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Résumé

La réparation endovasculaire (EVAR) est une technique minimalement invasive
permettant de traiter I’anévrisme de 1’aorte abdominale (AAA) par I’entremise d’un stent-
graft (SG). L’utilisation d’EVAR est actuellement limitée par de fréquentes complications
liées a une guérison inadéquate autour de I’implant. Ce manque de guérison est
principalement di au type de recouvrement polymérique des SG, au milieu pro-apoptotique
des AAA et a I’acces réduit aux nutriments et a ’oxygene aprés EVAR. L’objectif de cette
thése consistait a concevoir un revétement bioactif permettant d’inhiber 1’apoptose et
stimuler la croissance des cellules musculaires lisses vasculaires (CMLV), pour ainsi

favoriser la guérison des tissus vasculaires autour des SG.

La chondroitine-4-sulfate (CS) a d’abord été choisie, car elle a ét¢ identifiée comme
un médiateur important de la réparation vasculaire. Il a ét¢ démontré que la CS en solution
influence directement la résistance a 1’apoptose des CMLV, en plus de favoriser la
différenciation myofibroblastique chez les fibroblastes. Dans le cadre de ce projet, un
premier revétement & base de CS et de collagéne a été¢ créé. Bien que le revétement
permettait d’induire une résistance a 1’apoptose chez les CMLV, il se désintégrait trop
rapidement dans des conditions aqueuses. Une nouvelle méthodologie a donc été adaptée
afin de greffer la CS directement sur des surfaces aminées, a 1’aide d’un systéme utilisant

un carbodiimide.

Dans le but d’accroitre la croissance des CMLYV a la surface des revétements, le
facteur de croissance de 1’épiderme (EGF) a ensuite été sélectionné. En plus de ses
propriétés mitogéniques et chimiotactiques, I’EGF stimule la production d’éléments de la
matrice extracellulaire, comme le collagéne et la fibronectine. De plus, I’activation du
récepteur de I’EGF inhibe également 1’apoptose des CMLV. L’EGF a donc été greffé sur la
CS. Le revétement de CS+EGF a démontré une bonne uniformité et bioactivité sur des

surfaces de verre aminé.
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Dans une 3°™ étape, afin de permettre de transposer ce revétement bioactif sur des
implants, plusieurs méthodes permettant de créer des groupements d’amines primaires sur
les biomatériaux polymériques comme le PET ou le ePTFE ont été étudiées. La
polymérisation par plasma a été choisie pour créer le revétement CS+EGF a la surface de
PET. Une fois de plus, celui-ci a permis d’inhiber 1’apoptose des CMLYV, dans des
conditions pro-apoptotiques, et de favoriser la croissance des cellules. Le revétement de CS
et d’EGF, déposé sur des surfaces aminées, posséde des caractéristiques biologiques
intéressantes et semble donc prometteur pour favoriser une meilleure guérison autour des

SG.

Mots-clés : Anévrisme de 1’aorte abdominale, stent-graft, revétement bioactif, chondroitine

sulfate, facteur de croissance de I’épiderme, apoptose.



Abstract

Endovascular aneurysm repair (EVAR) is a minimally invasive technique
performed to treat abdominal aortic aneurysm (AAA) through the use of a stent-graft (SG).
The usage of EVAR is presently limited by postoperative complications related to an
incomplete healing of the surrounding tissues. The materials currently used in SG, the pro-
apoptotic phathophysiology of AAA and the limited access to nutrients and oxygen, all
limit the wound healing process and proper tissue ingrowth around the implant. The main
objective of this thesis was to create of a bioactive coating inhibiting cell apoptosis and
increasing vascular smooth muscle cells (VSMC) growth, to promote healing of the

vascular tissues surrounding SG.

Chondroitin sulfate (CS) was chosen since recent findings have shown that this
polysaccharide triggers key mechanisms involved in vascular repair. CS in solution was
shown to inhibit apoptosis of VSMC, as well as stimulate myofibroblast differentiation. A
coating of CS and collagen was first created for the purpose of this work. Although the
coating was shown to increase cell resistance to apoptosis with VSMC, it was not stable
enough, since it rapidly disintegrated in aqueous solutions. A new methodology was thus
proposed, where CS was grafted right on aminated surfaces, through carbodiimide

chemistry.

Epidermal growth factor (EGF) was then chosen to increase VSMC growth on the
coatings. EGF is a known mitogenic and chemotactif growth factor for VSMC. It also
stimulates the production of extracellular matrix elements, such as collagen and fibronectin.
The activation of EGF receptor (EGFR) also triggers various cell signalling pathways
modulating VSMC resistance to apoptosis. EGF was thus grafted on CS. CS+EGF coating

on aminated glassed slides was shown to be uniform and bioactive.

Finally, several methodologies to produce primary amines on polymeric

biomaterials, such as PET and ePTFE, were studied in order to eventually transfer the
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coating on implants. Plasma polymerization was chosen to create the CS+EGF coating.
Once again the coating was shown to decrease VSMC apoptosis, in apoptotic conditions,
and favour cell growth. Overall, the CS and EGF coating on aminated surfaces possesses
interesting biological features and is a promising avenue to stimulate vascular healing

around SG.

Keywords : Abdominal aortic aneurysm, stent-graft, bioactive coating, chondroitin sulfate,

epidermal growth factor, apoptosis.
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Introduction

Dans les pays industrialisés, 1’anévrisme de 1’aorte abdominale (AAA) est
responsable de 1-3% de tous les déces chez les hommes agés entre 65 et 85 ans [1]. L’AAA
se caractérise par une dilatation localisée permanente de la paroi aortique, liée a une
dégénérescence des tissus vasculaires, par une déplétion importante des cellules vasculaires
et une protéolyse des protéines structurales, comme le collagéne et ’élastine. A terme, tout
anévrisme est menacé de rupture. La rupture d’un AAA est fatale dans 80 a 90% des cas, en
incluant la mortalité préhospitaliére [2] et constitue la 15" cause de mortalité en Amérique

du Nord [3].

A I’heure actuelle, deux types de traitements peuvent étre utilisés dans le but de
prévenir la rupture de I’anévrisme, soit la chirurgie conventionnelle et la réparation
endovasculaire (EVAR). EVAR est une technique minimalement invasive permettant, entre
autre, de diminuer le temps de convalescence, la mortalité a court terme et de traiter les
patients inopérables [4] par I’entremise d une endoprothése couverte, dénommée stent-graft
(SG), qui est insérée par cathéter via l’artere fémorale. EVAR est une alternative
prometteuse a la chirurgie ouverte, mais son utilisation est associée a une incidence
relativement élevée de complications qui sont reliées a une guérison inadéquate autour de
I’implant. Ce manque de guérison est notamment influencé par le milieu pro-apoptotique
des AAA (i.e. déplétion cellulaire et accumulation de protéines pro-apoptotiques telles p53
et Bax), les propriétés de surface des recouvrements polymériques utilisés et 1’ajout de la

prothése qui limite I’apport en nutriment et oxygene a la paroi vasculaire.

La modification de surface des SG constitue un moyen d’optimiser les interactions
biologiques autour des implants, afin de favoriser la fixation biologique au vaisseau
sanguin, en stimulant la croissance d’un tissu fibreux organisé constitu¢ principalement de
cellules musculaires lisses vasculaires (CMLV), de fibroblastes et de collagéne. En
considérant le fait que les SG sont déployés dans un environnement pro-apoptotique, nous

cherchons a créer un revétement permettant de développer un état de résistance a 1’apoptose
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des cellules vasculaires adhérentes. Ce projet de doctorat, a valeur multidisciplinaire,
s’inscrit dans un domaine en pleine expansion, a savoir la modification de surface des
biomatériaux. La problématique principale consiste a trouver un moyen pour contrer les
caractéristiques pro-apoptotiques des AAA, qui semblent jouer un rdéle important dans le
manque de guérison autour des implants, et ainsi freiner la progression de I’anévrisme au
cours du temps. Nous avons donc choisi de concevoir un revétement de SG bioactif, qui
pourrait éventuellement stimuler la régénération de tissu organisé, et favoriser

l'incorporation de la prothése au vaisseau sanguin.

Le chapitre 1 de cette thése comporte une revue de littérature, détaillant les
problématiques de la réparation endovasculaire et la démarche scientifique menant a la
conception du revétement bioactif. Plus spécifiquement, cette section décrit : la structure et
la fonction de 1’aorte saine, la pathophysiologie des AAA, ’apoptose dans le contexte des
anévrismes, les types de traitements offerts pour prévenir la rupture de D'aorte, les
complications reliées a EVAR, la nature des biomatériaux vasculaires, les types de
modifications de surface des matériaux bio-inertes et les médiateurs anti-apoptotiques.
Nous verrons, plus particulierement, le portrait de deux molécules d’intéréts, la
chondroitine sulfate (CS) et le facteur de croissance de 1’épiderme (EGF), dans le role de la
réparation vasculaire. Il a été démontré, dans les laboratoires du D' MJ Hébert, que la CS
posséde des propriétés spécifiques a la reconstruction d’une paroi vasculaire, telles
I’induction de la résistance a I’apoptose, ainsi que la stimulation de la différenciation
myofibroblastique. Pour ce qui est de ’EGF, il a été illustré dans la littérature, que ce
facteur de croissance posséde une double-fonctionnalité, tout d’abord en favorisant la
prolifération des CMLV, tout en stimulant la production d’¢léments de la matrice
extracellulaire (MEC), mais également en induisant la survie cellulaire via des signaux anti-

apoptotiques.

Le chapitre 2 couvre les objectifs généraux et spécifiques de ce projet. Le chapitre 3
dévoile le premier article, ayant été publié en 2007 dans le périodique Macromolecular

Bioscience. Dans cet article, un revétement a base de CS et de collagéne a été créé. Nous
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avons démontré que le revétement de CS et collagéne augmentait la viabilité, dans un
miliecu sans sérum, et 1’adhésion, dans un milieu normal, des CMLV. Par contre, le
revétement se dégradait peu a peu dans le milieu de culture. Nous avons donc opté pour une
méthode de greffage directe de la CS par la création de liaisons amides stables avec une
surface aminée. Le chapitre 4 présente un article récemment publié, au début de I’année
2011, dans le périodique Biomaterials. Les travaux de cette publication illustrent la
bioactivité¢ de la CS et de EGF greffés sur du verre aminolysé, par I’augmentation de
I’adhésion et la croissance cellulaire en présence de ’EGF et par la résistance a 1’apoptose
des CMLV exposées au revétement en présence de conditions pro-apoptotiques. Suite a
cette preuve de principe, il restait & pouvoir transposer ce revétement sur des surfaces
polymériques. Le chapitre 5 expose un article récemment soumis au périodique Acta
Biomaterialia qui consiste essentiellement en la suite de I’article présenté¢ au chapitre 4.
Dans cet article, il est démontré que le revétement peut étre transposé sur des surfaces de
méme nature que les matériaux utilisés pour les SG. L’objectif principal de ce troisieme
article consistait a comparer trois différentes méthodes de fonctionnalisation de la surface
par plasma, dans le but d’introduire des amines primaires pour y greffer la CS et I’EGF.
Une fois de plus, la bioactivit¢ du revétement a été illustrée par 1’augmentation de la
croissance et la résistance a I’apoptose chez les CMLV. La discussion générale de cette
thése et les recommandations qui en découlent, ainsi que la conclusion sont présentées

respectivement aux chapitres 6 et 7.



Chapitre 1: Revue de littérature

1.1 L’aorte

Afin de comprendre correctement les mécanismes impliqués dans la
pathophysiologie de I’anévrisme de 1’aorte abdominale, il est important de bien connaitre la

structure, ainsi que le fonctionnement normal de 1’aorte.

1.1.1 Morphologie et structure de I’aorte

L’aorte (Figure 1) est la plus grosse artére du réseau de vaisseaux sanguins. Elle
constitue la principale artére de la circulation systémique et son role fondamental consiste a
transporter le sang oxygéné, en provenance du ventricule gauche du cceur, vers 1’ensemble
des tissus et organes du corps humain. Le grand diameétre de 1’aorte (2-3 cm) offre une
faible résistance au flux sanguin, faisant en sorte que la vitesse d’écoulement du sang peut

atteindre jusqu’a 50 cm/s [5]!

Aorte ascendante Arche de Vaorte

Figure 1: Sections de I’aorte’'

" http://www.iradonline.org/about.html



L’aorte se divise essentiellement en trois sections, soit 1’aorte ascendante, I’arche
de l’aorte et finalement I’aorte descendante qui elle se divise en ’aorte thoracique (au-
dessus du diaphragme) et I’aorte abdominale (sous le diaphragme). L’aorte abdominale se
termine a I’embranchement des deux artéres iliaques [6]. Le tableau ci-dessous révéle les

longueurs et diameétres moyens de chacune des sections de 1’aorte.
Tableau 1 : Sections de 'aorte

Section de I’aorte  Longueur  Diametre

Aorte ascendante 5-55cm 3cm
Arche de laorte 4,5 cm 2,5-3cm
Aorte thoracique 20 cm 2-23cm

Aorte abdominale 15 cm 1,7—2 cm

L’aorte est une artére dite élastique. Les artéres élastiques sont des vaisseaux de
gros calibre, ayant une paroi épaisse et qui détiennent une plus grande concentration
d’¢lastine par rapport aux autres types vaisseaux, comme les artéres musculaires ou les
artérioles. Les arteéres ¢lastiques peuvent donc se dilater, afin d’amortir la pression sanguine
et rapidement rependre leur position initiale, pour maintenir une pression diastolique
positive. La paroi de I’aorte est principalement constituée de trois couches distinctes soient
la tunique interne (l’intima), la tunique moyenne (la média) et la tunique externe
(I’adventice). Ce qui différencie la structure de 1’aorte de celle des autres artéres, est
I’épaisseur et la constitution de ces trois couches, ainsi que le diametre de la lumiére du

vaisseau. Les différentes couches de la paroi des artéres sont illustrées a la Figure 2.



Tissu conjonctif :I .
et fibres musculaires _|Adventice

Limitante élastique
externe Media

Cellules musculaires

[~ Limitante élastique
interne

Intima Tissu conjonctif

Endothélium :

unique couche

de cellules dans

| la lumiére de l'artére

Figure 2: Structure de la paroi des artéres’

L’intima est délimitée par I’endothélium et la limitante élastique interne (LEI).
L’endothélium est un épithélium simple squameux typique et il est constitu¢ d’une
monocouche de cellules endothéliales (CE) qui tapisse la lumiére de 1’aorte. Les CE
permettent de minimiser la friction entre la paroi et le sang, en formant une monocouche
lisse. De plus, les CE sécretent plusieurs substances actives impliquées dans la croissance
des tissus vasculaires et la rigidité des vaisseaux. L’endothélium repose sur une membrane
basale constituée essentiellement de tissu conjonctif lache. La LEI est la premicre
membrane ¢élastique de la paroi aortique. Cette couche contient plusieurs fenestrations

laissant circuler les cellules et les substances régulatrices. Dans ’intima, on retrouve du

2

http://www.santea.com/media/images/planches_anatomiques/cardiovasculaire_et metabolisme/artere_de _mo
yen_calibre et _ses trois_tuniques_intima media_adventice legendee
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collagene, de [I’¢lastine et de la substance fondamentale composée de

mucopolysaccharides acides, tels I’acide hyaluronique et la chondroitine sulfate.

La média est majoritairement composée de CMLYV et de feuillets d’¢lastine disposés
en couche. Cette tunique, d’un peu plus de 1 mm d’épaisseur, est constituée de feuillets
continus d’¢lastine entrecoupés d’anneaux de CMLYV, de fibres de collagéne, de fibres
d’¢lastine et de substance fondamentale longitudinalement orientées. Les CMLV
synthétisent plusieurs protéines, comme les protéoglycanes, le collagéne, la gélatine, la
laminine et 1’¢lastine, qui contribuent au maintien de I’intégrité et de la fonctionnalité de la
paroi aortique [7, 8]. La média est la couche la plus épaisse parmi les tuniques de 1’aorte.
Elle est séparée de I’adventice par la derniere membrane élastique, la limitante ¢lastique

externe (LEE).

L’adventice est composée surtout de tissus conjonctifs laches, majoritairement
caractérisée par des fibres de collagénes, permettant de consolider I’aorte aux structures
avoisinantes. On y retrouve également des fibroblastes, des mucopolysaccharides, des
neurofibres et quelques CMLV. Dans les gros vaisseaux comme 1’aorte, 1’adventice est
traversée par un ensemble de petits vaisseaux appelés vasa vasorum. Ce réseau est
responsable d’alimenter les tissus de la paroi externe, ainsi que d’assurer 1’évacuation des
produits de résidus, puisque I’'importante épaisseur de la paroi de 1’aorte limite la diffusion

a partir de la lumiére [5, 6].

1.1.2 Matrice extracellulaire dans les tissus vasculaires

La matrice extracellulaire (MEC) est un complexe moléculaire composée de
protéines structurales, protéines adhésives, protéoglycanes, glycosaminoglycanes, facteurs
de croissance et finalement d’enzymes de dégradation contrélant la quantité de chacun de
ces €éléments pour assurer I’homéostasie des tissus. Dans les tissus vasculaires, la MEC
détient plusieurs roles tels; servir de substrat pour les cellules et de réservoir pour les
facteurs de croissance, produire des signaux anti-apoptotiques, favoriser 1’adhérence des

lipoprotéines artérielles et influencer les propriétés mécaniques des tissus [9]. La MEC
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offre un support structural, assure la cohésion entre les composés et permet

I’adhérence/circulation des cellules dans la paroi vasculaire.

La MEC est un milieu dynamique congu pour établir 1’équilibre entre les cellules
dans les tissus en faisant parvenir une panoplie de signaux influencant la croissance, la
survie et la mort cellulaire [9]. Au cours du vieillissement et du développement de certaines
pathologies, comme pour les anévrismes, la proportion d’enzymes et d’inhibiteurs est

inversée, résultant en une diminution significative des protéines de la MEC [10].

1.1.2.1 Protéines structurales

Le collagene et 1’¢lastine constituent les deux principales protéines structurales des
vaisseaux sanguins et chacune offre une fonction spécifique, soit la résistance a la traction
et I’¢lasticité respectivement [10]. Il existe une grande variété de fibres de collageéne, mais
les types I et III constituent environ 90% des collagénes présents dans les vaisseaux et de

facon similaire, 1’¢élastine compose environ 90% des tissus élastiques.

1.1.2.2 Métalloprotéases matricielles (MMP)

Les MMP sont des enzymes de dégradation de la MEC et sont soit sécrétées par les
cellules endothéliales ou liées de fagcon transmembranaire aux cellules, sous la forme d’un
précurseur inactif. Le clivage d’un complexe intramoléculaire est nécessaire a 1’activation
des MMP et cette catalyse fait appel a d’autres MMP, la thrombine ou des dérivés réactifs
d’oxygene (ROS pour Reactive oxygen species) [9]. Le niveau d’activité des MMP est
contrdlé par la présence d’inhibiteurs tissulaires (TIMP) qui se lient de fagon non covalente
aux MMP et inhibent leur activité. A I’heure actuelle, il existe plus d’une vingtaine de
variétés de MMP et seulement quatre TIMP (TIMP-1, -2, -3 et -4). L’¢quilibre entre les
MMP et les TIMP est essentiel au développement normal des tissus, ainsi que d’autres

fonctions comme 1’angiogenése, la cicatrisation, I’inflammation et 1’induction de 1’apoptose
9 9

[11].



1.1.2.3 Glycosaminoglycanes

Les glycosaminoglycanes (GAG) sont des polysaccharides non-ramifiés composés
d’unités disaccharidiques répétitives. Généralement, chaque unité disaccharidique comporte
un hexosamine (N-acetylgalactosamine ou N-acetylglucosamine) et un hexose (acide
glucuronique ou acide iduronique ou galactosamine). En comparant la structure chimique
du motif répétitif, le type de liaison entre les résidus (a ou 3) et le nombre/localisation des
groupements sulfatés, les GAG peuvent étre divisés en quatre classes différentes: 1)
hyaluronane 2) chondroitine sulfate (CS) et dermatane sulfate 3) héparane sulfate et

héparine et 4) kératane sulfate (Tableau 2).

Les GAG se situent principalement a la surface des cellules dans la matrice
extracellulaire. Ce sont des composés trés hydrophiles puisqu’ils contiennent plusieurs
groupements polaires et ioniques, comme des hydroxyles et des sulfates. Ceci permet aux
GAG d’occuper un grand volume et d’offrir une grande élasticité, ainsi qu’une grande

résistance a la compression [12].
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Tableau 2: Structure et source des différents glycosaminoglycanes (A partir de [13, 14])

Glycosaminoglycane Structure Liaison Source
H * Peau
H/Lo0 * Vaisseaux sanguins
Dermatane sulfate ;
oH H/ B(1-3) | ¢ Valve cardiaque
* Tendon
H OH
coo * Cartilage
A * Cornée
Chondroitine-4-sulfate on W/ B(1-3) | ¢ Peau
1, * Artere
* Os
coo- * Cartilage
H A * Cornée
Chondroitine-6-sulfate i B(1-3) | * Peau
* Artere
H OH
* Os
* Corps vitreux
H * Cartilage
Hyaluronane B(1-3) | * Liquide synovial
CH,OH "0,S0CH, * Cartilage
) Ho /i HAT © o * Cornée
Kératane sulfate | w0 - o(1-4) |  Disque vertébral
* Os
OH H NHCOCH;
o * Mastocytes
Héparine coo- CH,0805 (poumon, foie, peau et
A Y N mugqueuse intestinale)
on v/l on n/to- | a(1-4) | » Membrane basale
Héparane sulfate e R et * Poumon

e Artére
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1.2 L’anévrisme de I’aorte abdominale (AAA)

Le terme anévrisme provient du grec aneurusma et se définit comme étant une
dilatation localisée, permanente et irréversible d’un vaisseau sanguin, liée a une
dégénérescence des tissus vasculaires, plus particulierement de la média [1]. L’AAA est
dépisté, lorsque le diamétre de 1’aorte atteint plus de 3 cm ou plus de 50% du diameétre

normal [15].

1.2.1 Etiologie, prévalence et facteurs de risque

Selon Santé Canada, 1’anévrisme de 1’aorte couterait 103.2 M$ en frais directs
(soins hospitaliers) et 236.9 M$ en frais indirects (colts de la mortalité prématurée) [16].
Avec le vieillissement de la population actuelle, le nombre de patients devant étre traités
pourrait augmenter considérablement au cours des prochaines années. Les principaux
facteurs de risques reliés a cette pathologie sont I’hypertension, 1’obésité, la sédentarité,
I’age, les antécédents familiaux, le tabagisme (le risque est quatre fois plus élevé chez les
fumeurs) et le sexe du patient (le risque de développer un AAA est plus élevé chez les

hommes) [17].

A terme tout anévrisme est menacé de rupture, ce qui provoque une hémorragie
massive. Généralement, le risque de rupture augmente en fonction du diamétre de
I’anévrisme, du taux d’expansion et du sexe du patient (le risque de rupture est trois fois
plus ¢élevé chez les femmes) [18]. Le Tableau 3 résume les étapes du développement d’un
AAA et illustre les modifications a I’intérieur de la paroi vasculaire, de I’initiation a la

rupture de I’aorte.



Tableau 3: Etapes de 'AAA (Adapté de [11, 15, 17, 18])

Etape

Normal

Aorte

Paroi vasculaire

At wnr
L - AAMLad iy N~

Initiation

e 000000 -

-2 e D I

Progression

Rupture

e Smooth muscie cell () Adipocyte
~- Elastin © T iymphocyte

@ Macrophage

JLD Collagen

o Vasa vasorum

12
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1.2.2 Pathophysiologie

Le développement et la progression de I’AAA sont gouvernés par trois principaux
mécanismes pathophysiologiques, soient 1’apoptose cellulaire, la protéolyse des protéines
structurales et la présence de cellules inflammatoires [19]. Anatomiquement, le
développement d’un AAA se définit par un remodelage destructif de la paroi aortique [18],
ainsi qu’une déplétion cellulaire des CMLV [7, 20] menant & une perte d’intégrité¢ de la
paroi vasculaire pouvant ultimement entrainer la rupture de ’aorte. Plus spécifiquement,
une altération importante du tissu conjonctif est observée [1]. Cette derniére se caractérise
par une fragmentation des tissus ¢élastiques et une dégradation protéolytique des protéines
structurales telles 1’¢lastine et le collageéne, ainsi qu’une infiltration inflammatoire
excessive des lymphocytes (T et B) et des macrophages [18, 20]. Plusieurs études ont
démontré la présence d’une néovascularisation dans la média des AAA, ce qui peut
influencer la venue de ces cellules inflammatoires au site de ’anévrisme par les nouveaux
vaisseaux [21, 22]. La présence de cellules inflammatoires dans la paroi vasculaire semble
initier le processus de destruction des composés de la MEC. De plus, les macrophages et
lymphocytes, T et B, qui se sont infiltrés dans la paroi libérent certains médiateurs
cytotoxiques tels les cytokines, la perforine et le ligand Fas (FasL) qui sont des protéines

pouvant participer a I’apoptose des CMLV [7].

Dans les parois vasculaires des AAA, des modifications structurales ainsi qu’une
perte substantielle de certains GAG, tels 1’héparane sulfate, la chondroitine sulfate et
I’hyaluronane peuvent étre observées. Ainsi, un déficit allant jusqu’a 90% de la quantité
totale des GAG de la paroi vasculaire des aortes saines peut étre percue [23]. La destruction
du tissu conjonctif peut s’expliquer par ’augmentation de la concentration et de 1’activité
des MMP responsables de la dégradation de I’¢élastine et du collagéne. De nombreuses
¢tudes ont démontré I’augmentation de certaines é¢lastases (MMP-2, MMP-7, MMP-9 et
MMP-12) ainsi que certaines collagénases (MMP-1, MMP-8 et MMP-13) dans les AAA [1,
18, 20].
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La déplétion cellulaire des CMLV peut s’expliquer par une augmentation

significative du taux d’apoptose dans les tissus vasculaires des anévrismes [7, 8, 24-27]. De
plus, la présence accrue de protéines pro-apoptotiques, comme la perforine et FasL, a
I’intérieur des cellules provoque 1’augmentation du taux d’apoptose des CMLV dans les
AAA. Afin de promouvoir la formation néointimale et ainsi favoriser la guérison de la
paroi vasculaire, la diminution de la concentration des protéines pro-apoptotiques est donc
essentielle [28]. La section suivante détaille davantage le phénomene de I’apoptose, par les
voies de D’apoptose, les caractéristiques morphologiques et son importance dans les

anévrismes.
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1.3 Apoptose

L’apoptose est un mécanisme de mort cellulaire programmée qui est présent lors du
développement et du vieillissement normaux de certains organes (ex : formation des doigts
et du cerveau et différenciation intestinale) et qui participe a ’homéostasie des cellules et
des tissus. L’apoptose peut également étre provoquée par une multitude de facteurs
physiologiques et pathologiques. La présence d’agents nocifs, certaines maladies, le
manque de facteurs de croissance, I’irradiation et la perte d’interaction entre les cellules et

la MEC (anoikis) sont quelques exemples d’éléments déclencheurs de 1’apoptose.

1.3.1 Voies de I’apoptose

La présence d’un stimulus pro-apoptotique déclenche une cascade protéolytique
complexe menant a la mort des cellules [29]. Il existe deux grandes voies de signalisation
de I’apoptose; le chemin intrinséque et extrinseque (Figure 3). Dans les deux cas, il y a une
activation en série de plusieurs protéases a cystéines, appelées caspases, menant a

I’apoptose cellulaire.

1.3.1.1 Voie extrinseque

La voie extrinséque de 1’apoptose est activée lorsqu’un récepteur de surface de mort
cellulaire (ex : Fas, TNFR1, Apo-3) est attaché a son ligand respectif (ex : FasL, TNF-a,
TRAIL). Cette liaison provoque le recrutement de molécules adaptatrices (ex : FADD, pour
Fas associated death domain) et la formation d’un complexe oligomérique induisant la
mort cellulaire (DISC). La formation du DISC active la caspase-8, qui elle peut directement

activer la caspase-3 [30].

1.3.1.2 Voie intrinseque

La voie intrinséque s’effectue via la mitochondrie et peut étre activée par différentes

conditions environnementales, telles le manque d’oxygéne ou de facteurs de croissance,
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I’endommagement de I’ADN ou encore la présence d’un stress oxydatif. L’arrivée de
signaux pro-apoptotiques déclenche une série d’éveénements. Tout d’abord, la présence de
signaux apoptotiques augmente la disponibilité de génes pro-apoptotiques de la famille Bcl-
2 comme Bax. Ceci augmente la perméabilisation de la membrane mitochondriale, par une
polarisation de celle-ci, et provoque la libération de plusieurs protéines dans le cytoplasme
dont le cytochrome C. Le cytochrome C se fixe a la protéine APAF1 et active cette
derniére. En présence d’ATP, I’activation de la protéine APAF1 provoque la formation
d’apoptosomes et de ce fait I’activation d’une caspase initiatrice, la caspase-9. L’activation

de cette dernicre provoque I’activation des caspases effectrices, les caspases 3, 6 et 7 [30].

