 15); indeed, the aim of volume
,ansion was maintenance of fluid balance al one extreme
1resuscitation of hemorrhagic shock al the other; mortalily
, the main oulcome of the meta-analysis; and the therapeutic
~ets of volume expansion have not been clearly defmed. The
inition of therapeutic targets should take inlo consideratiou
c1inical situatiou (Le., the maintenance of fluid balance

sus resuscitation of hemorrhagic shock). For one clinicai
:ing, such as resuscitation from hemorrhagic shock in
ients with trauma, the sequence of events helWeen surgicai
trol of blood loss versus resuscitation bas been shown to
:ct outcome (16).
:ne endpoints used to evaluate the efficiency of resuscita
1 afler hemorrhagic shock need to he defmed. Mortality is
important-endpoinl, but it can he influenced by too many
nneters. Additionai physiologicai pararneters need to he
lied. Such parameters are those that evaluate the !VS (blood
,sure and arterial flow),. the effects of the changes of ISS
me oxygenation), and, fmally, a global pararneter of the
gen use by the ceIIs (interstitial lactate concentration).
.refore, a lechnological approach that perrnits simultaneous
lSurements of both tissue oxygen pressure (PtiO,) and inter
a! metabolite concentration was use<! in the present study
). This approach perrnits to estimate the tissue oxygen
very and its use by the celis.
, an attempt to refine the endpoinls of hemorrhagic shock
lscitation, we compared the macrohemodynarnic effects
, tissue oxygen delivery and use upon resuscitation with
Llions of HbOC, coIIoids, or crystailoid. For this purpose,
Jsed a combined sensor to measure tissue Pli02 and oxygen
(as reflected by interstitiaI lactate concentration) recently
racterized by memhers of our group (17) in a rabbit model
.,emorrhagic shock treated with a modified hemoglobin
Ilion (Dextran-benzene-tetracarboxylate-conjugated Hb
x-Bl'C-Hb]), 6% HES, 5% albumin, or saline.

MATERIALS AND METHODS

'utlons used for volume expansion
'ex-BTC-Hb-The Oex-BTC-Hb solution contained 8.5 g . dL-1 human Hb
ared from outdated RBC and conjugated to a macromolecular aUosteric effee
.Jextran-be~ne4etraearboxylate.Dex-BTC-Hb was produced in collaboration
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with Pasteur-Mérieux sérums et vaccins (Marcy l'Etoile, France). The solution was
suspended in Tyrode's medium (in millimoles: 6.7 glucose, 141.0 Na+, 5.0 K+, 2.5
Ca2+, 1.1 Mg2+, 115.8 CI-, 0.8 phosphates, and 30.0 carbonates), pasteurized, and
frozen at -20"C wiiliout preservatives. The physical characteristics ofDex-BTC-Hb
have been previously published (18). The pSO is 23 mmHg; viscosity is 2.15 mPa
s (at 37"C).

Six percent Hesterifl'-Hesteril® is a 6% pentastarch solution clinically avail~

able in Europe and was obtained from Fresenius Kabi (Sèvres, France) and it
contains 6 g' dL-lof low-molecular weight RES (240 kDa) in saline. Its molar
substitution is 0.43 to 0.55.

Human albumin-Human albumin (20 g' dL-l
) was obtained from Pasteur

Mérieux: sérums et vaccins and was dissolved in Tyrode's medium te obtain a final
solution at a concentration of 5 g' dL-l

. This concentration was chosen because it
is isooncotic with the Dex-BTC-Hb solution.

Saline solution-Saline solution was obtained from Cooper (Melun, France) and,
contained 0.9 g . dL-1 NaCI.