Death Receptor Pathway Mitochondrial Pathway
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Figure 3: Voie intrinséque et extrinséque de 1'apoptose [31]
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1.3.1.3 Inhibition de I’apoptose

I1 existe plusieurs protéines pouvant inhiber le cycle intrinseque et extrinseque de
I’apoptose. Les plus communes font parties de la famille des inhibiteurs de 1’apoptose
(IAP) et certaines études ont démontré qu’elles pouvaient inhiber les caspases 3, 7 et 9 [30].
Une seconde classe de protéines trés bien connue inclus les protéines anti-apoptotiques de
la famille Bcl-2 et Bcl-xLL qui inhibent le relaichement du cytochrome c par les
mitochondries [32], en inhibant le reldichement de calcium (Ca®") par le réticulum

endoplasmique.

1.3.2 Caractéristiques morphologiques de I’apoptose

Le processus de ’apoptose peut se diviser en 3 étapes principales: 1) la phase
d’initiation 2) la phase de décision et 3) la phase de dégradation. L’initiation de 1’apoptose
peut étre activée soit par la présence de signaux inducteurs de la mort cellulaire ou un stress
particulier, menant respectivement a la voie extrinséque et intrinséque et a I’activation des
caspases initiatrices. La phase de décision se caractérise par la libération du cytochrome c
et des procaspases 2, 3 et 9. Les deux premicres phases de I’apoptose sont réversibles
contrairement a la phase de dégradation. Lors de cette dernic¢re étape, I’activation des
caspases effectrices est suivie par la perte de jonctions cellulaires, la condensation du
cytoplasme et de la chromatine, le bourgeonnement de la membrane plasmique et la
fragmentation en corps apoptotiques qui seront éventuellement phagocytés [33]. Les
changements morphologiques d’une cellule apoptotique sont déclenchés par 1’activation
des caspases effectrices qui elles activent les endonucléases cytoplasmiques et d’autres

protéases qui dégradent les protéines du noyau et du cytosquelette [29].

La perméabilit¢ de la membrane plasmique demeure intacte tout au long du
processus de 1’apoptose. L’exposition des phosphatidylserines sur le feuillet externe de la
membrane permet aux macrophages et aux cellules environnantes de reconnaitre les corps

apoptotiques et de les éliminer par phagocytose [33]. Ce mécanisme d’élimination permet
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d’éviter les réactions inflammatoires, contrairement a d’autres types de mort cellulaire
comme la nécrose ou le contenu des cellules est relaché dans les tissus environnants. De
plus, la phagocytose des cellules apoptotiques diminue les risques de nécrose secondaire et

empéche le largage de cytokines anti-inflammatoires [29], comme les interleukines (IL).

1.3.3 Apoptose et anévrismes

L’augmentation du taux d’apoptose dans les tissus des AAA, entrainant une
importante déplétion chez la population de CMLYV, est un phénomeéne trés bien établi.
Plusieurs études ont démontré 1’augmentation de 1’expression de p53, un facteur de
transcription, et 1’accroissement de Bax, une protéine pro-apoptotique X associée a la

famille des Bcl-2, dans les tissus des AAA [26, 34, 35].

La dégradation matricielle, influencée par la présence de MMP et d’autres protéases
comme les cytokines, ainsi que la réponse inflammatoire contribuent tous a I’apoptose des
CMLV. Les cellules inflammatoires (macrophages, lymphocytes, neutrophiles) libérent
plusieurs médiateurs pro-apoptotiques comme le facteur de nécrose tumorale (TNF)-a,

interféron (INF)-Y', IL et les ROS [36, 37].

Dans le contexte des AAA, les deux voies de I’apoptose, intrinséque et extrinseque,
semblent étre impliquées. Tout d’abord, la présence de cytokines tels TNF, INF-Y et IL-1
activent la cascade de Fas/FasL, stimulant ainsi le chemin extrinséque. Le prélévement de
tissus aortiques chez des patients ayant subi une opération chirurgicale de 'aorte a
confirmé ’activation du FasL [7]. D’autre part, il a ét¢ démontré que la voie intrinseque de
I’apoptose pouvait étre activée suite a une perfusion a 1’élastase dans un modele de rats
d’AAA [38]. Dans cette étude, une augmentation du taux d’apoptose, ainsi que du diametre
aortique, et plus particulierement, la présence d’une caspase initiatrice propre au chemin
intrinséque, la caspase-9 ont été observés. En bref, une multitude de facteurs sont
responsables de 1’apoptose cellulaire dans les AAA, la présence de cytokines, les ROS, la

perte d’interaction des cellules avec la MEC par la présence de protéases (anoikis), etc.
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1.4 Traitements de ’anévrisme de I’aorte abdominale

A I’heure actuelle, il existe deux types de traitements permettant de prévenir la
rupture de 1’anévrisme (Figure 4), soit la chirurgie conventionnelle ou la réparation
endovasculaire (EVAR). Dans les deux cas, la réparation d’un AAA a généralement lieu
lorsque le diametre et la vitesse d’expansion de 1’aorte atteignent respectivement 5,5 cm et

0,6 20,8 cm /année [11, 15].

E A Open surgical repair

B Endovascular repar

Common iliac
antery
Extornal iiac
i artery
| Internal lllac
anery

Figure 4 : A) Chirurgie conventionnelle et B) réparation endovasculaire [39]

1.4.1 Chirurgie conventionnelle

La chirurgie conventionnelle nécessite une anesthésie générale du patient, afin
d’accéder a I’aorte via une laparotomie. Avant de procéder a la réparation de I’AAA, la
partie supérieure de I’aorte ainsi que les arteres iliaques doivent étre clampées pour bloquer
le flux sanguin. Le sac anévrismal est incisé et les plaques et les thrombus sont ensuite
retirés. Une prothese est fixée par suture a la place de ’anévrisme et les tissus de 1’aorte
sont refermés autour de la prothése. La chirurgie conventionnelle est une technique établie
depuis plus de 50 ans et est considérée comme la référence pour le traitement des AAA.

Bien que ce type de traitement nécessite moins d’interventions secondaires [40], il
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comporte des risques plus importants de mortalité périopératoire, de complications

majeures et un temps de convalescence plus long [41].

1.4.2 Réparation endovasculaire

Lors de la réparation endovasculaire, une prothése endovasculaire connue sous le
nom d’endoprothése couverte ou « stent-graft » (SG) est insérée via I’artére fémorale par
I’entremise d’un cathéter et de fils guides, elle est conduite jusqu’a I’anévrisme par
fluoroscopie par rayons X pour finalement y étre déployée. Le SG est un dispositif muni
d’une structure métallique, qui est généralement composé de Nitinol® (ou d’acier
inoxydable), et recouvert d’un matériel synthétique comme le polyéthyléne téréphtalate
(PET ou Dacron®) ou le poly(tétrafluoroéthyléne) expansé (ePTFE). A I’heure actuelle, il
existe cinq SG circulant sur le marché américain approuvées par la FDA’, en excluant les
prothéses sous essai clinique, soient 1) AneuRx AAAdvantage Stent Graft System
(Medtronic, Inc.) (Depuis 1999) 2) Excluder™ Bifurcated Endoprosthesis (W.L. Gore &
Associates, Inc.) (Depuis 2002) 3) Zenith ® AAA Endovascular Graft (Cook, Inc.) (Depuis
2003) 4) Talent™ Abdominal Stent Graft System (Medtronic, Inc.) (Depuis 2008) et 5)
Endurant Stent Graft System (Medtronic, Inc.) (Depuis 2010). Ces dispositifs présentent
des caractéristiques physiques différentes. Par exemple, I’Excluder n’a pas de trous de

soudure, tandis que le Zenith a des crochets pour maintenir la prothese en place [42].

EVAR est un traitement minimalement invasif qui permet de soigner les AAA et
constitue une technique relativement nouvelle par rapport a la chirurgie conventionnelle. Le
premier SG de type tubulaire a été utilisé pour la premiere fois chez I’humain, en 1991, par
Parodi et al. [43]. Idéalement, le SG devrait avoir une bonne flexibilit¢ et force
longitudinale, pouvoir résister au repliement, étre facile a déployer, peu perméable et

modulaire [4]. Le SG devrait également offrir un support mécanique aux parois aortiques,

*http://www.fda.gov/MedicalDevices/ProductsandMedicalProcedures/Device ApprovalsandClearances/default
.htm
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tout en orientant la circulation du sang a I’intérieur de la prothéese, plutot que dans le sac

anévrismal.

I1 avait été établi auparavant que EVAR était économiquement plus avantageuse par
rapport a la chirurgie conventionnelle, puisqu’elle permettait de diminuer les complications
systémiques (i.e. cardiaque et pulmonaire), le temps d’hospitalisation et le colt des
ressources générales. Aujourd’hui, cet avantage est contrebalancé par le colit du dispositif
(= 10,400 USS) et les cofits du diagnostique et du suivi (colits provenant de différentes
techniques d’imagerie avant et aprés l’intervention). Il a été estimé que EVAR coite
environ 20,000 US$, comparativement a ~ 12,500 US$ pour la chirurgie conventionnelle

[44].

L’avantage principal de la réparation endovasculaire est sa nature minimalement
invasive, qui permet de diminuer le temps de convalescence, de réduire la morbidité
périopératoire, de traiter les patients inopérables par chirurgie ouverte, de modérer les
pertes sanguines et de diminuer les colits reliés a la chirurgie [4, 19, 45, 46]. Plusieurs
¢tudes ont démontré une diminution significative du taux de mortalit¢/morbidité et du
nombre de complications séveres a court et & moyen termes [45, 47, 48]. EVAR est une
alternative prometteuse a la chirurgie ouverte, mais son utilisation est associée a une

incidence relativement élevée de complications.

1.4.3 Complications de la réparation endovasculaire

Les complications prédominantes qui freinent actuellement 1’exploitation ’EVAR
sont 1) la persistance d’une circulation sanguine (i.e. fuites sanguines, ou endofuites), 2) la
migration du SG et 3) D’existence de défaillances tardives de la prothése pouvant tous

mener a une rupture éventuelle de I’anévrisme [42].
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1.4.3.1 Endofuites

Les fuites sanguines ou « endoleaks » se définissent par la persistance d’un
¢coulement sanguin autour de la prothése et a I’intérieur du sac anévrismal [49]. Il en existe
5 types (Figure 5). Le type I se rapporte a un flux sanguin provenant des extrémités de
I’implant (collet proximal ou distal) et le type II a un écoulement rétrograde en provenance
de vaisseaux collatéraux donnant dans 1’anévrisme. Les fuites de type III sont dues & une
perte d’intégrité structurale du SG, tandis que le type IV proviennent d’un écoulement au
travers du tissu (perméabilité). Enfin, on appelle les fuites de type V (ou endotension) les
cas correspondant & un grossissement du sac anévrismal et de sa pression interne en

absence de fuites détectables [50].

Figure 5: Types de fuites sanguines [51]

Les fuites de type I et II sont les plus fréquentes et problématiques. Une méta-
analyse menée par Franks et al. a démontré qu’environ 10,5% des patients développent des
fuites de type I, tandis qu’environ 13,7% développent des fuites de type II, III ou IV, apres

EVAR [52]. Pour éviter les risques de rupture, les fuites de type I sont généralement
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traitées par réintervention endovasculaire, voire par conversion chirurgicale, si la
réintervention est inefficace[4]. Ceci génére des colits humains et financiers importants. Les
travaux récents de 1’équipe sur modeles animaux ont montré le role des cellules
endothéliales dans la persistance des fuites, ce qui laisse penser qu’il est important de ne

pas favoriser leur croissance autour de I’implant [53].

1.4.3.2 Migration

La durabilit¢ d’une réparation endovasculaire est garantie par le maintien de la
position du SG dans I’aorte et par 1’étanchéité entre la paroi aortique et le dispositif [54]. La
migration du SG, par rapport a sa position initiale, peut engendrer des effets indésirables
comme la création de fuites sanguines tardives de type 1 aux collets et une
revascularisation, expansion et/ou rupture du sac anévrismal. Certaines études ont démontré
que le taux de migration pouvait atteindre jusqu’a 7% des patients apres 1 an, 20% apres 2
ans et 42% apres 4 ans [44]. La migration d’un SG est associ¢e a différentes causes.
L’accroissement du diamétre du collet de 1’anévrisme peut faire en sorte qu’il y ait moins
de friction entre le dispositif et la paroi aortique. La nature de la fixation proximale peut

¢galement influencer la facilité du SG a migrer [55].

1.4.4 Manque de guérison aprés la réparation endovasculaire

Plusieurs études ont démontré que les fuites sanguines et la migration des SG
semblaient étre liées a une mauvaise incorporation des endoprothéses dans la paroi
vasculaire. Méme apres plusieurs mois, voire années, apres I’implantation, le SG demeure
entouré¢ d’un caillot sanguin fibrineux non organisé, caractéris¢é par un déficit en
fibroblastes, CMLV et collagéne [56, 57]. La présence d’un caillot fibrineux, tout au long
de ’implant et méme aux points de contacts entre le SG et la paroi qui sont situés aux
extrémités, empéche la fixation biologique de I’'implant et compromet I’étanchéité entre la

paroi et le sac anévrismal.
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Pour favoriser I’incorporation de 1’endoprothése dans la paroi vasculaire, un

mécanisme de guérison devrait avoir lieu. Il devrait y avoir la présence des cellules, comme
les fibroblastes, les myofibroblastes et les CMLV, ainsi qu’une matrice fibreuse riche en
¢léments de la MEC, comme le collagéne et les glycosaminoglycanes, et des facteurs de
croissance. Les fibroblastes migrant de 1’adventice de la paroi aortique devraient se
différencier en myofibroblastes, afin de produire les composés de la MEC nécessaires a la
reconstruction des tissus et promouvoir I’effet contractile favorisant la guérison [58]. La
durabilit¢ d’EVAR peut donc étre compromise par le manque de guérison des tissus

vasculaires entourant le SG [54].

Le manque de guérison des tissus vasculaires entourant les SG peut se justifier par
quelques facteurs environnementaux. Tout d’abord, dans le contexte des AAA, le
phénotype pro-apoptotique et la déplétion cellulaire des CMLV limitent leur survie et
prolifération, autour de I’implant ainsi que dans le sac anévrismal, ainsi que la production
des protéines synthétisées par les CMLYV, telles le collagéne, la gélatine, la laminine et
I’¢lastine qui contribuent au maintien de 1’intégrité et/ou fonctionnalité de la paroi aortique
[7, 8]. En second lieu, I’ajout d’un SG restreint I’approvisionnement en oxygeéne ainsi qu’en
nutriments et/ou facteurs de croissance vers les tissus par 1’absence de circulation sanguine.
L’ajout d’un SG amplifie donc la présence des facteurs pro-apoptotiques dans le contexte
anévrismal. Finalement, tel que décrit dans la section suivante, malgré leurs bonnes
propriétés mécaniques, les matériaux utilisés dans les SG (ePTFE et PET) ne promeuvent
pas les interactions cellule/surface nécessaires a I’adhésion, la migration et la survie

cellulaire.

Hypotheése #1 : La guérison inadéquate autour des SG s'avérant étre 1'un des

principaux facteurs d'échec associé a EVAR, le développement de biomatériaux et
d'implants bioactifs est une stratégie prometteuse pour diminuer l'incidence des

complications qui y sont rattachées.
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1.4.5 Biomatériaux polymériques utilisés dans les SG

Les matériaux polymériques les plus couramment utilisés sont le PET, le ePTFE et
les polyuréthanes. Les polymeéres sont utilisés depuis plus de 50 ans dans le cadre des

prothéses vasculaires en général et leurs propriétés sont trés bien connues.

1.4.5.1 Poly(éthyléne téréphtalate)

Le PET est un polymere semi-cristallin provenant de la famille des polyesters qui a
été breveté par DuPont (Dacron®) en 1950 [59]. Ses longues chaines sont obtenues par la
polycondensation d’acide téréphtalique et d’éthyléne glycol. L’extrusion du PET permet de
créer des microfilaments qui peuvent ensuite étre tissés ou tricotés dans des motifs
particuliers (ex : motif superposé et maillage). Le PET tissé a une meilleure stabilité et une
perméabilité plus basse, tandis que le PET tricoté a une plus grande porosité et une capacité
d’expansion radiale sous la pression (distensibilité¢) [59]. Ce polymeére est en général tres
rigide (résistance a la traction: 172 MPa et Module d’Young : 14.1 GPa) et beaucoup
moins souple (compliance, C = 1.9% 100mmHg") que les artéres naturelles (C = 5.9%

100mmHg™") [60].

1.4.5.2 Polytétrafluoroéthyléne expansé

Le ePTFE est un polymeére semi-cristallin composé de chaines carbonées saturées de
fluor (-CF,-CF»-) qui a été breveté par Gore (Gore-Tex) en 1969 [59]. Le ePTFE est obtenu
suite a un procédé d’extrusion tubulaire, suivi d’une période de chauffage et d’expansion
longitudinale et finalement d’un frittage. La couleur blanche du ePTFE résulte de
I’accumulation d’air au cours du procédé [61]. Le ePTFE est considéré chimiquement trés
inerte, par la présence des atomes de fluor, et hydrophobe. Il posséde un coefficient de
friction trés bas, une rigidité moyenne (résistance a la traction: 21 MPa et Module

d’Young : 413 MPa) et est encore moins souple que le PET (C = 1.6% 100mmHg™") [60].
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Ces deux matériaux ont €té¢ choisis pour leurs propriétés mécaniques et leur

relativement bonne hémocompatibilité, permettant d’éviter la formation de thrombose
lorsqu’ils sont utilisés dans les petits vaisseaux sanguins. Cependant, leurs propriétés de
surfaces sont peu propices a la croissance cellulaire. Ceci est particulierement le cas du
ePTFE qui est treés hydrophobe et suscite la dénaturation des protéines qui s’adsorbent a sa
surface et font le lien entre la surface et les cellules. Les interactions entre les molécules de
la membrane plasmique des cellules [62] et les protéines adsorbées sont alors non-
spécifiques et faibles (i.e. ioniques, polaires, hydrogenes ou électrostatiques). Les cellules
peuvent facilement se détacher et mourir par apoptose comme lors de la perte d’interaction
entre cellules et MEC dans les tissus (anoikis) [63]. Il a également été démontré que les
greffons de PET ne procurent pas une incorporation adéquate des tissus vasculaires [64].
Les travaux antérieurs de 1’équipe du Pr. Sophie Lerouge ont démontré de haut taux
d’apoptose des CMLV lorsqu’elles sont adhérées sur ces matériaux in vitro, surtout en

présence de milieu sans sérum [65].

1.4.6 Stratégies étudiées pour améliorer la guérison des AAA

I1 existe deux stratégies principales pour améliorer la guérison des AAA, soit 1) la
thérapie pharmaceutique et 2) la modification de surface des SG. La thérapie
pharmaceutique se veut principalement une approche préventive, cherchant a stopper
I’évolution des AAA. Essentiellement, la thérapie pharmaceutique cherche soit a diminuer
la réponse inflammatoire, minimiser le stress oxydatif, inhiber 1’activité des protéases ou
augmenter la synthése des composants de la MEC, des phénomenes tous présents dans les
AAA [66]. Cette stratégie, par contre, nécessite beaucoup de recherches supplémentaires
pour en arriver a un traitement définitif. Il ne faut pas négliger le fait que la plupart des
anévrismes sont décelés tres tardivement, puisqu’ils sont généralement asymptomatiques.
La thérapie pharmaceutique nécessiterait donc un dépistage des AAA beaucoup plus
précoce, afin d’étre utilisée comme traitement. Le traitement pharmaceutique pourrait donc
étre considéré, plus réalistement, comme une stratégie complémentaire aux modifications

de surface des SG.
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Peu d’efforts ont été fait a ce jour pour améliorer I’incorporation des prothéses
dans la paroi vasculaire. Pourtant, ceci permettrait d’éliminer les complications, comme la
migration et la présence d’endofuites. Malgré les études montrant le manque de guérison
autour des stent-grafts, les efforts des industriels sont dirigés vers I’amélioration de la
durabilité des implants et de leur fixation mécanique a I’aide de crochets et surtout vers la
diminution du profil (diameétre et flexibilité du systéme inséré) pour permettre de traiter un

nombre plus important de patients (CX Todays News, 10 avril 2011).

A ce jour, il existe trés peu de travaux de recherche portant directement sur la
modification de surface des SG. A titre d’exemple, Van der Bas et al. ont démontré in vitro
[67] et in vivo, chez des modeles porcins, [68] qu’il était possible de stimuler la réparation
vasculaire par I’entremise d’un SG imprégné de collagéne de type I, d’héparine et du
facteur de croissance de fibroblastes basique (bFGF). Kajimoto et al. ont démontré in vivo,
chez des modeles canins, qu’il était possible d’accélérer la formation d’un thrombus
organis¢, en présence d’un SG couvert d’un revétement de collageéne de type I, d’¢élastine,
d’héparine et de bFGF contenant des myoblastes et fibroblastes [69]. Mais ces stratégies
comportent quelques limites dont I’utilisation d’un facteur de croissance angiogénique
(bFGF), d’un anti-coagulant (héparine) et de modeles animaux ne reproduisant pas la

réalité clinique.

I1 est a noter également qu’aucune stratégie, pharmaceutique ou modification de SG,
ne vise a inhiber spécifiquement le phénotype pro-apoptotique des cellules vasculaires dans

le contexte des AAA.

Hypothése 2 : Le phénotype pro-apoptotique des CMLYV dans les AAA et le
type de recouvrement polymérique des SG peuvent expliquer le manque de guérison
autour du SG aprés EVAR. Un revétement bioactif pourrait permettre aux cellules
vasculaires de la paroi aortique de déclencher des mécanismes de reconnaissances
biomoléculaires [70], favorisant ainsi certaines activités biologiques telles ’adhésion,
la migration, la prolifération, la différenciation, la viabilité et le fonctionnement

cellulaire [62], malgré un environnement peu favorable.
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1.5 Modifications de surfaces

La plupart des polymeres, tels PET et ePTFE, ne contiennent pas de groupements
réactifs fonctionnels et sont considérés chimiquement inertes. Dans un contexte ou les
polymeres sont de plus en plus utilisés pour des applications médicales, les propriétés de
surface peuvent limiter la durabilité de certains implants et méme le succés des traitements
médicaux qui s’y rattachent. Une alternative fréquemment étudiée, dans le but d’augmenter
la biocompatibilité des biomatériaux, est la modification de surface, par des techniques
physico-chimiques et/ou le couplage de biomolécules. La technique de modification choisie
doit permettre de créer une nouvelle surface stable, uniforme, reproductible et

fonctionnelle.

Les techniques physico-chimiques peuvent é&tre utilisées, par exemple, pour
modifier la mouillabilité, la rugosité et la stabilité de la surface. Dans la plupart des cas, ces
techniques sont utilisées pour créer des groupements fonctionnels a la surface, permettant
ainsi d’immobiliser des molécules bioactives, pour générer des interactions spécifiques
entre les cellules et la surface. Pour ce type d’utilisation, il est nécessaire de maintenir un
contrdle rigoureux des groupements fonctionnels générés a la surface, pour éviter la

création de groupements non désirés [71].

Il existe quatre catégories principales de modification physico-chimique des
surfaces, soit la modification par voie humide, la silanization, les traitements par gaz ionisé
(i.e. plasma, traitement corona et traitement a la flamme) et la radiation UV [72].
L’avantage principal des techniques de modification par voie humide est qu’elles ne
nécessitent pas 1’utilisation d’appareils spéciaux et sont donc généralement plus
économiques. Par contre, 1’utilisation de produits corrosifs et chimiques génére des déchets
toxiques qui doivent étre traités. La silanization a comme avantage de produire une
monocouche uniforme, mais il a également été démontré qu’il pouvait y avoir une
hydrolyse a des températures et des pH plus élevés [72]. La radiation UV peut polymériser

une grande variété de monomeres, comme I’acide acrylique et 1’acrylamide, en présence
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d’une lampe UV et d’un photosensibilisateur, par contre la répétabilité du traitement peut
étre compromise par la présence de particules qui bloquent les rayons UV. Les traitements
corona et a la flamme sont des traitements simples et peu couteux, mais qui générent
plusieurs groupements oxygénés non spécifiques. Le traitement corona est également
instable dans le temps. La modification par plasma présente plusieurs avantages par rapport
aux autres techniques, tels la versatilité, le maintien des propriétés intégrales des matériaux,
la création de fonctions spécifiques, une bonne reproductibilité et sa nature peu polluante
[73]. Le désavantage principal des plasmas est I’optimisation des nombreux parametres
expérimentaux, comme le débit des gaz, la pression et la puissance, pour permettre la
reproductibilité¢ [72]. Dans la littérature, plusieurs travaux de recherche font appel au
plasma pour modifier des matériaux comme le PET ou ePTFE, dans le but de rendre les

surfaces bioactives [74-76].

1.5.1 Modification par plasma

Le plasma est considéré comme le 4°™ état de la matiére. Le plasma se définit
comme étant un gaz partiellement ionisé compos¢ d’atomes, de molécules, d’ions et de
radicaux libres excités, suite a une stimulation par radio-fréquences, micro-ondes ou une
décharge d’électrons [77]. La grande variét¢ de plasmas permet de réaliser plusieurs
techniques différentes de modification de surface, comme la gravure et I’amincissement par
arrachement ionique, I’implantation ionique, la pulvérisation et la déposition (i.e.
déposition conjuguée, polymérisation, greffage par co-polymérisation et ablation au laser)
[77]. 11 est également possible d’implanter une multitude de groupements fonctionnels, tout

dépendant des sources gazeuses utilisées.

L’utilisation des plasmas pour immobiliser des molécules est de plus en plus
fréquente dans le domaine des biomatériaux. En particulier, des plasmas a base d’azote,
d’ammoniaque ou d’oxygeéne sont couramment utilisés pour générer des groupements
fonctionnels comme les hydroxyles, carboxyles, amines et aldéhydes sur les biomatériaux

[73]. Des revétements fins et riches en groupements fonctionnels peuvent également étre
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polymérisés par plasma. Citons notamment 1’heptylamine, 1’allylamine, le propylamine
et 1’éthylénediamine utilisés pour créer des surfaces comportant des groupements amines,
I’acide acrylique pour les carboxyles, ainsi que le méthanol, 1’éthanol et I’alcool

isopropylique pour les hydroxyles [73].

Plus récemment, I’équipe du Professeur Wertheimer de I’Ecole Polytechnique a mis
au point une nouvelle gamme de revétements organiques polymérisés par plasma riches en
amines primaires, soit via la polymérisation d’éthyléne par plasma a pression
atmosphérique (H-PPE:N) et a basse pression (L-PPE:N), ou encore la photo-
polymérisation par ultraviolet (UV-PE:N). Les principaux avantages de ces revétements,
par rapport a d’autres techniques de modification sont; 1) [’augmentation de la
concentration en azote et en amines primaires, 2) un vieillissement relativement faible, 3)
une trés bonne uniformité de surface et 4) le fait que le revétement hautement réticulé
empéche sa restructuration en un matériel hydrophobe pour étre thermodynamiquement

plus stable, et ce malgré son énergie de surface élevée [65].

Un réacteur de décharge a barricre diélectrique (DBD) est utilisé, lors de la
polymérisation H-PPE:N, (Figure 6a). Un mélange gazeux d’azote (N) et d’éthyléne
(C,H4) est introduit a I’aide d’un diffuseur & gaz dans la zone de décharge diélectrique,
entre une électrode sous haute tension et le polymeére préalablement fixé sur une plaque de
verre. Lors de la polymérisation L-PPE:N, un réacteur de décharge luminescente de
radiofréquence (RFGD pour radio frequency glow discharge) est employé (Figure 6b). Un
mélange gazeux de C,Hs et d’ammoniaque (NHj3) est introduit dans la chambre,
préalablement réglée a basse pression (< 10 Pa), par ’entremise d’un distributeur et de
controleurs de débits. Finalement, tout comme pour le L-PPE:N, un mélange gazeux de
C,H, et NH; est utilisé pour le UV-PE:N, et ce a basse pression (~7 x 10 Pa), mais en
présence de lampes UV (Figure 6¢). En faisant varier les conditions expérimentales,
notamment le ratio des gaz, ces techniques de polymérisation permettent de créer des films

possédants différentes compositions et teneurs en amines primaires [78-80].
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1.5.2 Techniques d’immobilisation de molécules

La modification physico-chimique des polymeéres inertes peut parfois suffire pour
stimuler des interactions biologiques entre un biomatériau et les cellules. Par contre, tel que
mentionné précédemment, ces interactions sont généralement non-spécifiques, puisque les
matériaux modifiés contiennent plusieurs groupements fonctionnels réactifs et favorisent
ainsi 1’adsorption non-spécifique des protéines. Lorsqu’un biomatériau entre en contact
avec les tissus, une adsorption quasi-immédiate des protéines peut étre observée. Le type, la
concentration et I’orientation des protéines adsorbées varient entre autre en fonction de la
charge et I’hydrophilicit¢ de la surface (Figure 7), et les protéines peuvent méme se
dénaturer tout dépendant de la nature de la surface [81]. L’adsorption des protéines dicte en

quelque sorte la réponse cellulaire.
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Figure 7: Adsorption des protéines selon la charge et I’hydrophilicité de la surface [72]

Afin d’initier des interactions spécifiques, des molécules bioactives sont souvent
liées aux surfaces modifiées, un processus appelé la biofonctionnalisation. Les molécules
bioactives peuvent étre de sources naturelles ou synthétiques et peuvent catalyser ou
favoriser une réaction spécifique avec un systetme biologique particulier [72].
L’attachement d’un ou plusieurs ligands a la surface d’un biomatériau polymérique
bioinerte permet de privilégier des réponses cellulaires spécifiques, prédictives et
contrdlées [82]. Ces biomolécules peuvent étre immobilisées a la surface via plusieurs
méthodes différentes dont 1’adsorption directe, le greffage par des liens covalents,
I’incorporation physique dans un revétement ou encore la création d’un
revétement/hydrogel principalement composé d’une biomolécule [83]. Le type
d’immobilisation choisi pour une application est important dans la perspective ou les
nouvelles propriétés des molécules immobilisées doivent étre préservées afin d’empécher le

réarrangement moléculaire a la surface.

L’adsorption est une méthode d’immobilisation trés simple, nécessitant seulement
une période d’incubation entre la surface et les biomolécules [84], pour générer des
interactions intermoléculaires du type ionique ou hydrophobique, donc non covalente [83].
Les interactions ¢électrostatiques font appel a la loi de Coulomb ou des molécules de
charges ¢lectriques opposées interagissent et ou la solidité des interactions est dictée par la

force entre les molécules. L’assemblage couche par couche est un exemple de ce type
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d’interaction, tel qu’il a ét¢ démontré dans une étude menée par Yunxiao et al. ou le
collagéne (charge positive) a été lié¢ a la chondroitine sulfate (charge négative) en multi-
couches, dans le but d’augmenter I’attachement, la croissance et la viabilité des cellules
endothéliales humaines [85]. Malgré la simplicité de cette technique, 1’adsorption des
molécules peut générer une surface hétérogeéne et instable, possédant des molécules avec

une orientation aléatoire [83].

Les interactions d’affinités permettant d’effectuer une immobilisation orientée et
homogeéne de molécules [83]. De plus, puisque les interactions ne sont pas covalentes, les
molécules peuvent étre dissociées. Les systémes les plus courants sont la biotine/avidine et
les étiquettes avec I’hystidine. Malgré le fait que les interactions d’affinités favorisent
I’orientation des molécules, cette technique nécessite plusieurs étapes de préparation. De
plus, le greffage des protéines/étiquettes a la surface ou sur les biomolécules peut étre a la

base non-orienté et ainsi limiter le rendement de 1’immobilisation recherchée.

Les liaisons covalentes permettent de créer des liaisons plus stables, prévenir la
métabolisation et prolonger la bioactivit¢ des molécules [72]. Hors, ce type
d’immobilisation génére une orientation dite statistique, ou les molécules sont couplées via
des groupements fonctionnels réactifs disponibles, par la présence d’un réticulant. Il existe
une trés grande variété d’agents de réticulations permettant de lier des groupements
fonctionnels comme les thiols, aldéhydes, acides carboxyliques, hydroxyles et les amines
primaires [72]. Les liaisons covalentes les plus souvent rencontrées sont, 1) acide
carboxylique — amine primaire, 2) thiol — thiol, 3) amine primaire — amine primaire, 4) thiol
— amine primaire, 5) carbonyle — carbonyle, 6) phénol — amine primaire, 7) hydroxyle —
amine primaire, §) aldéhyde — amine primaire, 9) hydrogene réactif — amine primaire, 10)

hydrogéene réactif — thiol et 11) thiol — carbonyle [72].

Dans le cas des biomatériaux, 1’adsorption non spécifique de protéines et/ou
peptides devrait étre évitée, car les molécules solubles non immobilisés peuvent mener a
des réponses antagonistes entre les ligands et la MEC, provoquant la perte d’interaction

entre les cellules et la surface, le détachement cellulaire et finalement la mort cellulaire par



35
anoikis [86]. L’immobilisation d’une biomolécule a la surface d’un biomatériau via une
liaison covalente stable permet ainsi de limiter la dégradation enzymatique du ligand [87] et
d’assurer une meilleure adhésion cellulaire [88]. Par contre, il importe de mentionner que la
bioactivit¢ d’une biomolécule immobilisée varie selon plusieurs facteurs, comme par

exemple; la densité en surface, la distribution, 1’orientation et la conformation [86, 88].
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1.6 Biomolécules pour favoriser la guérison des tissus

vasculaires

Tel que mentionné plus haut, afin de favoriser une réponse biologique adéquate
autour des stent-grafts, il est essentiel d’y fixer des biomolécules qui interagissent
spécifiquement avec les cellules, par exemple les protéines de la MEC, les facteurs de
croissance, les protéoglycanes et les peptides. La section suivante vise a présenter les

biomolécules ayant un effet reconnu sur les CMLV et fibroblastes qui nous intéressent ici.

1.6.1 Médiateurs pro-adhésifs et pro-prolifératifs

Les protéines les plus souvent utilisées dans le but de stimuler 1’adhésion et la
prolifération des cellules vasculaires sont 1) les protéines adhésives, telles la fibronectine
[89], la laminine, la vitronectine et le collagéne [90] qui interagissent avec les intégrines
des cellules via des motifs d’adhésion peptidiques [62] 2) les peptides, notamment ceux de
la famille des RGD et 3) les facteurs de croissance. Ces biomolécules peuvent étre
immobilisées a la surface via plusieurs méthodes différentes dont I’adsorption directe, le
greffage par des liens covalents, I’incorporation physique dans un revétement ou encore la
création d’un revétement/hydrogel principalement composé d’une biomolécule.
L’attachement d’un ou plusieurs ligands a la surface d’un biomatériau polymérique
bioinerte permet de privilégier des réponses cellulaires spécifiques, prédictives et

contrdlées [82].

L’ajout d’un facteur de croissance a une surface bioactive peut s’avérer étre un
choix judicieux pour favoriser des interactions cellules/surface essentielles menant au
déclenchement du processus de guérison. Dans le cadre d’un revétement de SG pour le
traitement des AAA, le facteur de croissance choisi devrait favoriser la croissance cellulaire
des CMLYV et des fibroblastes, inhiber 1’apoptose et stimuler la production d’¢léments de la
MEC. Les facteurs de croissance peuvent étre imprégnés et relargués par une matrice

(comme le collageéne ou autre gel) ou peuvent étre au contraire immobilisés a la surface du
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matériau. Cette 2"%

option est particulierement intéressante puisqu’il a été démontré que
I’immobilisation des facteurs de croissance, empéche leur internalisation menant a une
activation cellulaire soutenue et un temps d’exposition plus long, tel que démontré avec

I’EGF aupres de cellules A431 [91].

Les principaux facteurs de croissance reconnus pour jouer un role dans la réparation
vasculaire sont le facteur de croissance de transformation (TGF-), le facteur de croissance
dérivé des plaquettes (PDGF), le facteur de croissance des cellules endothéliales vasculaires
(VEGF), le bFGF et I’EGF. 11 a ét¢ démontré par Mii et al que le TGF-B inhibait la
prolifération et la migration des CMLYV, et ce méme en présence d’autres facteurs de
croissance mitogéniques, tels que le PDGF, le bFGF et I’EGF [92]. Par contre, il a été
démontré¢ que TGF-B augmentait la production d’éléments de la MEC par les CMLV,
comme par exemple la production de la fibronectine [93, 94]. Le VEGF n’est pas approprié
non plus car ¢’est un facteur de croissance ayant un réle primordial dans le développement
de I’angiogeneése et de la vasculogenese, ce qui d’apres notre hypothése, pourrait favoriser
les fuites. D’autre part, tout comme le TGF-f, il a ét¢ démontré que le VEGF inhibait la
prolifération des CMLV [95]. Tel que mentionné précédemment, le bFGF est un facteur de
croissance couramment utilisé pour favoriser la croissance des cellules vasculaires, par
contre son caractére angiogénique [96] pourrait géner le développement d’une néointima
stable, par la présence de fuites sanguines via la formation de nouveaux vaisseaux et le
recrutement des cellules inflammatoires. De fagcon analogue au VEGF et bFGF, le PDGF
est connu pour favoriser 1’angiogéneése, en solution [97] et immobilisé [98]. De plus, ce
facteur de croissance contient sept résidus de lysines [99], ce qui peut influencer
grandement le rendement de son immobilisation, en utilisant des techniques faisant
intervenir les amines primaires. L’EGF est un facteur de croissance chimiotactique pour les
CMLV favorisant la prolifération cellulaire et stimulant la production d’éléments de la
MEC, dont le collagéne et la fibronectine [93]. Il a un effet mitogéne sur les CMLV [100]
mais aussi sur les fibroblastes [101]. Reynolds et al ont démontré que [’activation du
récepteur EGFR par I’EGF activait la cascade des protéines kinases extracellulaires

stimulées par des agents mitogénes (ERK) ainsi que la prolifération des CMLV [102].
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L’EGF semble donc un facteur de croissance convenable pour favoriser la croissance et
la migration des CMLV et des fibroblastes, en plus de ses propriétés anti-apoptotiques qui

sont présentées plus loin dans cette revue de littérature.

1.6.2 Médiateurs anti-apoptotiques

L’importance des mécanismes d’apoptose dans le manque de guérison autour des
stent-grafts nous a poussé a investiguer plus particulierement les biomolécules favorisant
un état de résistance a I’apoptose chez les CMLYV et les fibroblastes. Actuellement, aucune
recherche ne propose d’utiliser des revétements visant a inhiber spécifiquement le
phénotype pro-apoptotique des CMLV et fibroblastes dans le contexte des AAA. Bien qu’il
existe de nombreux travaux faisant appel a la modification de surface des biomatériaux
pour augmenter I’adhésion et la prolifération cellulaire, il n’existe que quelques études
cherchant spécifiquement a réduire 1’apoptose des cellules vasculaires. Voici quelques

exemples traitant de ce sujet en particulier.

Rask et al. ont développé un hydrogel composé de chitosane et d’un peptide dérivé
de I’angiopoiétine-1, le QHREDGS, pour augmenter la survie des cardiomyocytes apres un
infarctus du myocarde [103]. Harrison et al. ont créé des films d’acide poly(lactique-co-
glycolique) (PLGA) contenant un composé riche en oxygene, le sodium percarbonate, dans
le but de libérer de I’oxygene in situ et promouvoir la guérison des tissus [104]. Fan et al.
ont démontré que I’immobilisation de 'EGF sur un polymeére peigne de poly(méthyle
méthacrylate) et poly(éthyléne oxyde) promouvait la survie des cellules mésenchymateuses
humaines [105], tandis que Prasad et al. ont démontré qu’une matrice composée de fibrine,
fibronectine, gélatine et de VEGF promouvait la survie des cellules endothéliales humaines
[106]. Malgré le nombre limité d’études portant sur la création de surfaces favorisant la
survie cellulaire, la conception de revétements anti-apoptotiques semble une avenue

encourageante pour stimuler la guérison des tissus et diminuer les taux d’échecs.

Dans la littérature, une multitude de médiateurs anti-apoptotiques impliqués dans la

formation des plaques athérosclérotiques et la resténose ont été identifiés. Une revue de
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tous les médiateurs anti-apoptotiques, ayant été découverts a ce jour, pourrait a elle seule
faire 1’objet d’une étude compléte. Pour limiter 1’étendue de ce recueil et ainsi se concentrer
sur les facteurs les plus significatifs, une revue des médiateurs anti-apoptotiques pour les

cellules vasculaires et plus particulierement les CMLV est présentée dans cette section.

Plusieurs facteurs de croissance arborent des propriétés anti-apoptotiques envers les
cellules vasculaires. Le VEGF-B inhibe 1’apoptose des cellules endothéliales, pérycites et
CMLYV [107]. Le PDGF et le facteur de croissance insulinomimétique (IGF-1) inhibent
¢galement ’apoptose chez les CMLV [108], et ce via la voie de signalisation de la kinase
PI3K pour le IGF-1 [109]. La cytokine TGF-B1 détient un double-role en induisant
I’apoptose chez les cellules endothéliales, tout en inhibant I’apoptose des CMLV [110]. Le
facteur de cellule souche (SCF pour Stem Cell Factor) peut diminuer I’apoptose des
CMLYV, préalablement soumis a un milieu sans sérum contenant du peroxyde d’hydrogene,
en activant la voie Akt et augmentant la concentration de Bcl-2, inhibant ainsi le largage du
cytochrome-c via les mitochondries [111]. De plus, il a ét¢ démontré que 1’activation du
récepteur cellulaire EGFR par ’EGF chez les CMLV provoque des modifications post-
traductionnelles de la protéine Bas (famille des protéines Bcl-2), aprés une induction de
I’apoptose par I’inhibition des protéasomes, engendrant ainsi des signaux anti-apoptotiques

[112].

L’apoptose des CMLV, soumis a un milieu sans sérum, peut également étre inhibée
par I’apeline, un peptide, et I’acide 15-hydroxyéicosatétraénoique, un dérivé métabolique
de l’acide arachidonique, par les voies de ERK/Akt [113] et PI3K/Akt respectivement
[114]. Pour les cellules endothéliales plusieurs composés dont des dérivés cholestérols
[115], ’humanine [116], ainsi que la combinaison des vitamines C et E, et la N-
acétylcystéine, un antioxydant, [117] ont démontré des propriétés anti-apoptotiques. Le
PR39, un peptide présent dans le processus de guérison, inhibe I’apoptose des cellules
endothéliales soumis a un environnement hypoxique, par une augmentation de I’expression

de I’inhibiteur de 1’apoptose IAP-2 [118]
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Puisque nous cherchons a favoriser la croissance d’un tissu autour du SG, pour

promouvoir un joint hémostatique avec la paroi de I’anévrisme. Il est intéressant de
s’inspirer des mécanismes de réparation vasculaire et de formation de néointima. La
formation d’une néointima a ét¢ documentée dans plusieurs cas de remodelages vasculaires
pathologiques, comme I’athérosclérose. Il est présumé qu’une altération de 1’endothélium
est un élément précurseur du développement des plaques athérosclérotiques et de
I’accumulation des CMLV [119], en raison de la présence de médiateurs anti-apoptotiques.
L’altération de 1’endothélium peut étre initiée par plusieurs facteurs dont la présence de
radicaux libres ou d’infections et provoque 1’apoptose des cellules endothéliales. Dans ce
cadre, le groupe du D' MJ Hébert a démontré que les cellules endothéliales apoptotiques
libéraient des médiateurs paracrines inhibant 1'apoptose des CMLV humaines et de rats
(voir Figure 8), fibroblastes et cellules mésenchymateuses. Parmi ces médiateurs, un
fragment c-terminal du domaine V du perlecan, contenant des motifs de la laminine G
(LG3), ainsi qu’un site d’ancrage de la CS ont été identifiés [120-122]. Plus
spécifiquement, ils ont démontré que la CS en solution développait un état de résistance a
I’apoptose chez les CMLV (voir détails plus loin). Des travaux récents de Soulez et al. ont
¢galement permis d’identifier ’EGF parmi les médiateurs paracrines libérés par les cellules
endothéliales apoptotiques [122]. IlIs ont aussi démontré que I’ajout de LG3 au EGF
augmentait la résistance a I’apoptose des cellules mésenchymateuses humaines, en
amplifiant la phosphorylation ERK 1/2. Ces travaux ont permis d’identifier le potentiel de
la CS et de ’EGF, comme médiateur de la réparation vasculaire, et sont a la base des
travaux de recherche présentés dans cet ouvrage. Leur structure et fonction respectives sont

donc décrites dans les prochains paragraphes.
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Figure 8: Libération de médiateurs anti-apoptotiques pour les CMLV par les cellules

endothéliales apoptotiques [121]

1.6.3 Chondroitine sulfate

La chondroitine-4-sulfate (CS) est I’'un des glycosaminoglycanes (GAG) du tissu
conjonctif le plus abondant du corps humain. Ceci lui confeére donc une particularité de
biocompatibilité trés importante. Son colit de production relativement faible lui donne un
avantage supplémentaire. La CS est un mucopolysaccharide linéaire qui est constitué
d’unités disaccharidiques répétitives reliées par un lien f 1-3; I’acide D-glucoronique et le
D-galactosamine (voir structure au Tableau 2). La CS est sulfatée a la position C-4 de la
galactosamine [123, 124] et elle chargée négativement, malgré la présence de contre-ions

positifs [125].
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1.6.3.1 Protéoglycanes composés de CS

A D’état naturel, la CS est ancrée aux protéoglycanes. Les protéoglycanes sont des
glycoprotéines composés d’une ou plusieurs chaines de GAG sulfatés, telle que la CS, et
d’une variété d’oligosaccharides liés de fagcon covalente a une protéine. Les protéoglycanes
ont plusieurs rdles dans les tissus, dont 1’organisation et le fonctionnement de la MEC, les
interactions cellules / MEC et la régulation des mécanismes cellulaires, comme la
différenciation, la migration et la division cellulaire. La synthése des chaines de GAG,
comme la CS, est contrdlée par Dactivit¢ d’un groupe de glycotransférases et

sulfotransférases, qui sont des enzymes produits par 1’appareil de Golgi [126].

Essentiellement, la CS dans est localisée les hyalectines (e.g. aggrécane, versicane,
neurocane et brevicane) et dans les petits protéoglycanes riches en leucines (« Small
leucine-rich proteoglycans », e.g. décorine et biglycane). Le role de ’aggrécane est de
maintenir [’hydratation des tissus, en attirant et liant des molécules d’eau par la densité
¢levée de ses groupements négatifs. La versicane contient moins de CS que ’aggrécane,
mais posséde un rdle similaire. La versicane interagit avec plusieurs macromolécules
extracellulaires, ainsi que des récepteurs surfaciques cellulaires, et serait donc impliquée
dans I’organisation de la MEC, la régulation de la prolifération et la migration cellulaires.
La décorine joue également un rdle dans la régulation de la prolifération cellulaire en
interagissant directement avec les cellules et les facteurs de croissance, comme le TGF-f.
La décorine peut également se lier au récepteur de I’EGF, modulant ainsi les mécanismes
cellulaires reliés a I’activation du EGFR [126]. La CS peut ¢galement se retrouver dans les
protéoglycanes de la membrane basale (i.e. perlecan et bamacan), ainsi que dans des

protéoglycanes cellulaires, comme le syndecan et le NG2-melanoma et le CD44 [127].

1.6.3.2 Réle de la CS dans le développement de ’athérosclérose

La versicane, le biglycan et la décorine sont des protéoglycanes présents dans la
paroi normale aortique, qui s’accumulent lors du développement des plaques

athérosclérotiques. La versicane, particuliérement, joue un rdle important dans la rétention
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et ’accumulation lipidique. L’accumulation des protéoglycanes comme la versicane, le
biglycan et la décorine dans les plaques athérosclérotiques est déclenchée par une multitude
de facteurs de croissance et de cytokines, tels le TGF-3, le PDGF, ’EGF, le bFGF et I’IL-
1B, qui sont relachés par les cellules inflammatoires et qui ont, pour la plupart, un effet

mitogénique sur les cellules musculaires lisses artérielles.

La présence de versicane et d’une accumulation d’agrégats d’hyaluronane permet de
créer un « manteau » viscoélastique autour des cellules. Dans les AAA, une diminution
marquée de la versicane a été observée, ce qui influencerait les propriétés viscoélastiques et
la compressibilité de la paroi aortique et provoquerait la déformation et la dilatation de la
paroi lors de 1’évolution de la pathophysiologie. Les protéoglycanes contenant de la CS
sont en quelque sorte des régulateurs de la distribution des éléments de la MEC, mais aussi

des propriétés mécaniques de la paroi aortique [127].

1.6.3.3 Effet de 1a CS en solution

Plus tot dans ce texte, il a été établi que les AAA étaient caractérisées par un
environnement pro-apoptotique appauvri d’éléments de la MEC, dont les
glycosaminoglycanes comme la CS. Cette derniere comporte plusieurs propriétés pouvant
étre bénéfiques dans la guérison des tissus vasculaires aprés une réparation endovasculaire.
Les recherches effectuées par le groupe du D MJ Hébert ont démontré que la CS en
solution était un médiateur efficace pour la résistance a 1’apoptose des CMLV de rat et
humaines, ainsi que des fibroblastes [120, 121]. L’ajout de la CS dans un milieu sans sérum
amplifiait la phosphorylation ERK 1/2, engendrant ainsi I’augmentation de la protéine anti-
apoptotique Bcl-xL et le développement d’un état de résistance a ’apoptose chez les
CMLV [121]. Pour les fibroblastes, I’ajout de la CS activait la voie de signalisation PI3K,
empéchant ainsi la régulation a la hausse de Bim-EL, une protéine pro-apoptotique de la
famille Bcl-2, et générant I’augmentation de la protéine anti-apoptotique Bcl-xL [120].

Chez les CMLYV de rat, les CMLV humaines et les fibroblastes, la présence de la CS, a une
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concentration de 125 ug/ml, diminuait significativement le taux d’apoptose apres 24

heures en milieu sans sérum.

En plus d’induire la résistance a I’apoptose des CMLV et des fibroblastes, le groupe
du D' MJ Hébert a démontré que la CS influengait la capacité de différencier les
fibroblastes en myofibroblastes (i.e. différenciation myofibroblastique), tel que caractérisé
par I’apparition de myofilaments d’actine, par immunofluorescence et analyse Western (o-

SMA pour alpha smooth muscle actin) [120].

Lors d’expériences réalisées dans nos laboratoires, nous avons également effectué
quelques tests in vitro chez les CMLV en présence de CS en solution, pour évaluer la
résistance a 1’apoptose apreés 8 et 24 heures en milieu sans sérum (Figure 9). Ce test
démontre bel et bien que la CS permet de diminuer le taux d’apoptose, a partir d’une

concentration de 125 ug/ml, et ce dés 8 heures d’incubation.

Variation du pourcentage de cellules apoptotiques en surface en fonction des
conditions de culture pour 8 et 24h d'apoptose
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Figure 9: Apoptose des CMLV en présence de CS en solution dans un milieu normal (N)
ou sans sérum (SS) (* et ** p < 0.05 par rapport au milieu sans sérum a 8h et 24h

respectivement)
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1.6.3.4 Biomatériaux a base de CS

La CS étant une molécule trés hydrosoluble, sa réticulation est donc indispensable
afin de limiter ou empécher sa libération en solution aqueuse. De plus, ce
glycosaminoglycane contient peu de groupements fonctionnels réactifs limitant ainsi sa
réticulation par des techniques traditionnelles, tels le glutaraldéhyde ou encore
I’épichlorhydrine, qui interagissent plutot avec des groupements amines, un groupement
peu réactif chez la CS. Ceci peut expliquer pourquoi plusieurs études ont démontré que la
CS peut étre fonctionnalisée, notamment par une substitution méthacrylate [128],
aldhéhyde [129] ou diamine [130] avant d’étre utilisée comme hydrogels, adhésifs, films,
etc. Par contre, la fonctionnalisation d’une molécule bioactive, comme la CS, peut
influencer sa capacité d’interactions avec les cellules, et ainsi modifier le comportement

cellulaire qui était préalablement recherché.

Dans la littérature, plusieurs applications de la CS ont été réalisées dans le domaine
des biomatériaux, et surtout dans 1’axe des cartilages. Pour nommer quelques applications,
Rammelt et al. ont observé qu’un revétement de CS et de collagéne de type I déposé sur des
prothéses de titane favorisait le remodelage osseux autour des implants orthopédiques
[131]. Li et al. ont démontré qu’un hydrogel de CS créé aprés photopolymérisation de la CS
pré-fonctionnalisée par des groupements méthacrylates maintenait la viabilité des
chondrocytes [132]. Il a également été constaté par van Susante et al. qu’une matrice de CS
et collagéne de type I réticulée par un carbodiimide soluble favorisait la prolifération des
chondrocytes ainsi que la rétention de protéoglycanes [133]. Reyes et al. ont révélé que la
CS fonctionnalisée par des groupements aldéhydes pouvait étre utilisée comme adhésif
favorisant le scellement d’incisions de la cornée [134]. Gilbert et al. ont démontré qu’un
hydrogel de CS et de poly(éthyléne glycol) pouvait accélérer la guérison des tissus 1ésés
dans la muqueuse du sinus maxillaire [135]. Il a également été observé par Mi et al. que la
CS, dans une matrice de chitosane, pouvait étre utilisée pour adsorber le bFGF et ainsi
favoriser la prolifération des fibroblastes humaines et de ce fait méme influencer la

réparation des tissus [136]. Dans le domaine vasculaire, Liu et al. ont démontré qu’un
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systtme couche par couche de CS et collagéne pouvait augmenter ’adhésion, la
croissance et la viabilité des cellules endothéliales humaines [137]. En revanche, dans un
article portant sur les réponses cellulaires des cellules vasculaires par rapport aux
polysaccharides, Chupa et al. ont démontré¢ que la CS complexée au chitosane inhibait la

prolifération cellulaire dii a une mauvaise adhésion [138].

Hypothése #3 : Sachant que la CS est impliquée dans le processus de guérison

des tissus [139, 140], la présence de CS pourrait favoriser ’incorporation du SG a la
suite d’un traitement endovasculaire, en stimulant la réparation vasculaire. Ainsi, la
création d’un revétement a base de CS pourrait induire un état de résistance a
I’apoptose des CMLYV et favoriser, avec I’ajout d’autres biomolécules, comme ’EGF,

la croissance des CMLYV a la surface du PET et ePTFE.

1.6.4 Facteur de croissance de I’épiderme

L’EGF est un polypeptide de 6.4 kDa composé de 53 acides aminés (voir Figure 10). Le
précurseur de I’EGF contient environ 1200 acides aminés [141], dont 9 sous-unités
analogue a I’EGF situées dans le domaine extracellulaire. Il contient également un domaine
trans-membranaire hydrophobe et un domaine cytoplasmique [142]. L’EGF est composé de
trois ponts disulfures (Cys6-Cys20, Cys14-Cys31 et Cys33-Cys42), ce qui augmente sa
stabilité, de feuillets B et plusieurs liaisons hydrogenes (Val19-Asn32, Met21-Ala30, Ile23-
Lys28, Val34-Tyr37 et 1le38-Tyr44). Il fait partie de la famille de ’EGF comprenant en
autre; 1) le TGFa, 2) le facteur de croissance analogue au facteur de croissance de
I’épiderme 1i¢ a I’héparine (HB-EGF), 3) I’amphiréguline, 4) I’épiréguline et 5) 1’épigeéne
[142].
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Figure 10: Structure de I'EGF humain

1.6.4.1 Récepteur de ’EGF

La nature hydrophile de I’EGF empéche son internalisation par la membrane
plasmique qui est hydrophobe. La communication entre ’EGF et la cellule est donc assurée
par DPactivation du récepteur de ’EGF (EGFR). Les acides aminés impliqués dans
I’interaction ligand-récepteur sont les suivants : Arg4l, Ile-23, les résidus hydrophobes du
feuillet B (acides aminés 19 a 31) [143]. Le EGFR est un récepteur de la famille des
tyrosines kinases et comporte donc une portion intracellulaire et extracellulaire. Il est
composé¢ d’une chaine polypeptidique de 1186 acides aminés (621 acides aminés
extracellulaires, 23 acides aminés trans-membranaires et 542 acides aminés situés dans le
domaine cytoplasmique) [142]. Il existe quatre récepteurs de I’EGF [142] : 1) ErbB1 (aussi
appelé EGFR, HER1), 2) ErbB2 (aussi appel¢ HER2, p185 ou neu), 3) EfbB3 (aussi appelé
HER3 ou p160) et 4) ErbB4 (aussi appelé HER4).

L’EGF active seulement ErbB1 et non les trois autres récepteurs. Pour permettre
I’activation du EGFR, une dimérisation de deux EGFR, ainsi que la liaison du ligand

(’EGF) aux deux EGFR doivent avoir lieu (Figure 11). Dans la littérature, plusieurs types
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de liaisons récepteur-ligand ont ét¢ identifiés entre EGF et EGFR faisant intervenir soit
une homodimérisation ou hétérodimérisation du EGFR et des ordres de liaisons récepteur-
ligand différentes. Dans une revue de littérature, Dreux et al. ont identifié plusieurs types de
liaisons entre EGF-EGFR précédemment publiés, les plus courantes sont 1) la liaison d’un
premier complexe EGF-EGFR a un deuxiéme complexe EGF-EGFR, 2) la liaison d’un
complexe EGF-EGFR a un second récepteur EGFR et ensuite un EGF et 3) la création d’un
dimere inactif composé de deux EGFR et activation par la liaison des ligands en modifiant
la conformation du domaine transmembranaire [142]. La liaison EGF-EGFR permet de
stabiliser le domaine cytoplasmique du dimeére EGFR pour ensuite activer le domaine

kinase et finalement permettre I’autophosphorylation du récepteur.

S
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Figure 11: Activation et dimérisation du EGFR [142]

1.6.4.2 Fonctions de PEGF

Tel que discuté ci-dessus, ’EGF est un facteur de croissance chimiotactique et
mitogéne pour les CMLV [100] mais aussi pour les fibroblastes [101]. De plus, I’EGF
semble stimuler les voies de signalisation menant a un état de résistance a 1’apoptose. Dans
un article de synthése, Henson et al. ont révélé que ’activation des récepteurs de I’EGF
mene a I’activation de trois voies de signalisation différentes (PI3K/AKT, RAS/ERK et
JAK/STAT) qui elles provoquent la stimulation de protéines anti-apoptotiques (Famille
Bcl-2, IAP, CREB, mTOR, NF«kB et HIF-1a) et I’inhibition de protéines pro-apoptotiques
(BAD, Caspase 9 et FOXO) [144]. La Figure 12 illustre la double-signalisation inhibant les
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protéines pro-apoptotiques (noires) et activant les protéines anti-apoptotiques (blanches),

aprés I’activation de EGFR des deux voies de I’apoptose, extrinséque et intrinseque [144].