Anesthesia and surglcal preparation ofanimaIs
11ûs study design was approved by lite Animal Protection Bureau of the French

Ministl'y for FlShing, Agriculture, and Food, and the experim.ents were conducted in
accordance with Ihe Guiding Principles for Research Involving AnimaIs. Twenty
male New Zealand White rabbits (Choné, France) weigbing 2.6 ± 0.2 kg were used.
On the day ofexperiments. anesthesia was induced with 50 mg . kg-l i.m. ketamine
(panphanna, Fougères, France) and sodium pentobarbital (Sanofi, Libourne, France;
40 mg • kg-l i.v. followed by infusion al S mg • kg-l h-l in the rlght ear marginal
vein). The rabbits were placed in the dorsal decubitus position and were warmed te
maintain a constant body temperature. The tmehea was intubated, and the animal
spontaneously breathed room air. The right femoral artery was cannu1ated with a
heparin-filled polyethylene catheter (0.56 ID) for mean arteriaI pressure (MAP)
measurements.

Hemodynamlc monitoring
The femoral catheter was connected ta a pressure transducer (P-l000A; Narro

Bio-Systems. Houston. TIC) te measure the MAP. Because blood was collected
through the femoral artery catheter, measurements of arterial pressure were discon
tinued during Ihe collection. The left femoral arteIy was exposed and a bard epoxy
Doppler bl00d flow trnnsducer (model HDP~20; Crystal Biotech. Northborough,
MA) was p1aced around. The arterial blood flow transducer was connected 10 a
2O-MHz module (model PD-20; Crystal Biotech) to measure the bl00d tlow velocity
(BF) in centimeters per second Vascular peripheral resistance (PR) was calculated
by using the following formula (18);

PR (mmHg • S' cm-1) = MAP (mmHg)IBF (cm' S-I)

Ptl02

A flexible po1arographic microcatheter C1arl<-type PO, probe (diameter 500 .....
length 20 mm. Licox; GMS, Kie1-Mielkendorf, Germany) was connected ta a
module (Licox; GMS). The probe was inserted iota a fine guiding needle, wbich was
then passed through Ihe quadriceps muscle (same site of implantation between
different experiments). The cbatacteristics of the probe have been previously
described (17).

Muscular interstltlallactate concentration
Lactate concentration was estimated by microdialysis. A microdialysis probe

(memtmme outerdiameter 340 pm.length 20 mm, molecular weight eut-off: 50 ID;
HospaI. Lyon. France) custom-made in our labocatory and previously validated (17)
was implanted in the skeletal quadriceps muscle close ta the Pti02 probe. A Ringer
solution (Bieffe MeditaI. Sabinanigo, Spain) was perfused tbrough the microdialysis
probe using a microinjection pump (Harvard Apparatus, Hollistan, MA) at 2
pL' min-1 flow rate. The functionality of microdialysis probes was evaIuated in
vitro before each experiment Alter a 4O-min period of stabilizaûon, the microdi
alysis effluent was collected in plastic Eppendorf microtubes kept on ice during the
entire collection period. Lactate concentration in Ihe microdialysis samples was
measured using enzymatic kinetic metbodS (kit 256773; Boebringer Mannheim
Diagnostica, Mannheim. Gennany). The lower limit ofdetection was 20 mg . mL-1.

81000 gases and hematologlc values
Arterial pH. P02• and PC02 were measured with a blood-gas analyzer (mode!

ABL 330; Radiometet. Copenhagen, Denmark:) using lOD-pL samples of heparin
ized blood. Hematocrit was measured in duplicate in 75-pL samples of arterial
bl00d by microcentrifugation (Cellokrit 2; Lars Ljungberg, Stockholm, Sweden).

Hemorrhaglc shock
Hemorthagic shock was induced by drawing bl00d at a rate of 1.5 mL • min-I

from the femornl artery over60 min. This blood volume corresponds approximately
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to 50% of total blood volume. Hypovolemia was maintained over 15 min. After this
period. animaIs were resuscitated at a rate of 1.5 mL' min-I with the different
solutions. The volume infused was identical to the withdrawn volume for aIl soIu·
tions except saline solution (3.5 volumes ofsalinell volume of blood Joss). Because
saline is rapidly eliminated from the circulation, it was perfused continuously. For
the other solutions, the lime of infusion was equal to 60 min. Therefore., by design
and 10 mimic a clinical situation where the rate of volume expansion is limited by
the maximal flow of intravenous catheters, animaIs resuscitated with saline bad
delayed volume expansion.