Death
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Stimuli
(Intrinsic
pathway)

Figure 12: Phénomeéne d'excitation croisée entre l'activation et I’inhibition de 1’apoptose

apres l'activation du EGFR [144]

Avant de choisir ’EGF pour un revétement bioactif, nous avons effectué¢ quelques
tests in vitro, pour vérifier le potentiel anti-apoptotique de I’EGF humain en solution sur les

CMLYV et un potentiel effet additif ou synergique avec la CS.

L’apoptose de CLMV a été induite lors d’incubation de 24 heures dans un milieu
sans sérum (Figure 13). Selon ces résultats, ’EGF semble inhiber 1’apoptose, et ce pour des
concentrations aussi minimes que 0,1 ng/ml. A partir de ce graphique, on observe que la
résistance a I’apoptose chez les CMLV s’intensifie avec la concentration d’EGF, jusqu’a
I’obtention d’un plateau aux alentours de 10 ng/ml. Suite a ces résultats, nous avons évalué

I’effet combiné de I’EGF et de la CS en solution sur la résistance a I’apoptose des CMLV
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(Figure 14), ainsi que la déplétion cellulaire (Erreur ! Source du renvoi introuvable.),
en présence de milieu sans sérum. Tout comme pour les résultats présentés a la Figure 9 et
la Figure 13, le taux d’apoptose a significativement diminué, en présence de CS et d’EGF
individuellement, par rapport au controle négatif, le milieu sans sérum seul. L’ajout des
deux molécules a la fois ne présente pas des résultats significativement différents de la CS
ou ’EGF seuls en solution. Il ne semble donc pas avoir d’effet synergique ou additif de
I’EGF et la CS sur la résistance a 1’apoptose.

Variation du pourcentage de cellules apoptotiques en surface en fonction des
conditions de culture pour 24h d'apoptose

*

*

% de cellules apoptotiques en surface
N
*
%
-+

Milieu N Milieu SS SS+EGF 0,1 SS+EGF 1 SS+EGF 10  SS+EGF 100
Conditions : [EGF] en ng/ml

Figure 13: Apoptose des CMLV en présence d’EGF en solution dans un milieu normal (N)

ou sans sérum (SS) (* p < 0.05 par rapport au milieu sans sérum)
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Variation du pourcentage de cellules apoptotiques en surface en fonction des
conditions de culture pour 24h d'apoptose
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Figure 14: Apoptose des CMLV en présence de CS et d’EGF en solution dans un milieu

normal (N) ou sans sérum (SS) (* p < 0.05 par rapport au milieu sans sérum)

Pour ce qui est de la déplétion cellulaire, le nombre de cellules résiduelles apres une
période d’incubation en milieu sans sérum (SS) a été comparé au nombre de cellules
présentes en milieu normal avec sérum (N), et ce pour chaque condition. Tel qu’illustré a la
Erreur ! Source du renvoi introuvable., I’ajout de la CS a diminu¢ significativement la
éplétion cellulaire par rapport au milieu sans sérum seul. L’EGF en solution permet de
réduire davantage la déplétion cellulaire, par rapport au milieu sans sérum (p = 0.002). La
combinaison de la CS et ’EGF en solution semble diminuer davantage la déplétion
cellulaire, par rapport au milieu sans sérum (p < 0.005 pour 10 et 100 ng/ml d’EGF) et par
rapport au milieu sans sérum avec la CS (p = 0.057 et p = 0.009 pour 10 et 100 ng/ml
d’EGF respectivement). Donc, malgré le fait que le taux d’apoptose en surface ne varie pas
significativement entre la CS, I’EGF et la CS+EGF en solution, la déplétion cellulaire en
présence des deux molécules tend a diminuer comparativement aux molécules
individuellement. Le milieu sans sérum est connu pour arréter le cycle de croissance des
cellules dans la phase GO/G1. De ce fait, les travaux de recherche effectués dans les

laboratoires du D' MJ Hébert avaient démontré que les CMLV exposées au mélange de
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médiateurs relachés par les cellules endothéliales apoptotiques, dans un milieu sans
sérum, semblaient maintenir un état pro-prolifératif, par 1’absence d’arrét en phase sous-GO
et GO/G1, prévenant ainsi I’apoptose et 1’arrét de cycle de croissance en phase G1 [121].
Ces résultats, combinés aux résultats présentés a la Figure 15, nous laissent croire que
I’EGF en solution inhiberait I’arrét du cycle de croissance, engendré par le milieu sans

sérum, et pourrait par le fait méme maintenir une certaine prolifération cellulaire.

Variation du pourcentage de la déplétion cellulaire en fonction des conditions de
culture pour 24h d'apoptose
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Figure 15: Déplétion des CMLV en présence de CS et d’EGF en solution dans un milieu

normal (N) ou sans sérum (SS) (* p < 0.05 par rapport au milieu sans sérum)

1.6.4.3 Immobilisation d’EGF sur les biomatériaux

Plusieurs études de natures différentes ont démontré qu’il était possible
d’immobiliser I’EGF a un biomatériau tout en maintenant sa bioactivité. L’EGF peut étre
greffé¢ de facon covalente, notamment via les amines de ’EGF [91], par I'intermédiaire
d’une étiquette histidine [145] ou de fagon orientée avec I’utilisation d’un systéme coiled-
coil [146]. Le désavantage principal de I’immobilisation des facteurs de croissance par une
conjugaison au groupement amine de la lysine est la création de surfaces hétérogenes
provoquant des conformations et des activités fonctionnelles variables [147], malgré le fait

que son efficacité ait ét¢ démontré dans plusieurs études [91, 148, 149].
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Hypothése #4 : L’ajout de PEGF au revétement pourrait permettre une

croissance des CMLYV. En plus des propriétés pro-prolifératives de I’EGF, sa capacité
d’influencer la migration et d’inhiber ’apoptose des cellules vasculaires pourraient
étre bénéfique dans le contexte d’une guérison des tissus vasculaires. La création d’un
revétement combinant la CS et PEGF, sur des surfaces polymériques comme le PET
ou le ePTFE, pourrait donc favoriser la croissance cellulaire tout en inhibant
I’apoptose autour des SG, assurant ainsi la fixation de la prothése et la durabilité

d’EVAR a long-terme.



54

Chapitre 2: Objectifs du projet

Essentiellement, ce projet repose sur 1I’hypothése que les complications suivant
EVAR sont liées a un manque d’incorporation des endoprothéses dans la paroi vasculaire
causée notamment par un déficit de la formation néointimale. L.’objectif a long terme de ce
projet consiste a développer un SG bioactif intégrant des polymeéres synthétiques ou
naturels et des médiateurs connus, qui influencent la résistance a 1’apoptose, ainsi que la
migration, la prolifération et la différenciation des CMLV et/ou des fibroblastes dans le but

d'améliorer la guérison des tissus vasculaires autour des SG.

La CS possede un rdle central dans le processus de la réparation vasculaire. Il a été
démontré que la CS en solution avait un effet direct sur la résistance a 1’apoptose des
CMLV et des fibroblastes, par 1’activation de la voie de phosphorylation ERK 1/2. Il a
¢galement été révélé que la CS influencait la différenciation myofibroblastique. Ces
propriétés spécifiques conferent a la CS un potentiel fort intéressant dans le cadre de la
réparation des anévrismes par le biais des SG, car elle pourrait favoriser la guérison des
tissus aortiques en contrecarrant les caractéristiques pathophysiologiques des anévrismes
pour ainsi diminuer les complications, comme les fuites sanguines et la migration des SG.
Nous voulons donc stimuler la croissance des cellules vasculaires autour de I’'implant et

déclencher le processus de guérison des tissus.

L’objectif général de ce projet consiste donc a créer un revétement bioactif intégrant
la CS pour combattre I’environnement pro-apoptotique des AAA. Plus spécifiquement,
nous cherchons a 1) créer un revétement a base de CS permettant une bonne adhésion des
CMLYV 2) démontrer le potentiel anti-apoptotique de la CS immobilisée en surface par sa
capacité d’induire in vitro un état de résistance a 1’apoptose des CMLV, en optimisant, si
nécessaire, les propriétés biologiques du revétement, telles la migration et la croissance
cellulaire, par I’ajout de facteurs de croissance pro-prolifératifs ou d’autres molécules
bioactives, comme I’EGF et 3) transférer le revétement sur des surfaces représentatives des

SG, comme le PET.
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Chapitre 3: Revétement de chondroitine sulfate et

collagéne (Article 1)

3.1 Présentation de I’article

}/';, Macromolecular
S54p Bloscience

Ce chapitre présente 1’article intitulé « Chondroitin-4-
Sulfate: A Bioactive Macromolecule to Foster Vascular
Healing around Stent-Grafts after Endovascular Aneurysm
Repair » qui a été publi¢ dans Macromolecular Bioscience

(Volume 7, numéro 5, pp. 746-752) [150].

De récents développements dans le domaine de la biologie moléculaire, plus
particulicrement sur le remodelage vasculaire, ont démontré que la CS en solution
déclenchait des mécanismes cellulaires impliqués dans la réparation vasculaire. Suite a ces
résultats trés encourageants, nous nous sommes penchés sur la création d’un revétement a
base de CS dans le but de vérifier si les propriétés de la CS pouvaient étre maintenues apres
son immobilisation. Afin d’exploiter les propriétés de la CS, tout en inhibant son caractére
anti-adhésif, un premier revétement a base de CS et de collagéne de type I a été congu. Le
collagene a été ajouté a la CS pour améliorer a la fois les propriétés mécaniques du
revétement, ainsi que 1’adhésion cellulaire. Le revétement de CS et collagéne a été créé par
I’entremise d’une réticulation a [D’aide de deux réactifs, soit le 1-ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)-carbodiimide hydrochloride (EDC) et n-hydroxysuccinimide (NHS),

fixant le collagéne et la CS par des liaisons covalentes de type amide [133].

Les tests de viabilité cellulaire ont permis de conclure que le revétement de
collagene et CS semblait augmenter la viabilit¢ des CMLV de rat, méme apres
I’immobilisation de la CS. De plus, une augmentation de I’adhésion des CMLV sur le
revétement a été observée, en comparant aux films de PET vierge. Par contre, I’ajout de la
CS dans le revétement semblait tout de méme diminuer 1’adhésion des CMLV par rapport

au revétement de collagene seul.
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3.2.1 Abstract

Deficient healing after endovascular aneurysm repair with a stent-graft is thought to
be related to pro-apoptotic environment in abdominal aortic aneurysms and inertness of
graft materials. We developed a bioactive coating containing chondroitin-4-sulfate and
assessed its potential to improve cell adhesion, viability and resistance to apoptosis on PET
surfaces. Coatings of collagen type I and CS were prepared and characterized by DMMB,
FT-IR, DSC, SEM and contact angle goniometry. Preliminary cell culture experiments with
vascular smooth muscle cells showed increased adhesion and viability in serum-free

medium on CS-coated surfaces compared to control PET films.

3.2.2 Keywords

Biomaterials; chondroitin-4-sulfate; coatings; stent-graft; vascular repair



58

3.2.3 Introduction

Poly(ethylene terephthalate) (PET, Dacron) and expanded poly(tetrafluoroethylene)
(ePTFE) grafts have been used extensively over the years in vascular repair. These
materials have good mechanical properties, are quite inert and exhibit low thrombogenicity
[151-153]. This might be favorable to avoid thrombotic occlusion or stenosis in small-
diameter artificial vessels. However, when tissue healing is critical to the success of the
treatment, such as endovascular aneurysm repair (EVAR), the relative inertness of PET and
ePTFE might be problematical. Abdominal aortic aneurysms (AAA) are characterized by a
permanent dilatation of the aortic wall which can eventually lead to rupture of the aorta and
cause death. EVAR is a minimally invasive treatment in which a stent-graft (SG) is inserted
via femoral artery access under fluoroscopic guidance and deployed at the site of the
aneurysm to exclude it from blood flow and prevent further enlargement or aneurysm
rupture. A SG is a tubular device composed of a polymeric graft (PET or ePTFE) supported
by a metallic structure or stent. Treatment of AAA with EVAR is a promising alternative to
open surgery but is compromised by complications such as device migration and
endoleakage. Migration is related to insufficient fixation of the implant to the vessel wall
and affects 3—8% of patients [154-156]. Persistence of blood flow into the aneurysm after
stent grafting, or endoleak, affects 20% of patients [157, 158]. Previous work has shown
that these complications might be related to deficient healing around the SG, which
compromises its biological incorporation and fixation. Analysis of SGs retrieved from
patients at surgical conversion or autopsy showed poor or no organization of the blood clot
formed between the SG and the aneurysmal wall and on SG lumen, even several years after
implantation [56, 57, 159]. Activation of repair pathways after vascular injury usually
induces thrombus organization with fibroblasts, myofibroblasts and vascular smooth
muscle cells (VSMC) invasion as well as extracellular matrix (ECM) deposition. In
coronary stents, these mechanisms can lead to excessive fibrous tissue formation restricting
the vessel lumen (neointimal hyperplasia). In contrast, thrombus organization is insufficient

after EVAR, even at the neck of the aneurysm where the SG and vessel wall are in direct
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contact. Despite the fact that this problem is well known, very few efforts have been

made to date to increase healing around SGs [64, 68].

AAA are associated with an important VSMC depletion within the vessel wall
which leads to the weakening and progressive dilatation of the aortic wall [160-162]. A
large body of evidence shows that a sustained increase in apoptosis, a programmed form of
cell death, plays a central role in this depletion [25, 27]. Moreover, cell apoptosis is likely
to increase after EVAR since the implant excludes the aneurysm from blood flow, therefore
limiting cell access to nutriments and oxygen. To promote tissue growth on the surface of
the SG and thus improve SG incorporation, the biomaterial should promote not only the
adhesion and proliferation of VSMC and fibroblasts but also the development of a state of
resistance to apoptosis [163-166]. Conventional graft materials such as ePTFE and PET
either favor anoikis (programmed cell death induced by loss of cell-matrix interactions) or
fail to activate integrin-dependent survival signals [63]. They may thus prevent the
accumulation of VSMC and fibroblasts/myofibroblasts in this pro-apoptotic environment
and contribute further to an insufficient healing process around the SG. We recently
showed that VSMC are significantly less resistant to apoptosis once adhered on PET
compared to other biomaterials such as polystyrene culture plates (PCP) [65]. Our general
aim consists in creating bioactive coatings activating specific cell-surface interactions with
vascular cells implicated in the healing process, and thus enhancing their adhesion,

proliferation, migration and resistance to apoptosis around SGs.

Recent work done by our group demonstrated that chondroitin sulfate (CS) (Figure
16), a major component of the ECM, triggers several key mechanisms implicated in
vascular repair. This polysaccharide was identified amongst mediators released by
apoptotic endothelial cells [121]. CS was shown to trigger myofibroblast differentiation26
and resistance to apoptosis in fibroblasts and VSMC [120, 121]. CS in solution activates a
molecular pattern of apoptosis inhibition characterized by increased gene and protein levels
of the anti-apoptotic mediator Bcl-xL [121]. This newly identified mediator offers a new

opportunity to counterbalance the pro-apoptotic environment present after EVAR and



60
generate a fibroproliferative reaction at the abluminal surface of the SG. Here we report
the development of a coating incorporating CS, as well as preliminary data concerning its
bioactivity in vitro. Due to its high water solubility, CS crosslinking is required to create a
stable coating. Since crosslinked pure CS gels exhibit high hydrophilicity, important
swelling and poor mechanical properties, CS was combined to collagen type I which is
more mechanically resistant and displays better cell adhesion and proliferation properties

[167].

NHCOCH,

Figure 16: Structure of CS, a polysaccharide containing two alternating units D-GIcA and

D-GalNac
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3.2.4 Experimental Part

3.2.4.1 Materials

PET films were obtained from DuPont Teijin Films (Hopewell, VA, USA).
Insoluble type I collagen from bovine Achilles tendon, 1-ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)carbodiimide =~ (EDC), = N-hydroxysuccinimide = (NHS),  2-
morpholinoethanesulfonic acid (MES), and 3-(4,5-dimethyl-2-thiazolyl)-2.5-diphenyl-2H
tetrazolium bromide (MTT) were purchased from Sigma-Aldrich Canada Ltd. (Oakville,
ON, Canada) and CS was obtained from Calbiochem (San Diego, CA, USA).

For cell culture experiments, A7RS5 cells, a clonal smooth muscle cell line from rat
embryonic thoracic aorta (ATCC, Manassas, VA), were cultured in Dulbecco's modified
Eagle's medium/Nutrient mixture F-12 Ham's medium (DMEM/F12; Gibco BRL,
Invitrogen, Grand Island, NY, USA) supplemented with 5% fetal bovine serum (FBS;
Medicorp, Montréal, QC, Canada) and 0.1% penicillin-streptomycin (Gibco BRL). RPMI
medium (Gibco BRL) was used for cell culture experiments in serum-free conditions
(serum starvation, SS). PCPs were purchased from Costar® (Corning Life Sciences, Acton,

MA, USA)

3.2.4.2 Preparation of Coatings

Coating preparation was done on PET films to reproduce the expected interaction
between the coating and the material of the SG. CS was combined with collagen type I
which plays an essential role in adhesion as well as proliferation and migration of VSMC
[167]. CS can be covalently attached to collagen via amide bonds (Figure 17). CS and
insoluble type I collagen were crosslinked with EDC and NHS according to the protocol of
Pieper et al [168]. Briefly, 400 mg of insoluble type I collagen was swollen overnight at
4 °Cin 25 mL of 0.5 m acetic acid solution at a pH of 2.5. After the addition of 25 mL of

ice-cold water, the slurry was homogenized at 4 °C using a PowerMax* AHS 200
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homogenizer (VWR International), then filtered through a 70 um gauge nylon filter and
spread on PET films. The dried collagen was incubated for 30 min in 40 vol.-% ethanol
containing 50 x 10—3m MES at room temperature. The collagen was then crosslinked for

4 h in 40 vol.-% ethanol containing 50 x 10-3m MES, 33 x 10-3m EDC and
6 x 10—3m NHS with or without 2.75% w/v CS to create collagen-CS (CSC) and collagen

(CC) coatings, respectively. The crosslinking reaction was stopped by washing the coatings
twice for 1 h with 0.1 m Na,HPOj,, which leads to hydrolysis of residual EDC intermediates
and carboxylic groups. To eliminate any residual product the coatings were successively
rinsed with 1 m NaCl for 2 h, 2 m NaCl for 24 h and distilled water. EDC enables the
covalent coupling of CS to collagen via amide bonds, whilst NHS increases EDC-mediated
reaction efficiency by stabilizing the o-acylisourea amine-reactive intermediate [169]. The
use of EDC is advantageous giving that it does not remain in the coating. It also creates
water soluble intermediates that can be easily washed away [170]. EDC-crosslinked

collagen has already been shown to be biocompatible.
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Figure 17: Crosslinking of collagen and CS with EDC/NHS. EDC covalently attaches CS

to collagen via amide bonds and NHS stabilizes the o-acylisourea amine-reactive

intermediates
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3.2.4.3 Characterization of Coatings

CS quantification of CSC coatings was done by dimethylmethylene blue (DMMB)
assay [171]. It is based on the metachromatic shift in absorption which occurs when the dye
is complexed with sulfated glycosaminoglycans. Briefly, each sample was mixed with
20 x 10”°m sodium phosphate buffer (pH = 6.8) containing 300 pug papain, I x 10”°m
EDTA and 2 x 107°m dithiothreitol, and incubated for 60 min in an oil-bath regulated at
60 °C. Papain was used to digest the interfering proteins. The volume of the sample was
completed to 5 mL with 50 x 107m Tris/HCI (pH = 8.0) containing 12.5 x 107°m
iodoacetic acid. 100 pL of each sample was mixed with 2.5 mL of DMMB color reagent
containing 38.5 X 10”°m  1,9-dimethylmethylene blue, 40.5 x 10°m glycine,
40.5 x 10”°m sodium chloride and 9.5 x 107 °m HCI. The absorbencies were immediately
read at 525 nm with a Varian Cary 300 Bio UV-vis spectrophotometer. To maintain the
linearity of the response each sample contained not more than 5 pg of CS [171]. CS

quantification of each sample was compared to a calibration curve obtained using standard

solutions containing up to 5 ug of CS. Each measurement was performed in triplicates.

Fourier-transform infrared (FT-IR) spectroscopy of coatings was carried out with a
Digilab FTS-3100 Excalibur Series spectrometer by transmission through NaCl tablets as
the sum of 64 accumulations with 4 cm™ resolution. Spectra of CC and CSC coatings were
calculated after subtraction of a background spectrum made with the uncoated NaCl tablet.

The sampling depth was considered similar in both coatings.

Thermal properties of coatings were determined by calorimetric measurements

performed using DSC (Q-1000 TA Instrument). The samples were heated in a nitrogen
atmosphere at a rate of 10 °C - min ' from 40 to 140 °C. The denaturation temperature

(TD) was determined as the onset point of the endothermic peak of the DSC profiles.
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Surface wettability of coatings was evaluated by static contact angle using an
FTA200 goniometer (First Ten Angstroms, Portsmouth, VA, USA) and compared to virgin
PET. Contact angle of each surface with water was measured in triplicates. The
morphology of the coatings was observed by scanning electron microscopy (SEM) (Hitachi
S-3500, Rexdale, Ontario) at a 10 kV accelerating voltage after gold-palladium sputtering.

Film thickness was determined using a Digimatic Indicator (Mitutoyo, Japan).

3.2.4.4 Cell Culture Experiments

3.2.4.4.1 Cell Adhesion

Cell adhesion on control and modified surfaces was tested on films deposited in 24-

well PCP. To limit cell adhesion onto the specific surfaces and avoid film floating, cloning
cylinders (Fisher) were used [65]. The surfaces were exposed to 50 000 VSMC/200 pL
normal medium (DMEM/F12) for 4 h at 37 °C/5% CQO2. Cell adhesion on each surface

was compared by MTT colorimetric assay, which is based on the reduction of MTT by the
mitochondrial dehydrogenase of viable cells to purple formazan. After 4 h of incubation the

medium and cloning cylinders were removed, 500 pL of 0.5 mg MTT/mL in DMEM/F12
were put into the wells and the samples were incubated for 3 h at 37 °C/5% CO2.
Subsequently, the formazan was solubilized with isopropyl alcohol + 0.04 m HCI.

Absorbances at 570 and 650 nm were taken with a multiwell scanning spectrophotometer
(VersaMax™) and subtracted. Cell adhesion on control PET, CS and CSC coatings was

expressed as the percentage of PCP controls. Experiments were performed in triplicate.

3.2.4.4.2 Biocompatibility of Coatings

In order to confirm the absence of cytotoxicity of the coatings, VSMC viability in
normal medium was assessed on coated (CC and CSC) surfaces and compared to a

biocompatible surface (PCP). Cells were left to adhere for 4 h in DMEM/F12 (t0). The
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medium was then changed to remove floating cells. For each surface, the MTT
colorimetric assay was used to compare the amount of viable cells after 48 h compared to

t0.

3.2.4.4.3 Cell Viability in Serum-Free Medium

To evaluate the capacity of VSMC to survive in a pro-apoptotic environment once
adhered on control and coated PET surfaces, cells were subjected to serum starvation as a
pro-apoptotic stimuli which reproduces limited access to growth factors [121, 172]. Cells
were left to adhere and grow to confluence in DMEM/F12 medium supplemented with 5%
FBS on CC and CSC surfaces, as well as on control PET and on PCP for comparison. The
medium was removed and cells were then exposed to normal (N) or serum-free medium
(SS) for 24 h. On each surface, the amount of viable cells in SS determined by MTT
colorimetric assay as described above was compared to the amount of viable cells after
exposition to normal medium (N). Cell viability after 24 h in SS was calculated with the
equation below, where Ay and Ass are the absorbencies of VSMC exposed to N and SS

medium, respectively:

A, -A
Cell viability(%) = (NA—SS) x 100

N

3.2.4.5 Statistical Analysis

Results were expressed as mean values + standard deviation (SD). Data were
analyzed using nonpaired Student's t-tests or one-way ANOVA when appropriate. Tuckey's
post hoc test was used when variances were equal. A p value of 0.05 or less was considered

significant.
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3.2.5 Results and Discussion

3.2.5.1 Characterization of Coatings

The CS amount in CSC coatings, as estimated by the DMMB assay, was
162 + 108 mg of CS per gram of coating while, as expected, no trace of CS was found in
CC coatings. The amount of CS found in CSC coatings is comparable to concentrations of
solubilized CS reported by Hebert and coworkers [121] that generated in vitro pivotal
events leading to neointima formation. The variability in CS amount could be diminished

with further optimization of the coating preparation process.

FT-IR analysis showed typical spectra of collagen characterized among others by
amide bonds stretching and bending but did not allow to clearly identify specific peaks of
CS in CSC, because they were masked by collagen peaks (Figure 18). The carboxylate

absorbance bands of CS (1 610 and 1 411 cm™) were overlapped by the amide I (1 649
cm ') and amide IT (1 545 cm™) vibrational modes, methyl (1 375 cm™) and methylene

(1 480 cm™) absorbance bands, as well as the aliphatic side groups (1 450 and 1 402
cm') from amino acid residues of the collagen [173]. CS detection in the coatings is also
limited by the depth of FT-IR analysis giving that CS is most likely located at the surface of
the coating. Indeed, during coating preparation, CS is added over the collagen layer and due

to the low swelling of collagen CS diffusion within the film is limited during crosslinking.

In DSC, a visible transition was observed at about 103 °C in CSC compared to

93 °C for crosslinked collagen. This suggests that the TD was slightly shifted by the
addition of CS in the collagen. SEM of CC and CSC showed that both coatings had
relatively smooth, uniform and nonporous surfaces (Figure 19). The thickness of the
coating was about 20 um. Contact angle goniometry showed that both collagen coatings
(CC and CSC) were slightly more hydrophilic than PET. Contact angles with water were
approximately 60° (64 = 5 and 58 + 6° for CC and CSC, respectively) compared to

&1 + 7° for control PET. No statistical difference was observed between CS and CSC.
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Figure 18: FT-IR of collagen (CC) and collagen-CS (CSC) coatings. Spectrum of CC and
CSC showed typical peaks of collagen. Specific peaks of CS were masked by collagen
peaks in CSC.

Figure 19: SEM of CC and CSC coatings. CC and CSC coatings are relatively smooth,

uniform and nonporous surfaces.
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3.2.5.2 Cell Culture Experiments

Cell adhesion is necessary to promote cell and tissue growth on the biomaterial. As
expected MTT colorimetric assay showed that cell adhesion after 4 h of incubation was
significantly poorer on PET than on PCP surfaces (Figure 20). CC and CSC coatings
significantly increased the number of adherent cells on PET films (p < 0.01) as much as
the PCP level. This is in agreement with the fact that collagen type I is known to favor 1
integrin-dependant adhesion of VSMCs [167, 174]. Absorbance of CSC coating was
slightly although not significantly lower than CC coating. Crosslinking of CS may limit the
adhesion properties of collagen by decreasing the number of its functional groups involved

in VSMC adhesion.
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Figure 20: VSMC adhesion on virgin (PET) and coated (CC and CSC) PET surfaces. After
4h of incubation in DMEM/F12; n > 7 (*p<0.05 with PET) determined by MTT assay.
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Results are expressed as the percentage of absorbance obtained with PCP controls. CC and

CSC coatings significantly increased cell adhesion compared to PET.
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Cells grown on the coatings for 48 h in normal medium (Figure 21) showed no

cytotoxic effect related to the coatings. Percentages of viable cells (expressed as a
percentage of cells present at t0) were close or even above 100% indicating that cell growth
had occurred. Although no significant difference was observed by ANOVA analysis, a
trend between the different surfaces was noted. As the MTT method represents a composite
index of the number of viable cells that have proliferated onto the surface and resisted to
cell death (including apoptosis), we plan to further delineate the impact of each surface on

both pathways in future studies.
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Figure 21: VSMC viability on CC and CSC coatings, compared to a control biocompatible
surface (PCP), determined as the ratio of absorbance in MTT assay after 48 h of incubation

in DMEM/F12 compared to to (n > 3)
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As mentioned above, the SG is to be inserted in a pro-apoptotic environment
characterized by VSMC depletion secondary to a pro-apoptotic phenotype. The availability
of growth factors on the abluminal side of the SG may be limited since it will not be in
direct contact with flowing blood. To favor cell growth on the SG surface, the development
of a state of resistance to apoptosis is therefore essential. We have previously stated that
cells adhered to PET films show little resistance to apoptosis induced by SS [65]. It was
also demonstrated that CS in solution can increase resistance to apoptosis of VSMC grown
on PET surfaces [65]. We evaluated whether a coating incorporating CS could induce a
state of resistance to apoptosis in VSMC grown onto the surface. The percentage of viable
cells after 24 h of incubation in serum free medium compared to 24 h in normal medium
was evaluated by MTT assay and compared to control PET, collagen coating alone and
PCP. CC and CSC coatings were shown to both significantly increase the viability index of
adherent VSMC in serum free medium compared to PET films (Figure 22). The viability
index is an indicator of resistance to apoptosis, since SS is a well-known pro-apoptotic
stimuli. The ratio of apoptotic cells will be determined by future investigation with
fluorescent microscopy after Hoechst 33342 and propidium iodide [121]. The viability
index on CSC was found to be increased compared to CC alone. This trend, although not
statistically significant, suggests that the addition of CS to collagen may increase the
resistance to apoptosis of adhered VSMC, and that CS bioactivity is preserved to some

extent after crosslinking with collagen.