Stat/st/cal ana/ys/s
The animaIs were :randomly allocated to one of the four experimental groups:

lJex.BTC·Hb (n ~ 5), lIES (n ~ 5), albnmin (n = 5), and N.Cl 0.9% (n ~ 5).
Values are means ± SE. Statistical comparisons were made at various limes al the
experiment for each group by one--faetor analysis of variance (ANOVA) for
repeated measures (Statview LV.·; Abacus Concepts. Berkeley, CA). Compal'ÎSODS
among groups wer:e made for each time by use of one--factor ANOVA for repeated
measures with Bonfenoni-Dunn correction. P < 0.05 was considered significant.

RESULTS

Macrohemodynamlc parameters
MAP-The lime course of MAP is shown in Figure 1.

Hemorrhagic shock induced a significant (58% average)
decrease in MAP at the end of blood withdrawal (time point,
60 nùn). Volume expansion progressively increased MAP. In
the Dex-BTC-Hb--resuscitated animaIs, MAP increased to 90.7
± 3.9 mmHg as early as 40 nùn after the onset of volume
expansion. 1bis vaIue was not different from preshock MAP
values (80.4 ± 3.9 mmHg, P = 0.202). In contrast to the

Dex-BTC-Hb group, in the three other groups, MAP never
reached the preshock vaIues.

Mean femora/ artery b/ood jiow ve/ocity---Mean femoral
artery blood flow velocity is shown in Figure 2. Hemorrhagic
shock (time point, 60 nùn) induced a significant decrease in
mean femoral artery blood flow velocity (45% average). After
resuscitation with the coIIoid solutions, the mean velocity
rcached preshock values. In the group resuscitated with saline,
the velocity remained significantly lower as compared with
preshock. In animals resuscitated with albumin, femoral artery
blood flow veIocity was significantly higher as compared with
the other groups.

Meanfemora/ artery resistance-Mean femoral artery resis
tance isshown in Figure 3. At the eud of the blood withdrawal
period (time point, 60 min), there was a significant faIl in
resistance (42% average). After resuscitation with aIbumiu,
femoral artery resistance values remained low (1.80 ± 0.30
mmHg • s . cm-'; P = 0.049) as compared with preshock
(3.05 ± 0.73 mmHg' S· cm-1

) until the end of the experimeut
Resuscitatiou with Dex-BTC-Hb induced an increase of femo
ral artery resistance (3.64 ± 1.45 mmHg· s . cm-1

) to values
similar (P = 0.685) to the preshock level (3.21 ± 0.67
mmHg . s . cm-1).

Takeu together, aIl of these results indicate that maintenance
of MAP is obtained through different mechanisms by the
different solutions. AIbumin, and to a lesser extent lIES,

• HES • AIb • NaCi

FIG. 1. Time-dependent changes of the MAP ln
hemorrhagic shook compensated with Dex..aTe-Hb
(n = 5), HES (n = 5), albumin (n = 5), and NaCI (n = 5).
*p< O.oS vs. preshock; tp< 0.05 vs. Oex-STC-Hb.
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creased femoral artery flow, whereas Dex-BTC-Hb and
tine increased femoral vascular resistance. In addition,
;nificant time-dependent differences exist among the differ
t volume expansion solutions.

:timatian af skeletal muscle axygen delivery and use
PtiO,-8keletal muscle oxygen tension is shown in Figure
For ail groups, Pri0z values progressively decreased by an
erage of 48% as compared with the preshock values. After 5
n of volume expansion (lime point, 80 min), Pri0z rapidly
urned ta preshock vaines (18.22 ± 4.14 and 22.45 ± 4.22
nHg with Dex-BTC-Hb and albumin, respectively). In sharp
"trast, at the same lime point, PliOz was at 8.65 ± 1.89
nHg and 15.52 ± 4.83 mmHg iu animaIs resuscitated with
ine and RES, respectively. At the end of the experiment,
Oz values were similar for aIl groups and were not sigoifi
"tly different from preshock values. Taken together, these
:ults demoustrate that there are lime-dependent differences
long the four groups. Skeletal muscle reoxygenation is rapid
th colloids, but is sigoificantly slower with salffie. Never
,less, the maximum PliOz was not significantly different
Long the animals resuscitated with the different volume
pansion solutions.
Muscular interstitiallactate concentration-Muscnlar inter
tiallactate concentration is shown in Figure 5. The muscular
erstitial lactate concentration did not change during the

• Dex~BTC-Hb III HES • AIb • NaCl
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period ofblood withdrawaJ.lmmediately after the heginning of
volume expansion (time point, 80 min) in rabbits resuscitated
with saline, muscular interstitial lactate concentration was
significanlly higher as compared with the Dex-BTC-Hb group,
a result that is consistent with delayed reoxygenation. At the
end of resuscitation (lime point, l20-min), muscular interstitial
lactate concentration increased significantly in ail groups
except for Dex-BTC-Hb as compared with preshock values.

Blaad gases and hematalaglc values
Arterial bloodpH-Values ofarterial pH are shown in Table

1. At the end of hemorrhagic shock, there was a sigoificant
decrease of pH values from 7.33 ± 0.01 to 7.27 ± 0.019 (P =
0.024) with RES only. The perfusion of saline induced a
decrease in pH values compared with Dex-BTC-Hb group (P
= 0.039).

Arterial paz values-Arterial POz values are also shown in
Table 1. Hemorrhagic shock induced a sigoificant increase of
PaOz (26% average). Upon completion of volume expansion,
PaOz values were bigher than preshock in auimals resuscitated
with RES and salffie. There were no sigoificant differences
among the four groups.

Arterial blood peoz values-Arterial blood PCOz values
are aIso shown in Table 1. Hemorrhagic shock induced a
nonsigoificant 17% decrease of PaCOz (except for the NaCl
group; P = 0.009). The PaCOz values after the resuscitation
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TABLE 1. Changes of blood gases and hematologic values

Alter
Preshock Alter shock resuscitation

Dex-BTe-Hb
PaO. (mmHg) 73.0 ± 6.7 93.9 ±21.2 85.0± 14.6
Paco" (mmHg) 4O.0±8.5 36.0±4.1 34.3±4.2
pH 7.36±0.03 7.30±O.11 7.32±O.05
Hematocrit 41.3±3.0 35.0±4 19.0±0.8

HES
PaO. (mmHg) 74.4±5.0 92.2 ± 10.8' 88.4 ± 4.8'
PaCO. (mmHg) 44.9±5.1 39.3±9.0 42.5 ± 4.2t

pH 7.34±0.03 7.28±O.02'" 7.28 ± 0.03'
Hematocril 41.8 ± 1.8 34.0 ± 2.8' 19.8± 1,0'"

Albumin
PaO. (mmHg) 7S.S±S.5 92.7 ± 9.2'" 75.4 ± 16.0
PaCO. (mmHg) 46.1 ±6.2 35.6±0.1 33.6±S.8
pH 7.34 ± O.OS 7.30 ± 0.07 7.34±0.04
Hematocril 38.0±2.4 32.0 ± 4.8' 17.6± 1.S'

Saline
PaO. (mmHg) 72.S ± 8.7 9S.2 ±7.4' 86.S±6.0'
PaCO. (mmHg) 51.9±5.9t 39.8 ±4.6' 41.S±2.4't
pH 7.32±0.04 7.2S ± 0.09 7.23±0.071
Hematocril 40.8± 1.0 33.S±2.r 22.8 ± 1.1*t

'P<0.05 vs. baseline; tp< 0.05 vs. Dex-BTe-Hb.

with HES and NaCI solutions were significantly higher as
compared with Dex-BTC-Hb.