72

100
*
~ 75 -
S .
E *
Z 50
-
=
O a5 -
0 .
PCP PET CC CSC

Figure 22: VSMC viability in serum-free medium, when adhered on virgin PET, coated
PET (CC and CSC) and cell culture plates (PCP). Data are expressed as the ratio of

absorbance after 24 h of incubation in serum-free medium (SS) vs. after 24 h in normal

medium (N); n > 4 (*p < 0.05 with PET).
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CS is a member of one of the four structurally distinct GAG families. It is a linear
polysaccharide comprised of repeating disaccharide units of an amino sugar, N-acetyl-d-
galactosamine (d-GalNAc), and a uronic acid, d-glucuronic (d-GlcA). Recent advances in
glycobiology have made apparent that GAGs participate in a variety of biological processes
such as cell-matrix interactions and activation of chemokines, enzymes and growth factors
[175]. CS in solution has been shown to induce the development of a state of resistance to
apoptosis in VSMC by increasing phosphorylation of the extracellular signal-regulated
kinases ERK1/2 and increasing level of expression of Bcl-xL [121], which is a member of
the anti-apoptotic Bcl2 family [30]. Sulfation was shown to play a particularly important
role in CS activity [175]. It may interact with several receptors such as L- and P-selectin
[175], but those implicated in the development of resistance to apoptosis in VSMC have not
yet been identified. It was also reported that CS in solution induces myofibroblast
differentiation mediated by phosphatidylionositol-3-kinase (PI3K) activation [120]. Cell

migration on material surfaces was also shown to be increased by solubilized CS [65].

Therefore, CS is an interesting bioactive factor to be immobilized on SG surfaces to
favor fibrous tissue growth. CS is a cheap, readily available, stable, biocompatible
polysaccharide which can be easily fixed on biomaterials and sterilized without impairing
its bioactivity. Advantages upon coating with growth factors such as TGF-B or FGF [68]
include possible sterilization, economical benefit and long-term bioactivity. Nonetheless, an
important question is to know whether crosslinked CS retains some bioactivity, especially
regarding its anti-apoptotic effect. These preliminary cell culture experiments suggest
increased cell adhesion and viability in serum-free media on both coatings compared to
PET. CSC coatings tend to further increase cell viability compared to CC coatings. Further
investigation is required to confirm these results and confirm that CSC coatings induce
similar cellular signaling pathways observed in the development of a state of resistance to

apoptosis with CS in solution (i.e. increase in ERK 1/2 and Bcel-xL expression).

CC and CSC coatings were found to be loosely attached to the PET films. Surface

pretreatment of PET by plasma is presently under investigation at our laboratory to increase
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coating adhesion. Surface functionalization of PET with NH3 plasma [176] or deposition
of a plasma polymerized nitrogen-rich thin coating [65] will be studied in order to add

primary amine groups able to create covalent bonding with collagen or CS.

3.2.6 Conclusion

We have developed a thin coating incorporating CS by crosslinking with
EDC/NHS. Preliminary data suggest that bioactive sites responsible for increased cell
resistance to apoptosis in CS are still available after crosslinking with collagen. Further
work is needed to achieve optimization of the coating, estimate the extent of the grafting
and investigate further its potential to promote cell adhesion, proliferation, migration and
resistance to apoptosis on PET graft surfaces, as well as to confirm the mechanisms
implicated in increased resistance to apoptosis. Bioactive coatings open the way to a new
generation of SGs improving the success of EVAR. The newly described mediators used
here may not only initiate vascular repair around implants, but also tackle the molecular

and cellular abnormalities that favor aneurysm formation and progression.
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Chapitre 4: Optimisation d’un revétement de CS et

d’EGF (Article 2)

4.1 Présentation de ’article

Ce chapitre présente le deuxiéme article de cette thése

Biomaterials

intitulé « Stimulation of cell growth and resistance to apoptosis
in vascular smooth muscle cells on a chondroitin sulfate /
epidermal growth factor coating » et publi¢ dans Biomaterials

(Volume 32, numéro 6, pp. 1591-1600) [177].

L’article précédent a démontré le potentiel de la CS

immobilisée en favorisant la survie des CMLV dans un milieu pro-
apoptotique. Par contre, la présence du collagéne ne semblait pas suffisante pour maintenir
I’adhésivité des CMLV a la surface du revétement en milieu sans sérum. L’objectif des
travaux illustrés dans ce présent article a donc été¢ d’identifier une méthodologie permettant
de greffer la CS directement sur une surface pré-fonctionnalisée, en compagnie d’un facteur
de croissance pro-prolifératif, ’EGF. Le but ultime étant de créer une surface anti-
apoptotique, favorisant le croissance des CMLV et transposable sur plusieurs types de

biomatériaux.

Le revétement a été réalisé en deux étapes; la premiére étant le greffage de la CS sur
des surfaces de verres aminolysés, via le systetme carbodiimide EDC/NHS, et suite a
I’activation des groupements carboxyliques de la CS, le greffage de I’EGF sur la CS.
L’ajout de I’EGF a bel et bien favoris¢ 1’adhésion et la croissance des cellules. Et le
revétement a permis d’inhiber D’apoptose des cellules en présence de milieu pro-
apoptotique. Somme toute, le revétement a démontré un potentiel fort intéressant, malgré le

fait qu’il ait été déposé sur des lames de verres.
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4.2.1 Abstract

Deficient healing after endovascular aneurysm repair is thought to be related to the
pro-apoptotic environment in abdominal aortic aneurysms and inertness of the graft
materials. A bioactive coating containing both chondroitin sulfate (CS) and epidermal
growth factor (EGF) was developed in order to increase the growth and resistance to
apoptosis of vascular smooth muscle cells (VSMC) on biomaterials surfaces. CS and EGF
were covalently grafted using carbodiimide chemistry and the coating was characterized
and optimized using ellipsometry, static contact angle and ToF-SIMS. Its potential to
improve cell adhesion, growth and resistance to apoptosis was assessed in vitro with rat
aortic VSMC. Results showed that CS and EGF immobilization allowed for the creation of
a uniform coating that increased cell adhesion, growth and resistance to apoptosis in serum-
free medium. Overall, CS and EGF possess great potential as bioactive anti-apoptotic

mediators for vascular repair.

4.2.2 Keywords

Apoptosis, bioactive coating, chondroitin sulphate, endovascular aneurysm repair,

epidermal growth factor, vascular smooth muscle cells.
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4.2.3 Introduction

The constant rise in vascular diseases (atherosclerosis, aneurysms and other
coronary diseases) constitutes an important incentive in the field of biomedical engineering
for developing new implants, procedures and tissue engineering strategies designed to boost
the overall effectiveness of respective treatments. There is increasing evidence that
biomaterials that are currently used for the treatment of vascular diseases, such as
polyethylene terephtalate (PET, Dacron) or expanded polytetrafluoroethylene (ePTFE),
offer good mechanical properties but fail to stimulate proper cell mechanisms involved in
vascular repair. In this context, the creation of biomimetic surfaces is an interesting strategy
whereby proteins, growth factors and other biomolecules can be immobilized to stimulate

cell adhesion, growth and survival.

Resistance to apoptosis is a key issue for several vascular implants, in particular for
stent-grafts used to treat abdominal aortic aneurysms (AAA). AAA are characterized by a
permanent dilation of the aortic wall, which can lead to rupture of the aorta and cause the
patient's death. To prevent rupture, a stent-graft, consisting of a PET or ePFTE polymeric
graft supported by metallic struts can be deployed transfemorally under fluoroscopic
guidance within the aneurysm in order to exclude it from blood flow. This minimally
invasive treatment, called endovascular aneurysm repair (EVAR), is an interesting
alternative to open surgery, but the lack of healing around the implants gives rise to

complications and raises concerns regarding its long-term clinical success [57].

The depletion of medial vascular smooth muscle cells (VSMC) through apoptosis is
central to medial thinning and AAA development. Many studies have shown an increase in
cell apoptosis leading to a substantial VSMC depletion in the vascular wall of aneurysms
[7, 24-26]. VSMC synthesize many proteins, such as proteoglycans, collagen, gelatin,
laminin and elastin, which contribute to preserving the integrity and functionality of the
aortic wall [7]. Their death can lead to aneurysm progression over time. Hence, vascular

cells at the site of AAA present a pro-apoptotic phenotype that is potentially troublesome



79
for repair post EVAR. Additionally, the deployment of a stent-graft limits the access of
O,, nutrients and growth factors to the vascular wall and thus creates a pro-apoptotic
environment for the vascular cells. Finally, the inertness of the biomaterials currently used
for stent-grafts prevents the stimulation of proper cell mechanisms inhibiting cell apoptosis

in such an environment.

Hydrophobic materials such as ePTFE give rise to non-specific cell/surface
interactions [62] and provoke cell apoptosis through the loss of interactions between cells
and extracellular matrix in a phenomenon called anoikis [63]. PET generally produces
relatively better cell adhesion than PTFE, but our previous work has shown that vascular
cells adhered on PET exhibit high rates of apoptosis in serum-free media [65], which, to a
certain extent, mimics the environment inflicted on vascular cells after treatment. To
promote tissue growth, the biomaterial should not only increase cell adhesion and
proliferation but also trigger a state of resistance to apoptosis [165]. Thus, the main
objective of this study was to develop an anti-apoptotic and pro-proliferative coating to
counteract cell depletion caused by apoptosis and promote the healing of tissues

surrounding vascular implants such as stent-grafts.

A promising mediator for vascular repair is chondroitin sulphate (CS). Previous
work has demonstrated that this polysaccharide triggers key mechanisms involved in
vascular repair, such as cell migration and resistance to apoptosis of VSMC and fibroblasts
[120, 121]. Of interest, CS has been shown to improve healing in a wide variety of
applications. CS/collagen coating were demonstrated to improve bone healing in
orthopaedic titanium bone implants [178], CS adhesive to seal corneal incisions [134] and
CS/poly(ethylene glycol) hydrogel to increase sinonasal wound healing [135]. Another
potential mediator of vascular repair is epidermal growth factor (EGF), a 6-kDa mitogenic
polypeptide known to enhance VSCM growth [100]. The activation of EGF receptors
(EGFR) also triggers various cell signalling pathways leading to the release of anti-
apoptotic proteins while inhibiting the release of pro-apoptotic proteins [144]. We
hypothesized that CS in combination with EGF should offer a new opportunity to
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counterbalance the pro-apoptotic environment present after EVAR and generate a

fibroproliferative reaction at the abluminal surface of the stent-graft.

In this study, CS and EGF were grafted on two types of aminated surfaces, namely
amino-coated glass slides and native silicon wafers that were previously modified with a
layer of anhydrous 3-aminopropyltriethoxysilane (APTES). First, CS was covalently
grafted on the aminated surfaces, through coupling chemistry based on 1-ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)-carbodiimide (EDC) and N-hydroxysuccinimide (NHS). Carboxylic
groups of CS were then used to covalently immobilize human EGF. The optimization of the
coating was evaluated with ellipsometry measurements. The wettability and uniformity of
the coating was assessed by static contact angle and ToF-SIMS measurements respectively.
In vitro cell culture assays were carried out with rat aortic VSMC. The bioactivity of the
CS/EGF coating was determined by assessing its potential to improve cell adhesion, growth

and resistance to apoptosis
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4.2.4 Materials and methods

4.2.4.1 Chemicals and Reagents

Amino-coated glass slides (10 x 10 mm®) were purchased from Erie Scientific Co.
(Portsmouth, NH, USA) and native silicon wafers (Prime Si P/Boron) were obtained from
University Wafer (South Boston, MA, USA). The amino-coated glass slides supplied by
Erie Scientific Co. were shown in another study to contain high binding capacity and low
variability when used for antibody microarrays [179]. Silicon wafers, on the other hand,
were employed given that the interface of native oxide overlayer provides a high optical
contrast that improves ellipsometric and contact angle measurements [146]. APTES (99%
purity), EDC, NHS, 2-morpholinoethane sulfonic acid (MES), chondroitin-4-sulfate and
Triton X-100 were purchased from Sigma-Aldrich Canada Ltd. (Oakville, ON, Canada).
Recombinant human EGF was obtained from PeproTech (Rocky Hill, NJ, USA).

4.2.4.2 Cell Culture

For cell culture experiments, A7R5 cells (under 20 passages), a clonal smooth
muscle cell line from rat embryonic thoracic aorta (ATCC, Manassas, VA), were cultured
in Dulbecco's Modified Eagle's Medium / Nutrient Mixture F-12 Ham's Media
(DMEM/F12; Gibco BRL, Invitrogen, Grand Island, NY, US) supplemented with 10% fetal
bovine serum (FBS; MEDICORP, Montreal, QC, Canada) and 1% penicillin-streptomycin
(PS, Gibco BRL, Invitrogen, Grand Island, NY, US). RPMI medium (Gibco BRL,
Invitrogen, Grand Island, NY, US) was used for serum-free (SS) cell culture experiments.
Propidium Iodide (PI, Molecular Probes, Invitrogen, Grand Island, NY, US) and Hoechst
33342 (HT, Sigma Chemical Co, St. Louis, MO, USA) were used for apoptosis assays.
Costar” (Corning Life Sciences, Acton, MA, US) tissue culture polystyrene (TCPS) 24-

well plates were used as a control in cell experiments.
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4.2.4.3 Coating Preparation

4.2.4.3.1 Cleaning Procedures

Glassware was cleaned overnight with KOH-saturated isopropyl alcohol, then
rigorously rinsed with Milli-Q water and dried in a clean oven at 120 °C (under
atmospheric pressure). The amino-coated glass slides were cleaned for 2 min with
chloroform (99% purity, Fisher Scientific) and 2 times for 2 min with Milli-Q water in an
ultrasonic bath, then dried with nitrogen gas. The silicon wafers were cleaned with a
Piranha solution (3 parts of sulfuric acid to 1 part of hydrogen peroxide) for 10 min at 100
°C, rinsed with Milli-Q water and air-dried at room temperature. For cell experiments, all
surfaces were immersed in a solution of 70% v/v ethanol and dried with nitrogen gas prior

testing.

4.2.4.3.2 APTES Grafting

A silanization procedure was used to generate APTES layers on silicon wafers
(Figure 23) as previously described [180]. Briefly, a 10 mM APTES solution was first
prepared in freshly distilled toluene (99.5% purity, VWR International Inc.). The solution
was filtered through a 0.2 um PTFE filter and then put in contact with the silicon wafers for
3 h at room temperature in dry Schlenk tubes. The surfaces were air-dried for 1 min at room
temperature and then for 90 min at 120°C in a clean oven. The surfaces were rinsed with
distilled toluene for 5 min to remove any remaining residues and air-dried at room

temperature.
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4.2.4.3.3 CS and EGF Immobilization

Preparation of the coating was done either on amino-coated glass slides or APTES-
coated silicon wafers to allow further characterization. Both surfaces contain accessible
primary amines, thus allowing CS (Figure 24) grafting by standard EDC/NHS chemistry
(Figure 25). EDC covalently attaches accessible carboxylic acids of CS to primary amines
by amide bonding, while NHS boosts EDC-mediated reaction efficiency by stabilizing the
o-acylisourea amine-reactive intermediate [181]. A CS concentration of 0.1% w/v was used
for the optimization of [EDC]/[COOH] ratio (ranging from 0 to 20) in the coupling reaction
solution. The surfaces were exposed to 100 pl of the CS solution, containing 40% v/v
ethanol, 50 mM MES, EDC and NHS (NHS/EDC: 0.2) for 60 min at room temperature. All
surfaces were thoroughly rinsed with PBS (2 min) and Milli-Q water (2 x 2 min) in an
ultrasonic bath and dried with nitrogen gas, to remove any unbound CS. The same
procedure was used to optimize CS concentration (0.01 to 2 % w/v) in the coupling reaction
solution using the optimal [EDC]/[COOH] ratio. EGF was then tethered to grafted CS
(optimal condition) using the same coupling reagents. The CS-modified surfaces were
exposed to 100 pl of an aqueous solution containing 40% v/v ethanol, 22.8 mM EDC and
4.6 mM NHS, for 15 min at room temperature to activate the carboxylic acids of CS. The
surfaces were rinsed with Milli-Q water to remove residual EDC/NHS and avoid possible
intramolecular bonding of EGF. Optimization of EGF grafting was performed by exposing
100 pl of an EGF aqueous solution (concentration ranging from 0 to 600 nM) for 60 min at
room temperature. The surfaces were rinsed once with PBS 1x and twice with Milli-Q

water and then dried with nitrogen gas.
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4.2.4.4 Physical and Chemical Caracterization of the Surfaces

4.2.4.4.1 Ellipsometry

Dry thickness of grafted layers on APTES-coated silicon wafers was measured with
an automatic M2000 ellipsometer (J.A. Woollam Co., Inc., Lincoln, NE, USA) equipped
with data acquisition software (Complete EASE). The measurements were performed at
room temperature with a 75° angle of incidence and data were acquired within a
wavelength range of 245-1650 nm. A refractive index of n =1.465 [182] was used for the
measurements of CS and EGF layers. The dry thickness was obtained using the WVase 32
analysis software package as the difference between the APTES-coated silicon wafers and
the CS and/or EGF coated wafers. Three measurements were taken on each surface and the
experiment was repeated at least twice. Ellipsometric measurements were used to optimize

CS and EGF grafting.

4.2.4.4.2 Static Water Contact Angle

Wettability of the coating on APTES-coated silicon wafers was measured through
static contact angle with a FTA200 goniometer (First Ten Angstroms, Portsmouth, VA,
USA) equipped with a data analysis software package (FTA32 Video). Three
measurements were taken on each surface using Milli-Q water as probe liquid and the

experiment was repeated at least twice.

4.2.4.4.3 Static Time of Flight Secondary lon Mass Spectroscopy (ToF-SIMS)

The presence and uniformity of the CS coating on amino-coated glass slides was
assessed by means of a ToF-SIMS IV instrument (ION-TOF GmbH, Munster, Germany).
For this study, a pulsed primary ion source of ®’Ga" was operated at 15 keV with a pressure
of 5x10” Torr. The width of the source was controlled at 27.5 ns, the ionic current at 1.8
pA and the primary ion dose density under 5x10'" ions/cm” in order to remain in a static

mode. Neutralization of surface charges was accomplished with a low energy electron
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source. The scanning area of secondary ions was 40 um x 40 um for spectroscopy and 10
x 10 pm for imaging. Positive and negative secondary ions were detached from the outmost
layer of the coating and their respective masses were measured. The experiment was

repeated at least twice.

4.2.4.5 Biological Characterization

4.2.4.5.1 Cell Adhesion

VSMC were incubated on each surface for 4 h at 37°C and 5% CO2 with a cell
density of 2x105 cells/ml, in 200 pl of normal medium (N, DMEM/F12 medium
supplemented with 10% FBS and 1% PS). Cloning cylinders were used to limit the area.
After 4 h, the surfaces were washed with phosphate buffered saline (PBS 1x) to remove
non-adherent cells. Adherent cells were then coloured with a 0.075% w/v crystal violet
solution for 15 min, rinsed 3 times with Milli-Q water and dried at room temperature.
Images were captured through microscopy and cells were counted. Cell adhesion was
carried out on amino-coated glass slides, CS-coated glass slides, EGF+CS-coated glass
slides as well as TCPS (control). Three images were taken per surface with a minimum of 4

samples per condition and each experiment was performed in triplicate.

4.2.4.5.2 Cell Growth

A starting cell density of 2x105 cells/ml in 200 pl of N medium was used for cell
growth experiments. After 4 h of adhesion, cloning cylinders were removed, the surfaces
were washed with PBS 1x to remove non-adherent cells and cells were left to grow for 1, 4
and 7 days at 37°C and 5% CO2 in 500 pl of N medium. The medium was changed every 2
days. Cell colouration (crystal violet), surfaces and replicates were as described in the cell

adhesion section.
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4.2.4.5.3 Cell Apoptosis

Cells were left to adhere and grow until 80% of confluence. The cells were then
washed with PBS to remove any trace of growth factor from the medium. Half of the
surfaces were exposed to normal medium and the other half to serum free medium (SS,
RPMI without serum nor growth factors) for 6 or 24 h to provoke apoptosis. To assess
apoptosis, VSMC were stained with HT/PI. 1 ng/ml of HT was incorporated in the medium
of each condition and incubated for 10 min at 37°C. Cells were washed with PBS to
prevent further intake of HT. A 5 pg/ml solution of PI in PBS was added to each condition.
Images were captured through fluorescence microscopy with an excitation filter of 360-425
nm. HT/PI staining made it possible to distinguish between viable (normal cytoplasmic and
nuclear morphology, blue color), primary necrotic (larger nucleus, no chromatin
condensation and alteration of cell membrane integrity), early apoptotic (nuclear
condensation, cell shrinkage and no alteration of cell membrane integrity, bright blue
colour) and late apoptotic cells (typical apoptosis nuclear transformations and disruption of
cell membrane integrity, red colour) [65, 120, 121]. The proportion of apoptotic cells was
calculated for each condition. Three images were taken per surface with a minimum of 3
samples per condition and each experiment was performed in duplicate (24-h time point) or

triplicate (6-h time point).

4.2.4.5.4 Actin and Nucleus Staining

After 7 days of cell growth, VSMC were fixed with a 4% w/v solution of
paraformaldehyde for 10 min at room temperature and rinsed with PBS. The cells were
permeabilized with 0.4% v/v Triton X100 for 10 min and rinsed with PBS. A 10% goat
serum solution in 0.1% v/v Triton X-100 / PBS was used to block the cells. Actin staining
was achieved by incubating phalloidin-Alexa 488 (1/40 dilution, A12379, Molecular
Probes) in PBS for 50 min. Nucleus staining was achieved by adding 10 pl of Hoechst
solution (5 pg /ml) and incubating another 10 min. Surfaces were washed with PBS and
transferred to microscopic slides. Fluoromount was used as a mounting medium. Once

dried, the samples were observed through fluorescence microscopy.
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4.2.4.5 Statistical Analysis

Results were expressed as mean + standard deviation. Statistical analysis was
carried out using independent two-sample #-test with equal variances following ANOVA

analysis. A p value < 0.05 was considered significant for all tests.
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4.2.5 Results

4.2.5.1 Coating Optimization and Physicochemical Characterization

Ellipsometric measurements were used to identify the optimal experimental
conditions for CS and EGF grafting as well as to evaluate whether non-specific binding of
CS occurred on APTES-coated silicon wafers. To define the optimal EDC concentration,
the dry CS layer thickness was measured for various EDC concentrations while a fixed CS
concentration of 0.1 % w/v was maintained in the coupling reaction solution. An optimum
was observed for equimolar EDC/CS mixtures (data not shown). [EDC]/[COOH] ratio of 1
was thus used to further optimize CS concentration in the coupling reaction solution. As
shown in (Figure 26), dry thickness increased with CS concentration and plateaued at 0.81
+ 0.10 nm (after ultrasonication) for CS concentrations higher than 1% w/v. The
hydrophilic polymer grafting was also confirmed by wettability measurements showing a
large decrease of contact angle values from 65.9 + 1.6° to 43.5 + 1.8° for APTES and CS

layers, respectively.
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Figure 26 : Dry thickness of CS coating assessed by ellipsometry as a function of CS

concentration (n > 5).
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To evaluate whether CS had been covalently grafted to the surface, the CS layer

thicknesses in the presence or absence of EDC/NHS in the coupling mixture were
compared before and after ultrasonication. For both conditions (i.e. with and without
EDC/NHS), a difference of 0.5 nm was detected before and after ultrasonication (data not
shown), suggesting that non-specific adsorption of CS occurred. Such a phenomenon was
expected since negatively charged CS macromolecule can electrostatically interact with
positively charged amine groups of APTES-coated surfaces. Of interest, ultrasonication
was proven to be effective in removing non-covalently bound CS. Indeed, no CS
accumulation could be detected for treatments performed in the absence of EDC/NHS after
ultrasonication, as indicated by dry thickness and water contact angle measurements
(Figure 27). Overall, these results confirmed that EDC/NHS was required to covalently
graft CS to the surface and that ultrasonication was effective in removing non-specifically

adsorbed CS.
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Figure 27 : Dry thickness (left axis) and water contact angle measurement (right axis) of
APTES-coated (APTES), CS-coated (CS), CS+EGF-coated (CS+EGF) silicon wafers
assessed by ellipsometry and static water contact angle respectively. CS incubated on
APTES-coated silicon wafers without EDC/NHS in the coupling reaction solution (CS*)
was evaluated as a reference (n > 5). The error bars represent the cumulative errors after

each layer (APTES, CS and CS+EGF).
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ToF-SIMS analysis was then performed to confirm the presence of CS on amino-

coated glass slides as well as to evaluate CS coating homogeneity. Figure 28 shows images
and pixel counts of CsHsN, SO and SO; fragments on amino-coated glass slides in the
presence or absence of CS pretreatment, while Tableau 4 presents the average proportion of
fragments weighed against total count. A net decrease of Si on the CS-coated surface
compared to the control surface was detected. Of interest, a large rise in fragments specific
to CS was observed on CS-coated surfaces after ultrasonication, thus unambiguously
confirming CS grafting. From Figure 28 (and data not shown), it can also be seen that all
fragments were uniformly distributed on the surface, which was indicative of a

homogeneous CS layer.

Figure 28 : ToF-SIMS images of CsHsN (A and D), SO (B and E) and SO; (C and F)
fragments on CS-coated glass slides (A-C) and amino-coated glass slides (D-F). Each pixel
corresponds to CsHgN, SO or SO; fragments that are specific to CS. The total counts (tc) of
each fragment are also given in Figure inserts. In each case, the scale bar corresponds to 2

pm.
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Tableau 4 : ToF-SIMS analysis of amino-coated glass slides with/o CS (40 pm x 40 pm).

“ Total positive ion count * Total negative ion count.

Ions Without CS With CS
Si (+) 10.10£0.30% | 4.09+1.93%
CsHsN (+) 0.09 + 0.01% 271+ 1.14%
S (-) 0.16 + 0.01% 0.24 + 0.08%
SO (-) 0.01 + 0.00% 0.14 + 0.08%
SO, (-) 0.17 +0.10%
SO; (-) 0.56 + 0.38%
SO:H (-) 0.10 + 0.06%
SO, (-) 0.15 +0.10%
SO4H (-) 0.32+0.15%
C,H;3S0 (-) 0.10 + 0.04%
Total + Ion Count * 2.5x10° 4.4x10°
Total - Ton Count ” 3.3x10° 10.2x 10°

The optimized CS coating ([EDC]/[COOH]: 1 and 1% CS w/v) was then used for
subsequent experiments designed to covalently graft EGF through the formation of an
amide bond between free amine and carboxylic groups present on EGF and CS,
respectively. The thickness of the EGF layer increased with increasing EGF concentrations
(Figure 29) and saturation was observed for EGF concentration being equal to 200 nM (net
thickness increase of 0.24 = 0.04 nm). For subsequent surface preparation, however, we

used EGF solutions at 100 nM, due to the prohibitive cost of EGF.
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Figure 29 : Dry thickness of CS+EGF coating assessed by ellipsometry as a function of

EGF concentration (n > 5).

4.2.5.2 Biological Characterization

Cell adhesion was evaluated on TCPS, amino-coated, CS-coated and EGF+CS-
coated glass slides. All the results were normalized to TCPS control (100 £ 17%). Cell
adhesion on amino-coated glass slides (94 + 18%) was similar to that on TCPS (data not
shown). As expected, CS significantly inhibited cell adhesion (81 + 9%) when compared to
all other surfaces (p < 0.05). The presence of grafted EGF on CS coatings, on the other
hand, significantly increased (p < 0.01) VSMC adhesion (99 + 17%) to levels statistically
similar to those observed on TCPS. Typical images of cell adhesion are presented in Figure

30 to illustrate the difference in cell count and morphology.



Figure 30 : VSMC crystal violet staining after 4- hours of adhesion (A-C) and 7- days of
cell growth (D-F) on amino-coated (A and D), CS-coated (B and E) and EGF+CS-coated
glass slides (C and F). Scale bars correspond to 100 um.
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As can be seen in Figure 31, VSMC cell count ratios were similar after 1, 4 and 7

days of cell growth on TCPS and amino-coated glass slides. However, for surfaces
corresponding to CS coatings on which EGF had been covalently grafted, VSMC growth
was significantly higher when compared to all other surfaces (p < 10 after 4 and 7 days).
After 7 days of cell culture, VSMC multilayers were present on EGF-coated surfaces
(Figure 30F), which resulted in underestimated cell counts. This behaviour was not
observed on TCPS (not shown), on amino-coated glass slides (Figure 30D) or on CS-coated
glass slides (Figure 30E), thus highlighting the unique effect of grafted EGF on CS. Actin
and nucleus immunohistochemistry labelling of VSCM was performed after 7 days of cell
growth (Figure 32). VSMC on CS-coated surfaces (Figure 32B) contained noticeably more
actin than cells grown on uncoated surfaces (Figure 32A) or on EGF-coated surfaces

(Figure 32C).