Hematocrit-Hematocrit values are shown in Table l, as
weil. Hematocrit values modestly decreased at the end of
hemorrhagic shock. As expecled, volnme expansion resulted in
a significant 51% decrease of hematocrit values as compared
with preshock. Hematocrit values in animais resuscitated with
saline was modestly but significantly increased as compared
with animais resuscitaled with Dex-BTC-Hb, consistent with
delayed volume expansion in the saline group.

DISCUSSION

The main findings of this article are the following: There are
measurable differences in MAP and BF upon resuscitation with
the four different solutions. The increase in MAP was faster
with HbOC and colloids, and slower with saline, mainly

obtained by vasoconstriction for HbOC and by increased BF
with albumin and lIES. The maximum MAP values were
significantly higher for HbOC compared with the other volume
expanders. There was a slower increase in tissue P1iû2 in
animals resuscitated with saline as compared with colloids.
This is associaled with significantly increased interstitial
lactate concentration in saline-resuscitated animais as
compared with Dex-BTC-Hb, which is consistent with delayed
reoxygenation upon resuscitation with saline

Methodologlesl discussion

We use<! a model of hemorrilllgic shock in anesthetized
rabbits that resulled in a significant decrease of blood pressure,
arterial blood velocity, skeletal muscle oxygen pressure, and a
moderate increase of interstitial lactate concentration without
arterial hypoxemia. The coupled microdialysis catheter-oxygen
sensor allows the measurement of tissue oxygen pressure and,
by measuring interstitial muscular lactate concentrations, it
pennits ta indirectly estimate the cellular oxygen use. The
choice of skeletal muscle as the "target organ" is related ta the
relative ease of probe implantation as compared with organs
such as the heart, liver, or kidney, which are the usual target
organs in clinical or experimental investigations. Nevertbeless,
because the present study was a proof of concept approach, the
use of skeletal muscle is valid, although we are convinced that
our results should not be extrapolaled ta other organs. The
relationship between muscle hypoxia and interstitial lactate
concentrations was validated in human skeletal muscle by
others (19, 20, 21) and in porcine myocardium (17).

The increase in blood pressure as a resnlt of volume expan
sion is obtained by different mechanisms.

Volume expansion with Dex-BTC-Hb increased MAP
mainly by increasing vascular resistance. This is cousistent
with the widely documented effects of mûc that scavenge
nitric oxide (22) and interfere with the biosYllthesis of eudo
thélin (7). In addition to these effects, several ex vivo studics
from our group have convincingly demonstrated \hat Hbûe
could increase blood viscosity and RBC aggregation as
compared Wilh albumin (10, 11), two factors that could
contribute to further decreasing blood flow and oxygen deliv-
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'y to the cells (23). Nevertheless, in the present experimental
udy, this seems not to be the case hecause skeletal muscle
'ygen pressure, which reflects all of the above factors that
mld Interfere with oxygen delivery to the cells, is not
:creased (Fig. 4). This observation is consistent with the
.ggested improved oxygen extraction capabilities that is
tributed to HbOCs (12, 13). Our results demonstrate that
:spite these effects, and the higher vasoconstriction measured
ith Dex-BTC-Hh, the tissue PliOz was not different between
ox-BTC-Hb and a1bumin. Therefore, although excessive
soconstriction, especially in target organs such as the heart
4), is of concem, as recently reviewed by Creteur et al. (12),
is does not seem to affect skeletal muscle PliOz in the present
Idy. Nevertheless, our results cannot rule out excessive
JOC-related vasoconstriction in other organs. A situation
aracterized by increased viscosity, RBC rouleaux fonnation
gether with decreased oxygen affinity of HhOC could
·crease oxygen delivery to tissues. The experimental and
inical stndies (3, 12) suggest that this situation is not
"juently observed.
In contrast to what was observed with Dex-BTC-Hb, resus
ation with albumin increased MAP mainly by increasing
:erial flow. Another colloid, known to increase whole blood
;cosity to a higher degree as compared with a1bumin, i.e.,
3S (11), had effects on arterial blood velocity and arterial
;istance that were intennediate hetween those of Dex-BTC
J and albumin. One can conclude from these observations
Il despite measurable differences among the colloids (includ
~ Dex-BTC-Hh) in terms of blood velocity or vascular resis
lce, the increase ofPliOz after the onset of volume expansion
simi1ar (Fig. 4).
The effects of volume expansion with saline on blood veloc
and vascular resistance were different from those observed