Finally, cell apoptosis was assessed after 6 and 24 hours in a serum-free medium
(SS) (Figure 33). CS coatings drastically decreased VSMC apoptotic levels when compared
to TCPS control after 6 (p < 0.001) and 24 hours (p < 1x107) in SS. EGF+CS-coated
surfaces further decreased the proportion of apoptotic cells after 6 h in SS media (p < 0.02)
when compared to CS-coating. After 24h in SS, the same trend was demonstrated but the
difference was not statistically significant (p = 0.09). CS-coated glass slides in the presence
of soluble EGF (10 ng/ml) showed the same results as those related to EGF+CS-coated
glass slides after 6h (p = 0.83) and 24h (p = 0.88) in SS.
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Figure 31: VSMC growth on TCPS (A) and amino-coated (@), CS-coated (A) and
EGF+CS-coated glass slides (). The graph presents the ratios of cell counts on each
surface, after 24 hours, 4 days and 7 days, compared to their respective initial cell count
after 4h of cell adhesion (n > 10). Results after 7 days of cell growth on EGF+CS-coated
glass slides (}) were underestimated as VSMC formed multilayers as illustrated in Figure

30.
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Figure 32 : Actin and nucleus staining of VSMC on amino-coated (A), CS-coated (B) and
EGF+CS-coated glass slides (C) (Scale bars: 100 um). Actin was stained with phalloidin-
Alexa 488 (green) and nucleus with HT (blue) after 7 days of cell culture.
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Figure 33 : Proportion of apoptotic cells on PCP with normal medium (Ctrl+), PCP with
serum-free (SS) medium (Ctrl-), CS-coated glass slides with SS medium (CS), EGF+CS-
coated glass slides with SS medium (EGF+CS) and CS-coated glass slides + 10 ng/ml EGF
in solution with SS medium (EGF*+CS). Cell apoptosis was significantly lower on all
surfaces after 6 and 24 hours when compared to the negative control (= and * p < 0.05

compared to Ctrl- at 6h and 24h respectively, n > 9).



99

4.2.6 Discussion

The immobilization of bioactive molecules to trigger cell-specific pathways with the
ultimate goal of generating more appropriate biological responses around implants is an
interesting (and growing) approach to improve healing without modifying biomaterials’
mechanical properties. As discussed in the introduction, resistance to apoptosis is a major
challenge for several vascular applications where access to nutrients and O, is limited and
where a pro-apoptotic phenotype is present. Such is the case after endovascular treatment of
AAA. In that specific situation, cell apoptosis is believed to play a central role in the
deficient healing of the tissues surrounding stent-grafts after EVAR. Only a few research
groups have focused on the surface modification of stent-grafts to stimulate the creation of
a complete neointima [67, 68, 183, 184]. To our knowledge, no study has yet specifically
focused on preventing apoptosis around stent-grafts. Therefore, in the present study a

bioactive coating including anti-apoptotic mediators was developed.

Vascular injury is known to stimulate the release of a wide variety of paracrine
mediators, such as growth factors, proteins and proteglycans like CS, that inhibit cell
apoptosis and lead to neointimal formation. Recent findings have shown that CS in solution
inhibits apoptosis of fibroblasts and VSMC in serum-free media [120, 121]. This highly
soluble polysaccharide, which contains repetitive units of glucuronic acid and
galactosamine, is a good candidate for the development of bioactive coatings since it is
inexpensive, sterilizable and stable at different pHs and temperatures. Furthermore, CS can
easily be grafted on aminated surfaces through its carboxylic acid groups. The repetitive
carboxyl groups can also be used to anchor other biological macromolecules such as

growth factors.

In this study, CS was first covalently grafted on aminated surfaces through
EDC/NHS chemistry to avoid uncontrolled release of CS in aqueous solution. EDC/NHS
was chosen since its use as a coupling agent has been extensively documented [67, 168,

181] and since unreacted species could easily be eliminated by simple cleaning procedures.
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Maximum dry thickness of the CS coating was shown to be 0.81 = 0.10 nm, a result
similar to that obtained by Popplewell et al. [185] when CS was covalently bound to
hydrazide-functionalized surfaces (0.71 + 0.33 nm). As explained in their work, the
measured CS layer thickness implies that CS is horizontally oriented to the surface. ToF-
SIMS analysis allowed us to confirm CS grafting homogeneity. CS immobilization on
APTES-coated silicon wafers significantly increased the wettability of the surface. This
was expected, since CS is a highly soluble polysaccharide characterized by an overall
negative charge. This may have a positive impact by creating a low-fouling surface that
limits non-specific adsorption of proteins while preserving the bioactivity of the further

attached growth factors, here EGF.

In vitro cell assays showed that CS coating significantly increased cell resistance to
apoptosis in SS. This serum starvation assay was chosen in an effort to mimic the nutrient-
limited environment after EVAR; it is a classic pro-apoptotic stimulus that has been used
extensively within our research group [120, 121, 172]. Other pro-apoptotic stimuli, such as
hypoxia and TNF-o exposure, could also be used to replicate such a hypoxic and
inflammatory environment. The cell mechanisms leading to improved resistance to
apoptosis in the presence of CS are still not well understood. Previous work has shown that
CS in solution induced ERK 1/2 phosphorylation, in turn leading to increased Bcl-xL levels
and inhibition of VSMC apoptosis [121]. Further studies would be required, however, to

elucidate the exact mechanism(s) by which immobilized CS inhibits cell apoptosis.

Cell adhesion assays revealed that CS significantly decreased cell adhesion on CS-
coated surfaces. These findings concur with those previously reported by Chupa et al., who
showed that CS, when added to chitosan membranes, inhibited adhesion of vascular
endothelial cells and VSCM [138]. Lower cell adhesion on CS-coated surfaces was
therefore expected. Moreover, no pro-proliferative effect of CS on VSMC was observed on
CS-coated surfaces when compared to our control. In that respect, the anti-adhesive
property of CS could be responsible for the limited cell growth observed. To benefit from

the bioactive properties of CS, it is therefore crucial to counteract the anti-adhesive
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properties of CS. Our study demonstrates that subsequent grafting of EGF onto CS

coating solves this issue.

EGF was chosen in view of the fact that it is a known proliferative and chemotactic
growth factor for VSMC and that it stimulates the production of extracellular matrix
elements, such as collagen and fibronectin [93]. EGF was also shown to inhibit apoptosis in
VSMC by stimulating pro-survival signals, through the activation of EGFR [112]. It is
assumed that the immobilization of growth factors, such as EGF, should sustain cell
activation pathways by holding back their internalization, thus extending their exposure
time to the cells [91]. The immobilization of EGF was proven to be successful in many
applications, such as covalent binding through sulfo-EMCS crosslinker on thiol-modified
glass slides with A431 cells [91] and conjugation with sulfo-SANPH and UV
photopolymerization on TCPS with human epidermal keratinocytes [148]. EGF was also
tethered in an oriented fashion through the addition of a histidine tag at its C terminus or,
alternatively, coil peptide at its N terminus, followed by incubation on nickel chelated
surfaces or surfaces harbouring complementary coil peptide, respectively. In both cases,
tethered EGF was unambiguously demonstrated to increase neural stem [145] and human
corneal epithelial [186] cell proliferation, respectively. In another study, covalent tethering
of EGF through homobifunctional PEG spacers on plasma polymerized PDMS surfaces
stimulated human corneal epithelial cell adhesion and growth [149]. In the latter report,

immobilized EGF was shown to produce similar results to soluble EGF.

In the present study, CS+EGF coating was created on aminated surfaces with a two-
step procedure using the same coupling system (EDC/NHS). EGF was tethered on CS-
coated surfaces through its available primary amine groups from either its N-terminus or its
lysine side chains located at positions 28 and 48 on the available carboxylic acids of CS.
Such random covalent immobilization could offer lower bioactivity compared to oriented
immobilization, by different molecular orientations and lower cell recognition. However,
pro-adhesive and proliferative results obtained on VSMC show that random immobilization

did not totally suppress the bioactivity of the EGF molecules.
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Indeed, EGF grafting significantly increased VSMC adhesion when compared to

CS coating alone and up to levels reached on TPCS. Moreover, the immobilization of EGF
on CS coating drastically increased cell growth, leading to the formation of multilayers of
VSMC. EGF+CS-coated surfaces also showed higher resistance to apoptosis in SS
compared to our negative control. EGF+CS-coated surfaces even increased cell resistance
to apoptosis compared to CS alone. A significant difference was revealed after 6 hours of
incubation in SS. Immobilized EGF gave statistically similar results to those obtained with
10 ng/ml of soluble EGF. It is difficult, however, to draw conclusions from our results
regarding the respective roles of CS and immobilized EGF upon resistance to apoptosis
when VSCM are cultured on CS+EGF coatings. Previous unpublished work showed similar
results with CS and EGF in solution. Overall, our results suggest that CS is still accessible
for VSMC after EGF immobilization and that EGF slightly contributes as an anti-apoptotic
mediator, while considerably stimulating cell adhesion and growth. Further work would be
required to prove this assumption, however. EGF in solution is known to inhibit cell
apoptosis through the activation of different cell signalling pathways (PI3K/AKT,
RAS/ERK and JAK/STAT), which in turn stimulates anti-apoptotic proteins (Bcl-2 family,
IAP, CREB, mTOR, NF-«kB and HIF-la) and inhibits pro-apoptotic proteins (BAD,
Caspase 9 and FOXO) [144]. Once again, additional work would be needed to evaluate
whether tethered EGF triggers the same cell signalling pathways once combined with CS.

An interesting effect on cell morphology was also revealed by immunostaining.
VSMC cultured for 7 days on CS-coated surfaces contained a large number of actin
filaments, as opposed to EGF+CS-coated surfaces. These results, taken together with
findings on cell growth, suggest that VSMC on CS-coated surfaces possess a contractile
phenotype while VSMC on EGF+CS-coated surfaces hold more of a pro-proliferative
phenotype. Further studies are needed to evaluate the phenotypic modulation of VSMC in
the presence of CS alone or with EGF. In that respect, CS might stimulate aSMA
production and promote a contractile phenotype in VSMC, which could be beneficial to

tissue healing. Moreover, since EGF is a chemotactic growth factor and CS in solution has
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been shown to promote cell migration on nitrogen-rich coatings [65], the ability of the

coating to attract VSMC onto the surface will be assessed in future work.

Using the method described in this paper, we were able to create a coating that
incorporates CS and EGF while maintaining their respective bioactivities. CS+EGF
coatings that had been created on aminated glass surfaces increased VSMC adhesion,
growth and resistance to apoptosis. A coating combining all these properties constitutes a
very promising approach to promoting vascular repair around stent-grafts where cells are in
an apoptotic environment. Transfers on realistic biomaterial surfaces can be performed
through the functionalization of PET or ePTFE surfaces with primary amine groups and
will be the subject of future studies. As stated earlier, further studies are needed to elucidate
the exact mechanisms in which these bioactive molecules inhibit cell apoptosis and
modulates cell phenotype in VSMC. Moreover, although the anti-apoptotic properties of
soluble CS have been already demonstrated on primary human aortic VMSC [11], our
results will have to be reproduced on human aortic VSMC to validate the bioactive

properties of our coating on cells from a human origin.

As discussed earlier, the loss of VSMC through the pathophysiology of AAA and
the pro-apoptotic environment that is intensified with the deployment of a stent-graft are
key factors contributing to the deficient healing of tissues surrounding the implant and to
aneurysm progression. Development of an anti-apoptotic pro-proliferative coating on stent-
grafts could counteract the pathophysiology and prevent aneurysm progression with time,
promote healing in the aneurismal sac and thus reduce the incidence of clinical
complications after EVAR. Moreover, such bioactive coatings could be useful for several
other vascular applications, in particular tissue engineering where cell apoptosis is also a
major challenge. Growth factor grafting on surfaces and 3D scaffolds is increasingly
studied to promote angiogenesis. Yet, promoting resistance to apoptosis is essential until

neovessel formation occurs.
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4.2.7 Conclusions

In this study, we showed that CS could be covalently immobilized on aminated
surfaces while maintaining its anti-apoptotic bioactivity. We also showed that CS can be
used as a support to immobilize EGF and that CS+EGF coating increases VSMC adhesion,
growth and resistance to apoptosis in serum-free medium. Further work is needed to
transfer this coating onto biomaterials used for stent-graft manufacturing, but these results
show great potential for CS and EGF to fulfill their purpose as bioactive anti-apoptotic and

proliferative coatings designed to promote healing around cardiovascular implants.
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Chapitre 5: Transfert du revétement bioactif sur des

biomatériaux polymériques (Article 3)

5.1 Présentation de ’article

Cet article intitulé « Chondroitin sulfate and epidermal s
growth factor immobilization after plasma polymerization : a A(‘m BIOMATERIALIA
versatile anti-apoptotic coating to promote healing around
stent-grafts » a récemment été soumis a Acta Biomaterialia.
L’objectif principal de ce travail consistait a démontrer que le
revétement de CS et EGF, présenté au chapitre 4, pouvait étre

transposé sur des matériaux utilisés dans les prothéses vasculaires,

comme le PET et le ePTFE.

Pour ce faire différentes méthodes de modification de surface par plasma ont été
¢tudiées, dans le but de créer des groupements d’amines primaires sur des films de PET.
Plus particuliérement, la fonctionnalisation par plasma a I’ammionaque a été comparée a la
polymérisation par plasma a basse pression et pression atmosphérique. Les trois techniques
de modification ont permis de créer des groupements amines en surface et d’immobiliser la

CS.

La polymérisation par plasma a basse pression a été choisie pour sa versatilité et le
greffage successif de la CS et de I’EGF qui a permis, une fois de plus, d’inhiber 1’apoptose
des CMLYV, dans des conditions pro-apoptotiques, et de favoriser la croissance des cellules.
Cette étude démontre que le revétement de CS+EGF peut étre déposé sur des polymeres,
préalablement inertes, par des techniques de modification par plasma, tout en maintenant sa

bioactivité.
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5.2.1 Abstract

The inertness of synthetic polymers combined with the pro-apoptotic environment
of abdominal aortic aneurysm explain the lack of healing observed around stent-grafts after
endovascular aneurysm repair (EVAR). We recently showed that chondroitin sulfate (CS)
and epidermal growth factor (EGF), immobilized on aminated glass slides, increased
VSMC adhesion, growth and resistance to apoptosis. The purpose of this present work was
to develop a method to graft these bio-molecules on realistic biomaterial surfaces used in
stent-grafts, namely PET, and to demonstrate that the bioactivity of CS and EGF are
preserved. To render PET chemically active and thus allow grafting of bio-molecules,
amino groups were created on the PET using three different plasma techniques, namely
ammonia plasma treatment and atmospheric- or low-pressure plasma polymerization. After
CS immobilization, surface characterization and cell apoptosis assays were used to choose
the optimal surface modification technique. Low-pressure plasma polymerization presented
the greatest potential and was therefore used to further graft EGF. CS+EGF coating was
shown to decrease cell apoptosis and cell depletion in serum-free medium, while increasing
cell growth, compared to unmodified PET but also to polystyrene culture plates positive
control. Altogether, our results demonstrated that CS+EGF coating was successfully

transferred onto PET and that they hold promise in promoting vascular repair after EVAR.

5.2.2 Keywords

Chondroitin sulfate, epidermal growth factor, surface functionalization, plasma

polymerization, anti-apoptotic coatings, stent-grafts.
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5.2.3 Introduction

Abdominal aortic aneurysms (AAA) are characterized by a permanent dilation and
weakening of the aortic wall, causing a progressive loss of mechanical integrity. If not
treated, AAA can lead to a sudden rupture of the aorta and death of the patient as a result of
massive internal bleeding. In industrialized countries, AAA ruptures are responsible for 1-
3% of all deaths among 65 to 85 year-old men [1]. To prevent rupture, endovascular
aneurysm repair (EVAR) with a stent-graft (SG) has been increasingly used this last decade
as a minimally invasive alternative to open surgery. Although EVAR offers a significantly
lower short-term mortality/morbidity rate [45, 47, 48], its success is limited by frequent
complications such as SG migration and persistence of endoleaks, in approximately 15%
[156] and 25% [157] of all cases, respectively. These complications can be related to the
lack of healing observed around the SG, and more specifically at the aortic neck, which

compromises its biological incorporation and fixation [56, 57].

Deficient healing around SG can be explained by several factors. The
pathophysiology of AAA leads to a sustained increase in vascular smooth muscle cell
(VSMC) apoptosis [25], leading to depletion of contractile cells within the aneurysm wall,
which in turn favours progression of the aneurysm [160]. Cell apoptosis is likely to increase
after EVAR, since the implant excludes the aneurysm from blood flow, therefore limiting
cell access to nutrients and oxygen. In addition, the inertness of the materials currently used
in stent-grafts, such as poly(ethylene terephthalate) (PET, Dacron ®) or expanded
poly(tetrafluoroethylene) (ePTFE), prevents the stimulation of proper cell mechanisms
implicated in vascular repair, such as adhesion and accumulation of contractile cells and the
formation of an extracellular matrix. We assumed that a bioactive coating applied on the
external surface of the SG, one that includes anti-apoptotic mediators, could improve the
healing process and SG incorporation into the vessel wall. In order to promote tissue
growth, the biomaterial should not only increase cell adhesion and proliferation, but also

promote the development of a state of resistance to apoptosis [165].
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To that purpose, we recently proposed to combine chondroitin sulfate (CS) and

epidermal growth factor (EGF) [177]. CS, a polysaccharide containing repeating units of
glucuronic acid and galactosamine, has been previously shown to increase resistance to
apoptosis of VSMCs in solution [121]. EGF in solution is also known to stimulate VSMC
growth [93], in addition to triggering pro-survival signals through EGF-receptor (EGFR)
signalling, and thus inhibiting VSMC apoptosis [112]. We showed that CS and EGF can be
grafted on inert glass surfaces, initially functionalized with primary amines using
carbodiimide chemistry, without losing their bioactivity. Our original approach exploits the
carboxylic acid groups of CS to create amide bonding with an aminated surface, followed
by immobilization of the EGF. The immobilization of both molecules on glass not only
increased the growth of VSMC but, even more important, their resistance to apoptosis in

serum-free (SS) medium, the latter being a classic pro-apoptotic stimulus [177].

However, several issues remained regarding how to implement such a bioactive
coating on realistic synthetic graft surfaces, and whether they would improve the biological
response compared with the untreated polymeric biomaterials currently used. The aim of
the present work has therefore been to graft CS and EGF on PET films and to study their

potential benefits when compared with pristine PET.

CS immobilization requires primary amine functional groups on the polymeric
surface. Much work has already been published regarding functionalization of PET and
PTFE surfaces using, among others, wet chemistry and ammonia- or nitrogen-containing
plasmas [73]. Plasma polymerization (PP) of allylamine, alkylamine or other “monomers”
is another possible strategy to obtain coatings that are rich in primary amines. In fact, the
development of so-called “plasma polymerized ethylene enriched with nitrogen”
(designated “PPE:N”) coatings has been a focus of our team for the past few years [65, 78,
79]. This approach has several advantages over simple plasma functionalization, even over
PP of amine-containing “monomers” mentioned above; of salient interest, this strategy is

very versatile, and coatings can be deposited on any kind of biomaterial surface.
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In this study, low-pressure (“L-PPE:N”) and atmospheric-pressure (“high”, “H-

PPE:N”) plasma polymerization techniques were compared to surface functionalization
with 'classical' ammonia plasma treatment in regard to their ability to generate primary
amine groups for the subsequent grafting of CS on PET. To shorten the manuscript, the
abbreviations “LP” and “HP” will be used throughout the text in place of “L-PPE:N” and
“H-PPE:N”, the symbols used in our earlier publications. Untreated PET and modified
PET, before and after CS grafting, were characterized by static water contact angle (WCA)
measurements, X-Ray photoelectron spectroscopy (XPS), and scanning electron
microscopy (SEM). The stability of the various coatings in aqueous solution was also
tested. Cell resistance to apoptosis on modified PET after CS grafting was chosen as the
ultimate assay for selecting the most effective technique for our application. The latter was
then chosen to further graft EGF on the CS. Complementary biological assays such as cell
growth, cell resistance to apoptosis, and actin/vinculin staining through
immunohistochemistry were then conducted on rat VSMC to confirm the bioactivity of the

CS+EGF coating.
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5.2.4 Materials and methods

5.2.4.1 Chemicals and reagents

Poly(ethylene terephthalate) (PET), in the form of 50 um-thick film, was purchased
from Goodfellow (Huntingdon, England). Chondroitin-4-sulfate (CS), 1-ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)-carbodiimide (EDC), N-hydroxysuccinimide (NHS) and 2-
morpholinoethane sulfonic acid (MES) were purchased from Sigma-Aldrich Canada Ltd.
(Oakville, ON, Canada). Recombinant human EGF was obtained from PeproTech (Rocky
Hill, NJ, USA) and the EGF receptor (EGFR) inhibitor, PD153035, from Calbiochem (San
Diego, CA, USA).

5.2.4.2 Cell culture

For cell culture experiments, A7R5 cells (under 20 passages), a clonal smooth
muscle cell line from rat embryonic thoracic aorta (ATCC, Manassas, VA), were cultured
in Dulbecco's Modified Eagle's Medium / Nutrient Mixture F-12 Ham's Medium
(DMEM/F12; Gibco BRL, Invitrogen, Grand Island, NY, USA) supplemented with 10%
fetal bovine serum (FBS; MEDICORP, Montreal, QC, Canada) and 1% penicillin-
streptomycin (PS, Gibco BRL, Invitrogen, Grand Island, NY, USA). RPMI medium (Gibco
BRL, Invitrogen, Grand Island, NY, USA) was used for serum-free (SS) cell culture
experiments. Propidium lodide (PI, Molecular Probes, Invitrogen, Grand Island, NY, US)
and Hoechst 33342 (HT, Sigma Chemical Co, St. Louis, MO, USA) were used for
apoptosis assays. Costar” (Corning Life Sciences, Acton, MA, USA) tissue culture

polystyrene (TCPS) 24-well plates were used as control in cell experiments.
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5.2.4.3 PET surface modification

5.2.4.3.1 Low-pressure plasma polymerization (L-PPE:N)

LP coatings were deposited on PET films with a low-pressure radio-frequency (r.f.)
glow discharge, as previously detailed in [79]. Briefly, PET samples were first introduced
into a cylindrical aluminium/steel reactor chamber, then evacuated to a base pressure of <
10 Pa. Mixtures of anhydrous ammonia (NH3) and ethylene (C,Hy) (of 99.9% and 99.5%
purity, respectively; Air Liquide, Montreal, QC, Canada) were admitted into the chamber
using electronic flow meter/controller and a ‘shower head’ gas distributor, at flow rates of
15 and 20 standard cubic centimeters per minute (sccm), respectively; the corresponding
gas flow ratio, R ( = Fxus / Feona), was 0.75. The use of R = 0.75 was based on our recent
stability studies of LP coatings in air and, more important, in aqueous solvents [80], where
the resulting coating was found to be quasi-insoluble. The pressure during plasma operation
was set and maintained constant at 80 Pa, and the power at 10 W, resulting in a negative
d.c. bias voltage of Vi = -40 V. The time of deposition was set so as to obtain ca. 120 nm-

thick coatings.

5.2.4.3.2 Atmospheric-pressure plasma polymerization (H-PPE:N)

HP coatings were deposited on PET films with an atmospheric-pressure, dielectric
barrier discharge (AP-DBD) apparatus, as described elsewhere [79, 187]. Briefly, PET
samples were placed on a 2 mm thick glass plate, between a cylindrical dielectric-coated
stainless steel high voltage (HV) electrode and a planar Al electrode; the glass plate served
as a second dielectric layer, leaving a discharge gap of 1 mm. The precursor gas mixture of
ethylene and nitrogen (N2) (of 99.9% and 99.998% purity, respectively; Air Liquide,
Montreal, QC, Canada) was introduced by a gas diffuser. Flow rates were kept constant at
50 sccm and 10 standard liters / min (slm) for C,H4 and N, respectively. A plasma zone of
approximately 1 cm width was generated, using a commercial HV power source and

transformer at a typical frequency of 10 kHz and peak-to-peak voltage of 18 kV. The
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substrate was made to move back and forth under the HV electrode at precisely
controlled speed of 10 mm/s for about 20 cycles, so as to obtain a film thickness of ca. 120

nm.

5.2.4.3.3 Plasma functionalization

Surface modification (functionalization) of PET surfaces was achieved by way of
NH; plasma treatment in the same chamber, and using the same power and pressure
conditions as those employed for LP deposition. In analogy to the symbols LP and HP,
functionalized PET will henceforth be referred as PETT, to shorten the text. The obvious
difference between plasma treatment and the deposition of LP coatings resided in the use of
only anhydrous ammonia as the reagent gas: hereby amine groups were grafted to the PET
surface, but no new material was added to it (unlike the case of LP coating). The NH; flow
rate was kept constant at 20 sccm. As just stated, ammonia plasma treatment is known to
create new functional groups on the PET backbone, for example, primary amines, imines,
and nitriles [188]. Samples that were aged for one day in ambient air were used for
subsequent experimental steps, because they had to be transported across town to another

laboratory.

5.2.4.4 CS and EGF immobilization

The immobilization of CS and EGF on LP, HP and PETT surfaces was achieved
through EDC/NHS chemistry, as optimized and described previously [177]. Briefly, treated
surfaces were exposed to a 1% w/w CS solution, containing 40% v/v ethanol, 50 mM MES,
EDC (EDC/COOH: 1) and NHS (NHS/EDC: 0.2) for 60 min at room temperature. All
surfaces were thoroughly rinsed with PBS (2 min) and Milli-Q water (2 x 2 min) in an
ultrasonic bath, in order to remove any unbound CS. EGF was then covalently bonded to
the grafted CS using the same coupling reagents. The CS-modified surfaces were exposed
to an aqueous solution containing 40% v/v ethanol, 22.8 mM EDC and 4.6 mM NHS, for
15 min at room temperature, to activate the carboxylic acid groups of CS. The surfaces

were rinsed with Milli-Q water to remove residual EDC/NHS and to avoid possible intra-
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molecular bonding of EGF. A 100 mM aqueous solution of EGF was then applied to
the CS-modified surfaces for 60 min at room temperature. Then, the surfaces were rinsed
once with PBS 1x and twice with Milli-Q water. For cell experiments, all surfaces were

immersed in a solution of 70% v/v ethanol and then in sterile water prior to testing.
p g

5.2.4.5 Physical and chemical surface characterizations

5.2.4.5.1 X-ray photoelectron spectroscopy (XPS)

Surface compositions were characterized using X-Ray photoelectron spectroscopy
(XPS) analyses, performed in a VG ESCALAB 3MKkIl instrument, using non-
monochromatic Mg Ka radiation. Spectra were acquired at 0° emission angles (i.e. normal
to the surface), and charging was corrected by referencing all peaks with respect to the
carbon (Cls) peak at binding energy, BE=285.0eV. For elemental compositions, the
quantification was performed on broad-scan spectra using Avantage v4.12 software
(Thermo Electron Corporation, Waltham, MA), by integrating the area under a specific
peak after a Shirley-type background subtraction, and by using the sensitivity factors from

the Wagner table. Three surfaces were analyzed for each condition.

The primary amine concentrations, [NH,], on the modified or coated PET surfaces
were determined with the help of a selective derivatization reaction, namely, with 4-
(trifluoromethyl)benzaldehyde vapor (TFBA, Alfa Aesar) [79, 80, 187]. TFBA was thereby
covalently bonded to primary amines via imine bonds. The [NH,] values could then be
deduced from fluorine concentrations [F] at the surface, also via XPS analyses. CS
concentrations were evaluated by measuring the atomic concentrations of sulphur at the

surfaces (since CS contains one sulfate group for each disaccharide unit [12]).

5.2.4.5.2 Static water contact angle goniometry (WCA)

The wettability of the various coatings was measured by way of the static contact

angle, with a FTA200 goniometer (First Ten Angstroms, Portsmouth, VA, USA) equipped
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with a data analysis software package (FTA32 Video). Three measurements were taken
on each surface using Milli-Q water as the probe liquid. Three surfaces were prepared for

each condition.

5.2.4.5.3 Scanning electron microscopy (SEM)

A JEOL model ‘JSM-7600 TFE’ field-emission scanning electron microscope was
used to assess surface morphology. Images of both LP and HP with or without CS were
acquired and analyzed, in order to evaluate whether or not CS immobilization altered the

surface morphology of the PP-coated surfaces.

5.2.4.5.4. Stability of the coatings

Dissolution of CS coatings in physiological buffer

The stability of CS coatings on treated PET surfaces was evaluated by quantifying
CS released into solution with dimethylmethylene blue (DMMB) assay [171]. Samples
were immersed in 500 pl of PBS 1x for 24 h, 48 h, 1, 2, 3 and 4 weeks at 37°C. A sealed
24-well plate was used for the experiment. Three different samples were analyzed for each
condition and duration. After each immersion time, PBS was recovered in separate micro-
centrifuge tubes and frozen for further analysis. A DMMB solution was prepared by mixing
8 mg of DMMB in 500 ml of an aqueous solution containing 40.5 mM NaCl, 40.5 mM
glycine and 9.5 mM HCI [171]. For the quantification, 10 ul of each sample was mixed
with 250 pl of the DMMB solution in a 96-well plate, and the absorbance was read at As»s.
CS concentration was calculated from a calibration curve obtained through linear

regression of samples with known CS concentrations.

Stability of the LP and HP coatings during CS grafting

To assess the stability of the plasma polymerized coatings during CS grafting, the
thicknesses of the coatings were measured by ellipsometry after exposure in the CS

immobilization solutions described in section 5.2.4.4. For comparative purposes, the



116
coatings were also immersed for 60 min in different aqueous solutions such as pure
water, PBS, and immobilization solution without CS (brought to a pH value of 5.5, similar
to the immobilization conditions, to avoid any bias resulting from differing pH) as
described in Table 1. The dry thickness of each sample was measured before and after
immersion with a spectro-ellipsometer (Model M2000, J.A. Woollam Co., Inc., Lincoln,
NE, USA) equipped with data acquisition software (Complete EASE). The measurements
were performed at room temperature with a 75° angle of incidence and data were acquired
within a wavelength range of 245-1650 nm. A refractive index of n =1.465 [182] with a
Cauchy model was used for the measurements. Three measurements were taken on each

surface. The dry thickness was obtained using the WVase 32 analysis software package.

Stability of coatings in air and the ability to graft CS

CS was immobilized on coatings left in ambient air for different durations after
plasma modification, starting immediately after modification and up to one week. The
sulfur content on the surfaces was measured by XPS, as described in section 2.5.1 and
results were compared with one another to verify that the modified PET was indeed stable

enough to immobilize CS after one week of storage.

Tableau 5: Solutions used for assessing the stability of the different coatings

Aqueous solutions

MES EDC NHS CS EtOH
Conditions Milli-Q PBS1X
(BOmM) (21.8mM) (4.6 mM) (1% w/v) (40% v/v)

v v v v v
v v v v
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5.2.4.6 Biological characterization

5.2.4.6.1 Cell growth

VSMC were incubated on each surface for 4 h at 37°C and 5% CO; with an intial
cell density of 1x10° cells/ml, in 200 pl of normal medium (N, DMEM/F12 medium
supplemented with 10% FBS and 1% PS). Cloning cylinders were used to limit the area
and to retain the films at the bottoms of the wells. After 4 h of adhesion, cloning cylinders
were removed, the surfaces were washed once with PBS 1x to remove non-adherent cells,
and cells were then left to grow for 1, 4 and 7 days at 37°C and 5% CO; in 500 pl of N
medium. The medium was changed every 2 days. Adherent cells were coloured with a
0.075% w/v crystal violet solution for 15 min, rinsed 3 times with Milli-Q water and dried
at room temperature. Images were captured by optical microscopy and cells were counted.
Three images were taken per surface, with a minimum of 4 samples per condition, and each
experiment was performed in duplicate. The cell growth cell growth rate was calculated as
a ratio of the cell count after each time interval over the initial cell count after 4 h of

adhesion.

5.2.4.6.2 Cell apoptosis

Resistance to apoptosis for cells adhered on bare and coated PET was tested as
follows: cells were left to adhere and grow until 80% of confluence on each surface. They
were then washed with PBS to remove any trace of growth factor from the medium. Half of
the surfaces were exposed to normal medium, the other half to SS medium (RPMI without
serum or growth factors) for 6 or 24 h, to provoke apoptosis [120]. To assess the extent of
apoptosis, VSMC were stained with HT/PI: 1 pg/ml of HT was incorporated in the medium
of each condition and incubated for 10 min at 37°C. Cells were washed with PBS to
prevent further intake of HT. A 5 pg/ml solution of PI in PBS was added to each condition.
Images were captured through fluorescence microscopy with an excitation filter of 360-425
nm. HT/PI staining made it possible to distinguish between viable, primary necrotic, early

apoptotic and late apoptotic cells, as described previously [177]. The proportion of
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apoptotic cells was calculated for each condition. The number of residual cells after 24
hours in SS medium was also compared to the number of cells in N medium for each
condition and was designated as cell loss. Since SS medium mostly incites cell apoptosis,
cell loss was considered an indicator of cell apoptosis as well. Three images were taken per
surface, with a minimum of 4 samples per condition and each experiment was performed in

duplicate.

To determine whether CS could maintain its bioactivity after EGF grafting, similar
tests for cell apoptosis were performed after blocking EGF-receptors (EGFR) on VSMCs.
PD153035, a chemical EGFR inhibitor, was shown to successfully suppress the EGFR-
dependent anti-apoptotic response in human mesenchymal stem cells, [122] and it was thus
chosen for this study. Therefore, PD153035 was incorporated into the media at a
concentration of 1 pg/ml. First, the inhibitor was added in the medium 1 hour prior to cell
seeding. Cells were left to grow in the presence of the inhibitor. Then, the same method as
described in the previous section was used for assaying cell apoptosis, using SS medium for

24 h in the presence of PD153035 (1 pg/ml).

5.2.4.6.2 Staining of actin, vinculin and nuclei

Cell phenotype and focal adhesion were studied for each surface by immuno-
staining. After 4h of adhesion and 7 days of cell growth, VSMC were fixed with a 4% w/v
solution of para-formaldehyde for 10 min at room temperature and rinsed with PBS. The
cells were permeabilized with 0.4% v/v Triton X100 for 10 min and rinsed with PBS. A
10% goat serum solution in 0.1% v/v Triton X-100 / PBS was used as blocking agent.
Vinculin staining was carried out with mouse anti-vinculin primary antibody (1/100
dilution, MAB3574, Millipore) and donkey anti-mouse Alexa 555 secondary antibody
(1/500 dilution, A21127, Molecular Probes). After each antibody addition, cells were
incubated for 1 h and rinsed with blocking solution. Actin staining was achieved by
incubating phalloidin-Alexa 488 (1/40 dilution, A12379, Molecular Probes) in PBS for 50
min. Nucleus staining was achieved by adding 10 pl of Hoechst solution (5 pg /ml),
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followed by a 10-min incubation. Surfaces were washed with PBS and transferred to
microscope slides. Fluoromount was used as a mounting medium. Once dried, the samples

were observed by fluorescence microscopy.

5.2.4.7 Statistical analysis

Results were expressed as mean + standard deviation. Statistical analysis was
carried out using independent two-sample #-test with equal variances following ANOVA

with Tukey’s post hoc analysis. A p value < 0.05 was considered significant for all tests.
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5.2.5 Results

5.2.5.1. CS grafting on LP, HP and PETT surfaces

5.2.5.1.1 Physical characterization

PET needs to be modified in order to graft biomolecules such as CS. Three different
techniques were implemented here to create primary amine groups on PET surfaces,
namely low- and atmospheric- pressure plasma polymerization, yielding LP and HP
coatings, respectively, and NHj3 plasma functionalization (yielding PETf). CS was
immobilized on each of these amine-containing surfaces. WCA and XPS data relating to
untreated PET, LP, HP and PETf, with or without CS, are presented in Table 2. All
modified surfaces were found to be more hydrophilic (lower WCA) than pristine PET
films, the apparent effect being much more pronounced for PETf than for LP or HP. CS
grafting was observed to significantly lower the WCA on LP and PETY, as expected, but it

increased on HP.

XPS survey spectra allowed us to compare the elemental compositions of all
surfaces, in order to confirm amination of the PET (based on measurements of [N] and
[NH;]) and grafting of CS (deduced from [S]). The data are presented in atomic % (at. %),
based on 100 atoms of C, N and O (and S when present on the surface). The measured
elemental composition of pristine PET agreed with the “theoretical” values (71.4 at.% C,
28.6 at.% 0O), calculated from its chemical structure (C;oHsO4). Substantial net increases in
nitrogen content, [N], were noted on LP, HP and PETT surfaces (of course, none detected
on PET), as previously reported ([79, 186]). Grafting of primary amines [NH;] was also
unambiguously confirmed on each surface by TFBA derivatization. While [N] was higher
on HP (~ 16 at. %) than on LP (~ 15 at. %) and PETT (~ 12 at. %), [NH,] was higher on the
LP surface (~ 7.5 at. %), than on the other two (~ 5 at. %). In-depth characterization of HP
and LP coatings’ by a variety of techniques (NEXAFS, XPS and IR) [79, 80] have shown

that these coating comprise several types of N-functionalities, namely amines, imines,
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nitriles, and amides. Among the three surfaces, the so-called amine-selectivity,
(INH2)/[N]), a key parameter, was found to be highest on LP. Oxygen [O] was also
observed on the three treated surfaces. HP and LP incorporate bound oxygen, [O], due to

reactions between free radicals or unstable functional groups and atmospheric oxygen [80].

Tableau 6 : Hydrophilicity and chemical compositions of pristine and modified PET

surfaces, obtained by WCA and XPS measurements respectively (n = 3)

XPS
Surfaces WCA Cl1s O1s N 1s S2p N/C [NH,]
©) (at. %) (at. %) (at. %) (at. %) (at. %)
71.0 70.3 29.7
PET ND ND N/A ND
+2.1 +0.1 +0.1
66.8 79.2 6.0 14.8 0.19 7.5
LP ND
+14 +0.6 +0.2 +0.5 +0.01 +0.2
61.1 67.9 17.1 14.7 0.3 0.22
LP/CS ND
+0.7 +0.6 +0.2 +0.5 +0.0 +0.01
63.2 76.7 7.2 16.2 0.21 5.1
HP ND
+14 +0.5 +04 +0.1 = 0.00 +0.2
66.7 67.5 19.5 12.1 1.0 0.18
HP/CS ND
+1.6 +0.3 +0.2 +0.3 +0.1 = 0.00
40.2 64.2 24.1 11.7 0.18 5.0
PETr ND
+0.8 +04 +0.2 +04 +0.01 +0.6
354 65.9 28.9 5.2 0.1 0.08
PETsCS ND

+2.1 +0.6 +0.0 +0.6 +0.1 +0.01
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CS grafting was confirmed by the presence of sulfur, [S], on all treated surfaces
(while undetected on any of them prior to CS binding). Interestingly, [S] on HP/CS was
more than 3 times and almost 10 times higher than that on LP/CS and PET{/CS,
respectively. As expected, CS grafting also increased the values of [O] on LP, HP and
PETT.

To assay the stability of immobilized CS on LP, HP and PET{, we attempted to
quantify the amounts of soluble CS released in PBS at 37°C with DMMB for different time
intervals up to 4 weeks. No significant amounts of CS were detected for any of the
surfaces, even after 4 weeks of immersion, suggesting that CS was covalently bonded to
LP, HP and PETY. In addition, SEM images were acquired for LP and HP before and after
CS grafting, to compare surface morphologies (Figure 34). The surface morphology of LP
was shown to be smooth, also after CS grafting; on the other hand, HP presented the same
rough, “cauliflower-like” surface morphology (Figure 34 C,D) that we had already reported
earlier [18].

Figure 34 : Field-emission scanning electron microscopy images of A) LP B) LP/CS C) HP
C) HP/CS (Scale bars: 1 um).
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5.2.5.1.2 Cell apoptosis

Cell apoptosis was assessed on pristine PET, LP, HP, and PETf surfaces with or
without CS after 24 hours in SS medium (SS) (Figure 35). Cells adhering on untreated PET
were found to be very sensitive to apoptosis when in SS medium, almost 30% of them
being apoptotic (29.6 + 16.5%) after 24h. The proportion of apoptotic cells was
significantly lower on all of the aminated surfaces: LP (16.7 = 9.2%), HP (19.8 + 7.1%) and
PETf (9.5 + 3.1%). CS grafting further decreased cell apoptosis on LP/CS (3.7 = 1.9%),
and on PET{/CS (7.1 £ 1.8%), but this further reduction was not observed on HP/CS (19.5
+ 8.5%). Interestingly, cell apoptosis was significantly lower on LP/CS than on PET{/CS (p
< 1 x 107). Cell loss during that time was also calculated, by comparing the residual
number of cells in SS medium to their counterparts exposed to N medium only (data not
shown). Cell loss varied greatly between PET (75.1 = 19.8%) and the modified surfaces, LP
(62.6 £ 16.5%), HP (72.7 + 20.7 %) and PETT (33.3 £+ 19.2%). Similar to cell apoptosis,
cell loss was lower on LP/CS (28.8 + 11.2%) and PETf/CS (12.1 + 35.3%), but higher on
HP/CS (77.3 + 35.0%). Based on these results and on the versatility of the LP coating

procedure, LP was selected for all further studies.
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Figure 35 : Cell apoptosis on PET, LP, LP/CS, HP, HP/CS, PETf and PET{f/CS in serum-
free medium after 24 h. Proportions of apoptotic cells were significantly lower on all
surfaces compared with PET (* p < 0.001). CS grafting also decreased cell apoptosis on LP
(** p < 1x10°). Cell apoptosis was significantly lower on LP/CS compared with PETf/CS
(p < 1x10”) (n > 6).

5.2.5.2 CS and EGF grafting on LP

5.2.5.2.1 Stability of LP

One of the main advantages of using plasma polymerization over simple plasma
functionalization is the enhanced surface stability and reduced ageing [80]. We therefore
investigated whether CS could be grafted on LP for up to seven days after coating
deposition. XPS survey spectra (data not shown) indeed demonstrated that [S] after CS
grafting on LP was constant throughout that time interval (i.e. immediately following

deposition, up to and including one week after deposition).

Even though LP had already been shown to be stable in aqueous solutions, it was
felt that the conditions used for CS grafting might potentially affect the coatings’ stability,

because the solutions are acidic and contain cross-linking agents during grafting with
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EDC/NHS chemistry. By measuring the dry thickness after immersion via ellipsometry
we were able to assess possible partial dissolution of LP in various aqueous solutions
(Figure 3). LP thicknesses prior to and after immersion in water or PBS did not differ
significantly. A significant loss in LP thickness (12.5 + 4.1 %, corresponding to
approximately 15 nm) was measured after 60 min in MES+EDC+NHS (designated Sol 2);
the grafting solution with CS (Sol 1), however, led to no net loss in thickness (p = 0.88).
We had previously shown that CS grafted onto aminated glass slides increased the overall
coating thickness by ca. 0.81 nm [177], while the diameter of the CS molecule in solution
was estimated to be 1.2 nm [189]. Therefore, one may conclude that grafted CS can totally
block, or at least significantly impede the dissolution of LP. Altogether, it was judged that

LP could be considered stable in the grafting solution in the presence of CS.
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Figure 36 : Residual thickness of LP coating after immersion in MES+EDC+NHS+CS (Sol
1), MES+EDC+NHS (Sol 2), Milli-Q water (Sol 3), and PBS 1x (Sol 4) for 60 min.
Residual thicknesses were calculated from initial thickness measurement of LP (100%) and

final measurements after immersion.
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5.2.5.2.2 Bioactivity of LP/CS+EGF coating

Cell growth and morphology

Cell growth on each of the surfaces investigated, expressed as the cell count ratio
with respect to that after 4h adhesion, are presented in Figure 4. VSMC growth on
LP/CS+EGF coatings was significantly higher than on all other surfaces tested (including
TCPS positive control) after 4 and 7 days (p < 0.005). Moreover, cell counts on
LP/CS+EGF were more likely underestimates, since multi-layers of cells could be observed
on these latter surfaces. Increased cell numbers and the presence of multi-layers on

LP/CS+EGF compared to LP/CS strongly suggest that EGF grafting was effective.
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Figure 37 : VSMC growth on TCPS, PET, LP, LP/CS and LP/CS+EGF. The graph presents
cell counts on each surface, after 24, 96 and 168 h, after normalization to their respective
initial cell count, i.e., after 4 h of cell adhesion (n = 8). Cell growth was significantly more
important on surfaces were CS and EGF were both grafted (* p < 0.005 compared to LP at
24 h, ** p < 0.005 compared to all surfaces at 96 h and *** p < 0.005 compared to all
surfaces at 168 h).
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Immunostaining of actin, vinculin and nuclei in VSCM, performed after 4 h of

cell adhesion and 7 days of cell growth, are presented in Figure 5. VSMC on LP/CS
contained more actin than cells grown on PET, LP or even LP/CS+EGF surfaces, both after
4 h and 7 days. Vinculin staining after 4 h, a marker of focal adhesion, was more
concentrated at the cell-edges for the case of LP/CS+EGF, and near the nucleus for that of
LP. After 7 days, vinculin staining results were very similar and relatively uniform for all
cells grown on LP/CS and on LP/CS+EGF. However, differences were observed for PET,
where vinculin intensity was greater near the nucleus, and LP, where it was intense

throughout the cells’ extents.
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Figure 38 : Actin, vinculin and nucleus staining of VSMC on PET, LP, LP/CS and
LP/CS+EGF (Scale bars: 100 um). Nucleus (blue / row A) was stained with HT, actin
(green / row A) with phalloidin-Alexa 488 and vinculin (red / row B) with mouse anti-
vinculin (primary antibody) + anti-mouse Alexa 555 (secondary antibody) and after 4 h of
cell culture. Rows D and E represent a merge of actin, vinculin and nucleus staining after 4

h and 7 days of cell culture.
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Resistance to apoptosis

Cell apoptosis in SS medium was assessed after 6 and 24 h (Figure 39). Once again,
apoptosis of VSMCs adhering on PET surfaces attained higher levels than in the case of
cells on TPCS. LP coating on PET significantly decreased apoptosis; moreover, CS and
CS+EGF grafting further decreased the proportion of apoptotic cells, compared with LP
alone: In both cases and after both time intervals, apoptosis decreased significantly
compared with LP, PET and TCPS. However, no significant differences were observed
between LP/CS and LP/CS+EGF in terms of percentage of apoptotic cells after 6h (p =
0.94) or 24h (p = 0.42). On the other hand, differences in cell numbers and morphologies
were observed between the two coatings after 24 h in SS medium, cell loss being lower on
LP/CS+EGF (28 + 35%) compared to LP/CS (38 £ 18%), although not significantly. The
number of lost cells, when normalized to their number cultured in normal medium on either
surface, indicated significantly lower depletion on LP/CS+EGF compared with LP (57 +
11%) and PET (68 + 20%) (p < 1 x 10™). The anti-apoptotic effect of CS+EGF is illustrated

in Figure 40.
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Figure 39 : Cell apoptosis on TCPS, PET, LP, LP/CS and LP/CS+EGF in SS medium after
6 and 24 h. Proportion of apoptotic cells was significantly higher on PET compared to all
the surfaces (p < 0.001 and p < 0.0001 after 6 and 24 h respectively). Cell apoptosis on
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LP/CS and LP/CS+EGF was significantly lower compared to LP after at 6 h (* p <
0.002) and 24 h (** p < 1x107) (n > 8).

To further evaluate the impact of immobilized EGF, a chemical inhibitor,
PD153035, was used to block EGF receptors on VSMCs during the apoptosis assay.
VSMCs were also grown on LP/CS+EGF coatings in the presence of the inhibitor.
PD15035 was added to the SS medium to inhibit the effect of EGF on cell apoptosis. The
proportion of apoptotic cells in the presence of the EGFR inhibitor remained the same (7.3
+ 2.8%) as for LP/CS (p = 0.42) and LP/CS+EGF (p = 0.82). Figure 40 illustrates the
morphology of VSMC on LP/CS, LP/CS+EGF, and LP/CS+EGF with PD153035. After
24h in SS medium, cells present on LP/CS+EGF with PD15035 resembled those on LP/CS,
with larger nuclei, while a significantly more important cell loss (47 + 13 %) was also

observed when compared with LP/CS+EGF alone.

Figure 40 : HT/PI staining of VSMC after 24 h in SS medium on A) PET B) LP/CS+EGF
and C) LP/CS (Scale bars: 100 wm). The experiment was also conducted on D)
LP/CS+EGF with VSMC exposed to PD153035 a chemical inhibitor of EGFR.
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5.2.6 Discussion

The ability of PET to promote cell adhesion, -growth and -survival is known to be
limited; therefore, several types of surface modifications, with or without immobilization of
bio-molecules, have previously been reported [74, 75, 85, 190]. In the present study, we
have investigated a new bioactive coating specifically designed to counteract the pro-
apoptotic environment found around SG after EVAR. The limitations of PET in this
application emerge clearly from the high level of apoptosis obtained when VSMC adhered
to PET are subjected to SS medium, a condition that mimics the lack of nutrients in AAA
after SG deployment. In our recent study [177], the immobilization of CS and EGF on
aminated glass slides was shown to significantly stimulate cell growth and to reduce cell
apoptosis. In the present work, we examined whether such coatings might be successfully
implemented on PET, and whether they maintained bioactivity and improved VSMC

behaviour compared with untreated PET.

In order to covalently immobilize CS on PET, primary amine functional groups first
had to be created. This can be achieved in several ways, including wet chemistry, such as
grafting of macromolecules; or by means of plasma-based techniques, UV irradiation, -
spraying, ion implantation, and plasma polymerization [191, 192]. Plasma techniques offer
several advantages over others. Most important, they enable one to specifically
functionalize a wide variety of different materials in a reproducible manner [73]. Beside
their versatility and flexibility, they have also proven to be economically and ecologically
advantageous [193]. However, plasma-functionalized surfaces tend to undergo rapid loss of
surface-near functional groups (hydrophobic recovery) [73]. Over the past few years, these
laboratories have optimized new plasma- and photochemical polymerization methods for
creating stable coatings with high concentrations of nitrogen functionalities, in particular
primary amines [65, 78-80, 187]. Plasma polymers tend to be highly cross-linked, which
minimizes so-called hydrophobic recovery (time-dependent loss of polar groups from the
surface). Plasma polymerized (PPE:N) coatings therefore tend to be more stable, less prone

to ageing in air and aqueous solutions than plasma-functionalized surfaces.
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In this study, two types of plasma polymers (LP, HP) were compared with an

ammonia-plasma functionalized surface (PETY) for their ability to permit CS grafting and
the creation of bioactive surfaces [79, 186]. All techniques enabled to create primary
amines on PET surfaces, LP reaching higher density than the other two. The presence of
bound sulfur, [S], after CS grafting unambiguously confirmed covalent immobilization of
CS molecules onto PETf, LP and HP surfaces, but with evident differences in
concentrations (0.1, 0.3 and 1 at.%, respectively), [S] being the lowest on PETf. While LP
contained more [NH,], it was expected to allow more CS to be grafted, but [S] values
indicate instead that more CS was immobilized on HP. This might conceivably be
explained by the rough morphology and larger surface area of HP, as illustrated in Figure
34 C,D, compared with the very smooth surfaces of LP and PETf. Sizeable increases in [O]
on each surface (Table 2) further confirmed the surface-grafting of CS molecules, because
the latter contain 14 O atoms per disaccharide unit. Even more additional confirmation of
CS immobilization comes from observed decreases in WCA for the cases of LP and PETf
surfaces: CS, a strongly hydrophilic polysaccharide with an overall negative charge, is
indeed expected to increase the surface’s wettability after grafting. However, in the case of
CS-grafted HP, WCA was seen to rise from 63° to 67°. This is most probably associated
with its above-mentioned rough surface morphology, well-known to drastically affect

contact angle measurements [194].

CS grafting on HP was found not to reduce VSMC apoptosis induced by SS
medium. This result led us to eliminate HP as a candidate-substrate for CS grafting through
EDC/NHS. In sharp contrast, CS grafting on LP and PETT led to significant reductions in
cell apoptosis, as previously observed for the case of CS immobilized on aminated glass
[177]. Cell resistance to apoptosis was significantly (p < 1 x 107, ¢-test) greater for the case
of LP/CS (3.7% of apoptosis) than for PETf/CS (7.1 %), a difference that might be
attributable to the fact that the former contains more CS than the latter, but this remains to

be confirmed. Because LP is a versatile coating that can readily be deposited on most
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biomaterial surfaces, for example even on PTFE [31], we therefore chose LP surfaces to

further study CS+EGF grafting.

First, we demonstrated the stability of the LP/CS coating. Although [NH;] on LP
had been shown to decrease during the first few days after deposition (presumably by
conversion of amines into amides [79]), the efficiency of grafting CS was found to be
unaffected even after 1 week, as demonstrated by [S] measurements. The time-dependent
stability LP/CS coating was also shown to be excellent, since no trace of CS was found
after 4 weeks in physiological buffer at 37°. We conclude that low-pressure plasma
polymerization followed by CS grafting resulted in a stable coating; EGF was then grafted

on LP/CS and its bioactivity was assessed by cell growth assay.

EGF grafting on LP/CS significantly increased cell growth, although to a lesser
extent than previously reported for the case of aminated glass slides [177]. The
concentrations of EGF on these two surfaces were not compared and at this stage, it is
difficult to determine whether the above-described observations are due to differences in
concentrations or in bioactivities of the immobilized EGF. LP contains more primary
amines than the aminated glass slides ([NHz] ~ 3% for the latter, unpublished data), and it
should enable more CS to be grafted, hence higher amounts of bound EGF. However, while
we assumed that CS constituted a monolayer, a macromolecular LP network could be more
complex and result in a lesser number of accessible COOH groups for EGF grafting.
Effective grafting of EGF was also confirmed by differences in cell morphologies between
LP/CS and LP/CS+EGF VSMCs cultured on LP/CS contained more actin filaments, both
after 4 h and 7 days, suggesting a more contractile phenotype on LP/CS and a more “pro-
proliferative” phenotype on LP/CS+EGF. Such phenotypic modulation of VSMCs on these

surfaces is the object of an ongoing study.

Addition of EGF on LP/CS did not further decrease the number of apoptotic cells on
the surface after incubation in SS medium but decreased cell loss, although not
significantly. Moreover, the presence of EGFR inhibitor (PD153035) did change VSMC
growth and nuclear morphology on LP/CS+EGF. As a matter of a fact, cells grown on
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LP/CS and on LP/CS+EGF with PD153035 presented the same morphologies and
contained roughly the same numbers of cells. VSMCs grown in the presence of the
inhibitor were more strongly depleted in SS medium after 24 hours than cells grown in the
absence of inhibitor. Altogether, these results strongly suggest that CS is still recognized by
VSMC:s after EGF grafting, and that EGF does not interfere through steric hindrance, but
they do not shed light on whether CS alone or both molecules are responsible for the

observed reductions in cell apoptosis.

Improving VSMC and fibroblast growth at the external surface of SG to improve
their fixation and sealing with the aorta is critical to the long-term success of EVAR. Yet
very few studies so far have reported surface modifications of SG [68, 183, 195], and to the
best of our knowledge, none of them aims to counteract the apoptosis-related depletion of
VSMCs in AAA. Although untreated PET does allow cell growth, cells adhered on this
polymer are very sensitive to apoptosis and prone to depletion when cultured in SS
medium, as shown here and in previous research [65]. In this current work we showed that
LP/CS+EGF coatings significantly decreased cell apoptosis induced by SS medium, when
compared with untreated PET and even with TCPS (positive control). Furthermore, we
have demonstrated that this promising coating can be incorporated onto realistic
biomaterial surfaces (i.e. PET) and that it retains key characteristics that are important to
promote vascular repair in an apoptotic environment. Further validation of the coatings on
actual SG will require its testing on woven PET, along with the use of human aortic
VSMCs. In those endeavours, the apparatus and protocols used for LP deposition can

readily be transferred to 3D SG surfaces of different materials (PET or ePTFE).
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5.2.7 Conclusions

A new bioactive coating incorporating CS, an extracellular matrix component
recently shown to induce a state of resistance to apoptosis in VSMC, and EGF was
successfully created on polymeric PET surfaces. The coating significantly increased VSMC
growth and resistance to apoptosis. While further work is needed to fully understand the
cell mechanisms involved and to evaluate its applicability to human cells, the LP/CS+EGF
coating appears to be a promising candidate for SG coating, as well as for other
applications where resistance to apoptosis is an important challenge, such as in 3D matrices
for tissue engineering. In the context of EVAR, this coating could thus counteract vascular
cell depletion at the aortic neck and stimulate proper cell growth and sealing between the

SG and the aortic wall.
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Chapitre 6: Discussion et recommandations

La guérison inadéquate autour des SG s’aveére étre I’'un des principaux facteurs
d’échec reliés a EVAR et afin d’en assurer le succes, un joint hémostatique entre
I’endoprothése couverte et la paroi aortique doit se développer. Cette theése visait donc a
développer un revétement bioactif pour la surface externe des SG favorisant la croissance
de cellules musculaires lisses vasculaires et des fibroblastes, afin d’obtenir I’incorporation

de la prothése dans les tissus environnants.

Tel que mentionné dans la revue de littérature, le SG déployé dans un anévrisme de
I’aorte abdominale constitue un environnement pro-apoptotique par la composition des
matériaux polymériques, 1’ajout de la prothése qui réduit 1’accés aux nutriments, et
finalement le phénotype pro-apoptotique des cellules dans le contexte anévrismal, créant
ainsi une déplétion cellulaire notable. Suite a ces observations, nous avons jugé que la
création d’un revétement anti-apoptotique pourrait favoriser la guérison des tissus aortiques
en contrecarrant les caractéristiques pathophysiologiques des anévrismes. L’objectif a long
terme de ce projet consistait donc a développer un revétement anti-apoptotique intégrant
des médiateurs connus pour activer les mécanismes de la réparation vasculaire et influencer
la résistance a I’apoptose, ainsi que la migration, la prolifération et la différenciation des

CMLYV et/ou des fibroblastes.

Des études sur le phénomeéne du remodelage vasculaire, déclenché par des désordres
fibroprolifératifs (ex. athérosclérose, hypertension, resténose, etc.) et conduisant a un
épaississement myointimal, ont mené a la mise en évidence de I’effet anti-apoptotique de
plusieurs médiateurs impliqués dans la réparation vasculaire, dont la CS et I’EGF [120,
122, 196]. Dans une approche biomimétique, il s’avérait donc particulieérement intéressant
d’utiliser ces médiateurs. Tel que démontré dans la revue de littérature, des essais
préliminaires nous ont tout d’abord permis de confirmer I’influence de de la CS et de ’EGF
en solution sur la résistance & 1’apoptose et la déplétion cellulaire, chez les CMLV de rat. A
partir de concentrations de 125 ug/ml et 10 ng/ml, pour la CS et ’EGF respectivement, le

taux d’apoptose s’est avéré significativement amoindri par rapport au contrdle négatif, le
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milieu sans sérum. De plus, la combinaison de I’EGF a la CS en solution a permis de

diminuer significativement la déplétion cellulaire par rapport a la CS seule.