th the colloids. Indeed, as shown in Figure 2, at early time
ints after volume expansion with saline, the blood velocity
IS markedIy lower and vascular resistance was higher in
imals resuscitated with saline as compared with the three
lloid solutions. These differences on velocity and resistance
,re translated in a significantly lower PliOz at early (from
.le points 60-140 min), but not later, lime points. There are
_eral possible explanations for these differences. One of
,m could he that becanse of the short intravascular residence
.le of saliiIe, the animals were hypovolemic. Argnments in
ror of titis hypothesis are that hematocrit was moderately
hough significantly higher in anin.lals resuscitated with
.ine (Table 1); and blood velocity was significantly 10IYer
j vascu1ar resistance was significantly higher in anin.lals
:uscitated with saline as compared with colloids. Another.
pothesis could he that resnscitation with saline increased the
lurne of ISS and !bis decreased oxygen delivery. Interest
;Iy, at laterlime points, PliOz values were similar among the
JI groups despite persiStent and marked differences in blood
locity.
Interstitiallactate concentrations increased upon initiation of
lume expansiou, consistent"with results obtained in human
eletal muscle upon recovery.from exercise (25). Oxygeu use
skeletal muscle as estimated by interstitial lactate concen-

tion was initially (time point, 80 min; Fig. 5) significantly
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higher in animais resuscitated with saline as compared with
Dex-BTC-Hb, but not albumin or HES. This is consistent with
delayed reoxygenation in animals resuscitated with saline as
compared with Dex-BTC-Hb (Fig. 4). Interestingly, there were
no statistically significant differences among the four groups at
later time points (after the 160-min time point; Fig. 5) probably
because of similar Pti0z values. One possible explanation for
similar concentrations of interstitiallactate at later time points
is that the amplitude and the duration of tissue hypoxia were
not important enough to result in anaerobic metabolism and,
therefore, a significant effect of the different resuscitation soln
tions could not be observed.

Potential implications of these results

These results indicate that when Dex-BTC-Hh or colloids
are used for volume expansion after short periods of hemor
magic shock, blood velocity and PliOz rapidly retum to prehe
morrhagic shock values. This could have bath favorable and
deleterions effects. A decreased dnration of tissue hypoxia
could he a possible favorable effect of rapid increase of tissue
blood flow or oxygen delivery. Conversely, rapid restoration of
blood flow could displace clots and promote hemorrhage, as
suggested by one clinical study (16). In addition, restoration of
blood flow and especially rapid reoxygenation could worsen
cellular dysfunction. Indeed, in vitro and in vivo studies have
demonstrated that reoxygenation per se and not reperfusion has
deleterious consequences on cell function ànd structure
(26-28). In contras!, resuscitation with crystalloids, because of
persistent hypovolemia explained bythe short intravascular
residence time, could result in lower blood flow and delayed
and/or more graduai reoxygenation. Whether any of these
effects ultimately bas heneficial or deleterious consequences
on tissue and organ function probably depends on the context.
For instance, if the cause of hemorrhage is uncontrolled,
aggressive resuscitation with colloids could promote further
blood loss by increasing pressure and flow, which could
disrupt clots or could result in dilution of coagu1ation factors.
In addition, rapid restoration of flow with high oxygen pressure
can cause rapid reoxygenation with possible deleterious
effects. Conversely, if the cause of hemorrhage is controlled,
resuscitation with colloids, more particuIarly with HhOC,
could result in shorter cumulative periods of tissue hypoxia.

There are no clinical studies with Dex-BTC-Hh for the
moment, but the available experimentalliterature (11) suggests
that titis hemoglobin solution could have indications that are
similar to the HbOCs for which clinical studies exist (12).
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RESUME

Intérêts des films minces multicouches de polyélectrolytes dans la conception de
substituts vasculaIres.

, Une des voies de recherche actuelle en ingénierie tissulltire des vaisseaux consiste à recouvrir
la paroi des prothèses synthétiques par une monocouche de cellules endothéliales. Malheureusement,
ces surfaces ne permettent pas un développement cellulaire convenable. li est nécessaire de favoriser
les interactions surfaces/cellules en modifiant les propriétés surfaciques de ces matériaux synthétiques.
Les films multicouches de polyélectrolytes par leurs propriétés physico-chimiques telles que la
rugosité, la charge, permettraient d'améliorer l'adhésion des cellules endothéliales.

Concernant nos résultats sur la biocompatibilité, les films multicouches ne montrent pas
d'effet cytotoxique. De plus, le film ~I'SS-PAH pennet d'améliorer l'adhésion initiale ainsi que la
croissance cellulaire. De même, ce film n'induit pas un excès de l'activation des cellules endothéliales
à travers l'expression d'ICAM-l, lorsqu'elles sont stimulées par une cytokine (fNFa) ou une
contrainte de cisaillement. Par contre, les cellules sur le film -PGA-PDL répondent de manière moins
favorable à la stimulation par le TNFcr, du probablement à une perturbation du cytosquelette. Enfm,
nos résultats sur l'adhésion montrent que malgré une plus faible expression des intégrines pl des
cellules sur les films multicouches, les cellules sur les films adhèrent fortement à la surface. De plus la
transduction du signal d'adhésion n'est pas perturbée pour les cellules sur le film -PSS-PAH,
pennettant de coufinner la biocompatibilité de ce film.

En conclusion, en tenne de biocompatibilité,d'activation et ct' adhésion des cellules
endothéliales, le film -PSS-PAH donne des résultats très satisfaisant pennettant d'envisager son
utilisation dans de futures applications en ingénierie tissulaire des vaisseaux.

Mots clés: cellules endothéliales, films muiûcouches de polyélectrolytes, biocompatibilité, activation
cellulaire, adhésion cellulaire, modification de surface, ingénierie tissulaire.

AB8TRACT

) .
Polyelectrolyte multilayer thin films used as surface modification in tissue engineering of
vascular substitutes.

A way to obtaiu vascular substitutes consists to recover the luminal surface of vascular
prosthesis by a monolayer of endot'J.elial ceUs. However, the prothesis surface is not favorable to the
adhesion and the growth of the cells. Consequently, it is neccessary to improve the interactions
between the surface and the cells by surface modification. Polyelectrolyte multilayerfilms modiry the
rugosity and charge of the surfaces, and could enhance the cel! adhesion.

Our results on biocompatibility show that the multilayer films do not induce a cytotoxic effect.
Moreover, -PSS-PAH fJ!m improve the initial adhesion and the growth of endothelial cel!s. In the
same way,this film does not perturb the activation of endothelial furough the ICAlvl-l expression,
contrary to -PGA-PDL fJlmprobably due to a desorganization of cytoskeletal duriug the stimulation
by TNFa. Final!y, the evaluation of adhesion shows that despite a lower expression of ~1 integrins, the
cells adhere finnely on the multilayers films. Morcover, the signal transduction is not pertubed for the
ce1ls on the -PSS-PAH film, confuming the biocompatibility ofthis films.

Consequently, in tenn of biocompatibility, aCtivation and adhesion of endothelial. cells, the
-PSS-PAH film show satisfactory results allowing to use this film in future applications in tissue
engineering ofvascular subsututes.

Keywords: endothelial cells, polyelectrolyte multilayer films, cell biocompatibility, cel! activation,
cel! adhesion, surface modification, tissue engineering.
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