Dans la littérature, il existe peu de données sur 1’effet anti-apoptotique de la CS et
les mécanismes déclenchés en présence de cette macromolécule en solution. Les travaux de
recherche effectués dans les laboratoires du D' Marie-Josée Hébert ont cependant permis
d’identifier que la CS diminuait le taux d’apoptose par la voie de ERK 1/2, chez les CMLV.
La présence de la CS a mené a une phosphorylation soutenue de ERK 1/2, en surexprimant
ainsi une protéine anti-apoptotique, le Bel-xL. La présence d’un inhibiteur MAPK, le
PD98059, a renversé I’influence de la CS sur I’apoptose chez les CMLV humaines et de
rats [196]. D’autres analyses ont également démontré que la CS diminuait I’apoptose chez
les fibroblastes, via la voie de PI3K, en surexprimant une fois de plus la protéine anti-

apoptotique Bcl-xL et en prévenant la régulation a la hausse de Bim-EL [120].

Dans d’autres équipes, il a ét¢ démontré que la CS permettait de diminuer la mort
des cellules contenues dans des tranches hyppocampiques de rats privées d’oxygene et de
glucose [197]. Dans ces conditions, la CS a inhibé la phosphorylation de p38 MAPK, mais
sans influence sur I’activation de la voie ERK 1/2. Elle a également inhibé 1’activité de
I’oxyde nitrique synthétase (NOS), une protéine enzymatique qui produit 1I’oxyde nitrique
(NO), un composé chimique impliqué dans la progression des AAA [198] et dans
I’apoptose des CMLV [199].

Dans un autre ordre d’idées, 1’efficacité de la CS a clairement été établie dans le
traitement de ’arthrose, entre autre par la réduction de I’inflammation dans les jointures et
le renforcement des fonctions articulaires [200]. Plusieurs biomatériaux a base de CS ont
démontré une efficacité in vitro et in vivo dans le domaine des cartilages et de 1’orthopédie
[178, 201, 202]. Dans une étude menée par Campo et al., il a été démontré que la CS
diminuait significativement I’inflammation d’un mod¢le murin de P’arthrite [203]. 11 a été
illustré que la CS diminuait la production des especes ROS, inhibait 1’activation de NF«B,
une protéine régulant également la réponse inflammatoire, et la perte de IkBa, une protéine

qui inhibe le facteur de transcription de NF«xB. De plus, il a été démontré que la CS
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diminuait I’expression des caspases-3 et -7, ’accumulation des polymorphonucléaires
et de MMP-13, une collagénase. Il est bien connu que les cellules inflammatoires et especes
ROS participent a 1’apoptose des CMLV dans les AAA [204]. La présence de la CS
pourrait donc influencer la réaction inflammatoire et ainsi diminuer 1’apoptose cellulaire
dans un contexte d’AAA. Globalement, tout ceci laisse a penser que la CS constitue une
biomolécule bien adaptée pour contrecarrer les mécanismes d’apoptose cellulaire et la
progression de la dégénérescence de la paroi anévrismale. L’objectif de cette thése n’était
cependant pas d’étudier les mécanismes cellulaires impliqués dans cette réponse a la CS,
mais bien de démontrer la conservation de la bioactivité une fois greffée et son potentiel

pour un revétement anti-apoptotique.

Bioactivité de la CS greffée

La CS immobilisée sur du verre aminolysé ou des films de PET modifiés par
polymérisation plasma a basse pression ou fonctionnalisation, a significativement diminué
le taux d’apoptose induit par un milieu sans sérum. Ceci nous a permis de conclure que
I’immobilisation de cette macromolécule, par des liaisons amides, permettait de maintenir

une bioactivité suffisante pour les CMLV.

Les techniques d’induction de 1’apoptose les plus fréquemment utilisées sont
I’exposition au TGF-B1, au milieu sans sérum et a des agents chimiothérapiques, comme le
cisplatinum, I’adriamycin et I’etoposide [205]. Le choix d’utiliser le milieu sans sérum dans
notre étude se justifie essentiellement par le fait qu’il reproduit I’environnement pauvre en
nutriments des AAA, et qu’il s’agit d’une technique pro-apoptotique classique, couramment
utilisée dans nos laboratoires [120, 121, 172]. D’autres stimuli pourraient étre utilisés pour
reproduire un environnement hypoxique et inflammatoire, comme la culture en conditions
hypoxiques et hypercholesterolémiques, ainsi que 1’exposition a des cytokines telles que le
TNF-a, dont la présence a été notée chez les patients ayant un AAA. Des tests préliminaires
ont d’ailleurs été effectués sur le revétement de CS, apres 4 heures dans des conditions

hypoxiques (Figure 41). Une fois de plus I’ajout de la CS a significativement diminué le
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taux d’apoptose. Il importe de mentionner, par contre, que ce test n’a été effectué
qu’une seule fois, et ce sur le PET recouvert de H-PPE:N (tel que détaill¢ dans I’article 3 de
cette theése). Il serait donc nécessaire de reproduire 1’expérience en le comparant au PET
recouvert de L-PPE:N et aussi en présence d’EGF. Le graphique présenté a la Figure 41
laisse tout de méme sous-entendre que la CS aurait des propriétés anti-apoptotiques dans

des conditions similiaires a I’environnement des AAA autre que le milieu sans sérum.
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Figure 41: Variation du pourcentage de cellules apoptotiques en présence du revétement de

CS apres 4 heures d’hypoxie (*p < 0.001 par rapport a CS/H:PPEN)

Puisque les AAA contiennent également des protéines pro-apoptotiques déclenchant
la voie extrinseque de 1’apoptose, 1’utilisation de cytokines pourrait étre aussi une avenue
intéressante pour vérifier si le revétement inhibe 1’apoptose via les deux chemins. Parmi ces
agents, les cellules inflammatoires qui s’infiltrent dans la paroi vasculaire des anévrismes,
comme les macrophages et les lymphocytes T, relachent des médiateurs pro-apoptotiques,
dont le FasL, TNF-a et la perforine [7]. Le TGF-B1 qui est également présent dans les AAA
pourrait aussi induire 1’apoptose des CMLV [206].
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Recommandation #1I : 11 serait intéressant de compléter les analyses

d’apoptose présentées dans ce travail, en utilisant d’autres facteurs pro-apoptotiques.
Plus  spécifiquement, D’influence d’un  environnement hypoxique ou
hypercholesterolémique sur des CMLV exposées au revétement de CS+EGF
mériterait une attention particuliere. De plus, la voie extrinséque de I’apoptose

pourrait étre stimulée par ’utilisation de cytokines comme le TNF-a et le TGF-p1.

Activité anti-apoptotique du revétement CS+EGF

Tout comme les résultats concernant la CS et ’EGF en solution, présentés dans la
revue de littérature, I’ajout de I’EGF sur le revétement de CS n’a pas diminué le
pourcentage de cellules en surface ayant un phénotype apoptotique, tel que déterminé par
coloration HOPI. Par contre, il a significativement diminué le taux de déplétion cellulaire
observé apres 24h en milieu sans sérum. La déplétion cellulaire ne peut pas étre totalement
associée a 1’apoptose, puisqu’il peut également y avoir nécrose, par contre ce résultat peut
tout de méme étre un indicateur important de la résistance a 1’apoptose, par la capacité des
cellules a survivre 24 heures dans un milieu sans sérum. La présence d’un inhibiteur du
récepteur de ’EGF dans le milieu sans sérum, a inversé la tendance de ’EGF sur la
déplétion cellulaire, mais n’a pas influencé le pourcentage d’apoptose en surface. De plus,
la morphologie des CMLV en présence de I’inhibiteur était trés similaire aux cellules
cultivées sur le revétement de CS seul. Ceci nous laisse croire que la CS demeure visible
aux CMLV apres I’ajout de ’EGF, mais ne nous permet pas de distinguer le role de

chacune des molécules dans la diminution de I’apoptose sur le revétement CS+EGF.

La diminution de I’apoptose et de la déplétion cellulaire devrait pouvoir étre
confirmée par une augmentation marquée de protéines anti-apoptotiques. Tel que
mentionnée dans la revue de littérature, il a ét¢ démontré que la CS et ’EGF en solution
activent la voie de signalisation de ERK 1/2. Des essais préliminaires par Western blot ont
permis d’illustrer I’activation de la voie ERK 1/2 sur le revétement CS+EGF, aprés une

exposition de 45 minutes en milieu sans sérum (Figure 42), I’activation étant plus élevée
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pour le revétement CS+EGF, qui atteint des niveaux aussi €¢levés que le contrdle positif

(milieu normal).

44 kDa

42 kDa ERK 1/2

TCPS(N) TCPS(SS) Verre+CS Verre+CS Verre
+EGF

Figure 42: Phosphorylation de ERK 1/2 du revétement greffé sur verre aminolysé

I1 a été mentionné dans la revue de littérature que I’activation du récepteur de I’EGF
provoque 1’activation des voies de signalisation des kinases MAP et PI3K, ainsi que les
facteurs STAT [142, 144]. Puisque ’activation du EGFR déclenche une multitude de voies
de signalisation en parallele, il peut étre difficile de distinguer I’impact de la CS dans le
revétement de CS+EGF. L’EGF risque de masquer I’influence de la CS, mais il est tout de

méme important de comprendre I’impact du revétement sur la modulation intracellulaire.

Recommandation #2 : 11 serait intéressant d’étudier ’influence du revétement

de CS+EGF sur Pactivation des voies de signalisation menant plus particuliecrement a
la survie, pour bien comprendre les mécanismes impliqués. A titre d’exemple, la
présence de la protéine anti-apoptotique Bcl-xL. pourrait étre une avenue démontrant
P’influence du revétement sur la voie intrinséque de I’apoptose. Une autre voie
consisterait a évaluer le niveau NFkB, puisque la CS et PEGF influencent la
transcription de cette protéine impliquée dans la réponse immunitaire. Il serait
également intéressant d’observer le niveau des caspases initiatrices (caspases 8 et 9) et

effectrices en présence du revétement (caspase 3).
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Bioactivité de EGF greffé

La diminution de 1’apoptose et 1’augmentation de la croissance des CMLV apres
I’ajout de I’EGF, tel qu’illustré dans les articles 2 et 3, suggérent que celui-ci conserve sa
bioactivité une fois greffé sur la CS. Cependant, la croissance des CMLV s’est avérée plus
¢levée sur les revétements créés sur surfaces de verre que sur celles créées sur le L-PPE:N
(x23 versus x14 en 7 jours, respectivement). A 1’heure actuelle, il n’est pas possible de
discerner si la différence est diie a la bioactivit¢ de ’EGF immobilis¢ ou bien la
concentration d’EGF en surface, puisque cette quantité n’a pas été identifiée. On peut noter
que 1’angle de contact apres greffage de CS sur le LPPEN est plus élevé que lorsque la CS
est greffée sur le verre (62° versus 43°). Le L-PPE:N ne présente pas une surface aussi
réguliere que le verre aminolysé. La disposition des amines primaires et le fait que le L-
PPE:N en contient plus que le verre aminolysé, pourraient influencer la disposition de la CS
et ainsi I’acces aux groupements COOH pour le greffage de I’EGF. Toutefois, malgré cette
différence, entre le revétement déposé sur le verre aminolysé ou le PET modifié, la
croissance demeure significativement supérieure en présence d’EGF. Il peut donc étre
suppos¢ que I’EGF immobilisé est suffisamment bioactif, pour stimuler la croissance des

CMLV.

Si I’ajout d’EGF apporte un avantage indéniable par rapport au revétement de CS, il
est plus difficile de conclure quant a I’importance de la CS dans la bioactivit¢ du
revétement. La CS est une macromolécule trés hydrosoluble contenant plusieurs
groupements a charge négative. Tel qu’attendu, I’immobilisation de la CS sur les surfaces
aminées a permis d’augmenter la mouillabilité. Il est donc probable que la présence de la
CS limite 1’adsorption non-spécifique des protéines, par rapport aux surfaces aminées, et
favorise ainsi le greffage covalent de ’EGF, plutdét que son adsorption via des liaisons
¢lectrostatiques. Ceci pourrait étre vérifié en étudiant 1’adsorption de protéines sur la CS
notamment par rapport au L-PPE:N, en utilisant par exemple une technologie comme une
microbalance a cristal de quartz avec mesure de la dissipation (QCM-D, pour quartz crystal

microbalance with dissipation monitoring).
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En plus de sa bioactivité et de sa capacité d’augmenter la mouillabilité de la

surface, la CS peut étre considérée comme bras espaceur pour le greffage de I’EGF,
donnant ainsi un meilleur accés aux cellules qui entrent en contact avec la surface. Il est
présumé que ['utilisation de ’EDC/NHS pour greffer ’EGF favorise la création de liens
amides entre les carboxyles résiduels de la CS et les amines primaires de I’EGF, qui se
retrouvent soit au N-terminal ou aux lysines 28 et 48. Il est tout de méme possible qu’il y
ait également présence de liaisons électrostatiques entre les groupements a charge négative
de la CS (i.e. sulfate et acide carboxylique) et les acides aminés contenant des groupements

a charge positive de I’EGF, comme I’arginine ou I’hystidine.

L’immobilisation par liens covalents est un avantage puisqu’il devrait permettre de
prolonger Dlactivit¢ de I’EGF. Il a en effet ét¢ démontré par plusieurs études que
I’immobilisation de I’EGF empéche I’internalisation du complexe EGF/EGFR, prolongeant
ainsi I’activation du récepteur [91, 145, 148, 149]. La dimérisation du récepteur de ’EGF et
la liaison a son ligand provoque I’activation du domaine kinase et I’autophosphorylation du
EGFR. Habituellement, pour I’EGF en solution, le complexe EGF/EGFR est rapidement
internalisé dans la cellule, et les signaux des kinases peuvent continuer a &tre activés a
I’intérieur des endosomes [207]. 1l est a noter par contre que la durée de la signalisation est
dictée par la vitesse de ’internalisation et de recyclage du EGFR [208]; I’activité de ’EGF
en solution est donc limitée. L’ immobilisation de ’EGF devrait de ce fait prolonger la

signalisation en comparaison avec I’EGF en solution.

Par contre I’immobilisation entre les carboxyles de la CS et les amines de ’EGF,
via PEDC/NHS, mene a un greffage non uniforme et non orienté, puisque ’EGF humain
contient plus d’un groupement amine. La conjugaison aux amines de la lysine, des facteurs
de croissance tel I’EGF, génére des surfaces hétérogeénes provoquant des orientations et des
activités fonctionnelles variables [147]. La bioactivit¢ de ’EGF peut étre altérée, puisque
des sites réactionnels peuvent devenir inaccessibles, ou étre limitée par encombrement

stérique ou une position inadéquate de ’EGF.
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Une solution envisageable est 1’utilisation d’une étiquette, afin de favoriser la

disponibilit¢ des sites interactionnels du facteur de croissance en produisant une
immobilisation unidirectionnelle. Une technique utilisant une étiquette spiralée sur ’EGF
(peptide ES), a récemment été développée par le groupe de De Crescenzo [209]. Lors de
cette technique, un peptide spiralé, comportant une combinaison Cys-Gly-Cys a I’extrémité
du N-terminal (peptide K5), est immobilisé a la surface par des liens covalents du type
disulfide, entre les groupements thiols du peptide et les groupements pyridiles disulfides
d’un coupleur attachée a la surface, le succinimidyl 6-[30-(2-pyriduldithio)-propionamido]
hexanoate (LC-SPDP) [186]. Le facteur de croissance étiqueté par le peptide E5 est ensuite
immobilis¢ au peptide K5 par une hétérodimérisation. Il a déja été démontré que ce type
d’immobilisation (i.e. hétérodimérisation entre les spirales E5 et K5) posséde une vitesse de
dissociation relativement faible et qu’elle permet de greffer des facteurs de croissance
présentant une orientation uniforme. Ils ont démontré, qu’en plus de créer une surface
dense et orientée, que le systeéme coiled-coil pouvait maintenir la phosphorylation du
récepteur de I’EGF sur une plus grande période et plus intensément que ’EGF immobilisé

de facon non orientée [146].

Recommandation #3 : 11 serait donc intéressant de comparer les résultats

obtenus dans cette étude avec une telle méthode d’immobilisation permettant
d’orienter P’EGF et offrir une surface plus répétable et probablement augmenter la
disponibilit¢ de PEGF. Il serait ¢galement intéressant de quantifier ’EGF, sur la
surface actuelle et la surface avec ’EGF orienté, pour déterminer si la quantité

d’EGF influence le comportement cellulaire, plus particuliérement la croissance.

Effet du revétement sur le phénotype cellulaire

La différence de phénotype exprimée par les CMLV sur les revétements CS et
CS+EGF est un autre signe de 'immobilisation de ’EGF. Il a été noté, par le marquage de
’actine, la vinculine et des noyaux, que les CMLV adhérées depuis 7 jours sur le verre et le

L-PPE:N modifiés semblaient posséder des phénotypes différents sur la CS que sur la
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CS+EGF. Nous avons en effet montré que les CMLV sur les surfaces de CS
renfermaient plus de filaments d’actine et que I’ajout de I’EGF diminuait la présence des
filaments d’actine. En lien avec ces résultats, il a déja été illustré que la CS en solution
participait a la différenciation myofibroblastique, par une augmentation du taux de aSMA
dans les fibroblastes [120]. Puisque les CMLV contiennent plus d’actine sur le revétement
de CS et qu’elles croissent plus rapidement sur le revétement de CS+EGF, il est donc

probable qu’il y ait une modulation phénotypique entre les deux revétements.

Théoriquement, les CMLV ont deux phénotypes différents comportant des
propriétés tres distinctes ['un de I’autre. Plusieurs facteurs environnementaux, comme par
exemple les conditions de stress et les maladies vasculaires (i.e. athérosclérose, resténose,
anévrismes et angiogenése tumorale) peuvent influencer la modulation d’un phénotype a
I’autre (Figure 43). Une altération de I’endothélium peut également provoquer une
modulation phénotypique. D’une part, le phénotype contractile est retrouvé lorsque les
cellules contiennent plus de myofilaments et synthétisent trés peu d’éléments de la MEC
tandis que le phénotype synthétique est retrouvé lorsque les cellules migrent et proliférent
plus facilement, synthétisent beaucoup plus d’éléments de la MEC et internalisent plus de
lipoprotéines [210]. Lors de la formation néointimale, les CMLYV, préalablement a 1’état
contractile, passent a un état synthétique favorisant la migration et la prolifération de celles-
ci, pour ensuite reprendre le phénotype contractile, une fois la néointima complétée [211].
Cette modulation phénotypique des CMLV contribue aussi a la croissance des plaques

athérosclérotiques [212].
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Figure 43: Facteurs pouvant influencer le phénotype des CMLV [213]

Dans le contexte de la réparation vasculaire, les cellules doivent pouvoir migrer,
croitre et produire les éléments de la MEC nécessaires, pour bien incorporer la prothése
dans le vaisseau, mais elles doivent également offrir une contractilité, pour assurer la
fonction structurale de 1’aorte. Il est donc important de bien évaluer le phénotype que les
CMLYV présentent sur le revétement. 11 est possible d’observer les différents phénotypes des
CMLV, par la présence de marqueurs distincts. La calponine, 'aSMA et les chaines
lourdes de myosine du muscle lisse se retrouvent surtout chez les CMLV contractiles,
tandis que la vimentime et I’actine non musculaire (BNMA) sont perceptibles chez les
CMLYV synthétiques [210]. II est plutot rare que les CMLV arborent un phénotype a 100%;

plus souvent qu’autrement elles se situent entre ces deux phénotypes.

Recommandation #4 : 11 serait intéressant de vérifier si le revétement de

CS+EGF permet de stimuler a la fois la production d’éléments de la MEC, tout en
comportant suffisamment d’aSMA pour éventuellement fournir une fonction

contractile. Enfin, ’effet du revétement sur les fibroblastes (qui jouent un role trés



147
important dans la réparation vasculaire), notamment sur la différenciation en

myofibroblastes contractiles est a étudier dans le futur, par la présence d’aSMA.

Autres travaux futurs

Malgré ces résultats prometteurs, d’autres analyses restent a faire avant de passer
aux tests in vivo. Tout d’abord, cette étude s’est limitée a I’étude du revétement sur des
films de PET lisses, qui ne correspondent pas a la réalité clinique des SG. Le PET que ’on
retrouve sur les SG est en effet sous forme de fibres de PET tissées ou tricotées. De plus,
d’autres implants utilisent le ePTFE, un biomatériau trés peu favorable pour 1’adhésion et la
croissance cellulaire. I1 est connu que la rugosité de surface et la porosité de la surface, qui
augmentent la surface réelle disponible pour les cellules, influencent le comportement des
cellules et que pour chaque type cellulaire, il existe une rugosité optimale [62]. Il est donc
possible, et fort probable, que 1’utilisation de polyméres tissé€s influencera le comportement
des CMLV. Les films de PET ont été utilisés tout au long de cette étude, car ils permettent
un meilleur contrdle de la caractérisation physico-chimique et des réponses cellulaires. Le
PET en film comporte plusieurs avantages, par rapport au PET tissé, en ce qui a trait aux
techniques d’analyses, étant donné son homogénéité, sa surface plane et sa transparence,

ainsi que son faible cott.

Recommandation #5 : 11 sera nécessaire de démontrer que le revétement peut

étre créé sur le PET tissé ou le ePTFE et qu’il y procure les mémes avantages, en
terme de résistance a I’apoptose et d’augmentation de la croissance cellulaire. Ceci ne
devrait pas constituer un obstacle puisque D'utilisation des revétements plasma a
I’avantage de permettre une grande versatilité de ce revétement bioactif. Il reste
également a démontrer que ce revétement a aussi un effet bénéfique sur les cellules
aortiques humaines (AOSMC) qui sont reconnues pour étre plus résistantes a
P’apoptose que les CMLYV de rat. De plus, ’effet chimiotactique de 'EGF et son
influence sur la migration des cellules vers la surface reste aussi a vérifier car c’est un

point majeur pour favoriser la guérison autour des SG.
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Comparaison du revétement par rapport a la littérature

A ce jour, il existe trés peu d’études proposant des modifications de surface des SG
pour améliorer la guérison des tissus aortiques aprés EVAR. Au meilleur de nos
connaissances, aucune ne propose d’utiliser des revétements bioactifs visant spécifiquement
a inhiber I’apoptose des cellules vasculaires. Les rares approches développées jusqu’a
maintenant pour cette application clinique utilisent un revétement de collagene imprégné de
facteurs de croissance, généralement le facteur de croissance de fibroblastes basique

(bFGF).

Van der Bas et al. ont ainsi démontré in vitro [67] et in vivo, chez des modéles
porcins, [68] qu’il était possible de stimuler la réparation vasculaire par I’entremise d’un
SG imprégnée de collageéne, d’héparine et du facteur de croissance de fibroblastes basique
(bFGF). Les limites de cette étude reposent principalement sur trois points; 1) le modéle
porcin ne reproduit pas le manque de guérison observé chez I’humain; 2) malgré le
caractere mitogénique du bFGF, ce facteur de croissance est également angiogénique, ce
qui peut maintenir dans un premier temps la présence de fuites sanguines via la formation
de nouveaux vaisseaux et dans un second temps la venue des cellules inflammatoires et 3)
’utilisation de I’héparine, un anticoagulant, peut ralentir la formation d’un thrombus

organisé.

Kajimoto et al. ont combiné la transplantation cellulaire de myoblastes et
fibroblastes autologues dans un gel de collagéne a la création d’un revétement en
imprégnant des SG dans un mélange d’¢lastine, d’héparine et de bFGF [69]. Malgré une
accélération marquée de la formation d’un thrombus organis¢, cette étude comporte
quelques limites; 1) tout comme 1’étude précédente, 1’utilisation de 1I’héparine peut retarder
la formation d’un caillot sanguin, 2) la reconstitution des fuites sanguines, par I’entremise
de trous dans le SG, ne permet pas de simuler les fuites sanguines de type I et 3) une fois de
plus, le bFGF est un facteur de croissance angiogénique pouvant influencer la présences de

fuites sanguines et la présence de monocytes.
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De plus, I'utilisation du collageéne dans ces deux cas, peut avoir des limitations
du point de vue de I’approbation en clinique étant donné les soucis d’immunogénicité et de
transmission des prions (dans le cas du collagéne bovin) ou de coiit (collagéne de synthése),

de la dégradation rapide in vivo et du manque d’adhérence au substrat, en particulier sur le

ePTFE.

Ces limites ont été illustrées dans le cadre de notre étude, lorsqu’un premier
revétement a base de CS et collagene a été créé (chapitre 3). Ce revétement était prometteur
puisque des tests de viabilité cellulaire nous ont permis de constater qu’il augmentait la
survie cellulaire par un test au MTT qui mesure ’activité métabolique des cellules. Les
revétements de collagéne, en présence ou absence de CS, ont significativement augmenté
I’adhésion des CMLV par rapport aux films de PET vierge, en milieu normal. Nonobstant
cette particularité du collageéne, grandement exploitée dans la littérature, I’ajout de la CS
dans le revétement semblait tout de méme diminuer 1’adhésion des CMLV par rapport au
collagéne seul. Il est probable que I’immobilisation de la CS sur le collagéne diminue le
nombre de groupements fonctionnels disponibles a la surface du collagene, par
encombrement stérique. Suite a ces résultats, nous avons évalué le taux d’apoptose, via la
coloration HOPI. Malgré le fait que la CS semblait augmenter la résistance a 1’apoptose,
nous avons constaté, aprés plusieurs lavages, que le revétement se détachait plutdt
facilement de la surface de PET. Ceci pourrait étre amélioré et la matrice collagene-CS
utilisée pour imprégner et relarguer de I’EGF. Cependant, les avantages de I’immobilisation
covalente sur la bioactivité (décrit plus haut), ainsi que la dégradation rapide et la faible
adhésivité du revétement au PET qui rendait les expérimentations difficiles, ont fait que
nous avons préféré modifier notre approche. C’est pourquoi, plutdt que d’optimiser le
revétement, nous avons décidé de greffer la CS directement sur les biomatériaux, grace a

une technique de polymérisation par plasma.

En effet, le PET en film tout comme le PET tissé sont relativement inertes et
doivent étre modifiés pour permettre le greffage de biomolécules. La modification de

biomatériau comme le PET, par la création d’un polymeére riche en azote par plasma a basse



150
pression, le L-PPE:N, comporte plusieurs avantages par rapport a d’autres méthodes.
Cette technique de polymérisation permet de créer un film fin, trés riche en azote,
notamment en amines primaires et permet d’augmenter 1’énergie de surface par I’ajout de
groupements polaires [78]. Tel que discuté au Chapitre 5, la polymérisation par plasma a
basse pression permet d’ajouter une quantité totale d’amines primaires supérieure aux
autres techniques de modification de surface, tel la fonctionnalisation par plasma. Les
principaux avantages du revétement L-PPE:N, par rapport a d’autres techniques de
modification sont; 1) "augmentation de la concentration en azote, 2) un vieillissement
relativement faible, 3) une trés bonne uniformité de surface et 4) le fait que le revétement
est hautement réticulé empéche sa restructuration en un matériel hydrophobe pour étre
thermodynamiquement plus stable, et ce malgré son énergie de surface élevée [65]. De
plus, cette technique de modification peut étre utilisée autant sur les greffons de PET que de
ePTFE, ainsi que sur d’autres polymeéres ou métaux utilisés dans 1’ingénierie tissulaire,

autant sur des surface 2D que 3D.

Pour conclure cette partie de discussion et perspectives, ce travail doit
obligatoirement &tre complété par des essais in vivo. Un modele canin d’AAA, reproduisant
les fuites de type I, a préalablement été développé dans nos laboratoires [214]. Les études
in vivo permettront d’étudier Defficacité des surfaces bioactives que nous avons
développées, sur la croissance et la résistance a 1’apoptose autour du SG. Bien que ce
modele ne reproduise pas la déplétion cellulaire associée a la pathologie, il permet de
recréer un environnement pro-apoptotique généré par la présence du SG qui limite I’apport
en O, nutriments et facteurs de croissance. Ces analyses permettront, entre autre, d’estimer
si la quantit¢ de CS et d’EGF greffée sur le revétement est optimale par rapport a la
croissance cellulaire, ou encore qu’elle est insuffisante ou génére des effets biologiques
néfastes. D’autres part, des effets indésirables associés a 1’utilisation de surfaces bioactives
pourront étre décelés par ces essais (ex. la pharmacocinétique des produits de dégradation
du revétement ou la surexpression irrégulieére des cellules vasculaires). Cette partie d’étude

est indispensable pour espérer un passage en phase de recherche clinique.
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Le revétement de CS+EGF étudié dans cette these se limite a la surface des SG.

Il est donc présumé que les interactions cellulaires, aprés 1’introduction de la prothese, se
feront essentiellement aux collets, plutét que dans le sac anévrismal. Une fois en contact
avec la paroi vasculaire, le revétement devrait stimuler la migration des CMLV et
fibroblastes de 1’adventice, inhiber leur apoptose, favoriser leur croissance et stimuler la
production d’¢léments de la MEC pour bien sceller le SG en place et empécher sa
migration et la présence d’endofuites. Dans un contexte clinique, le revétement devrait
donc majoritairement diminuer I’incidence d’endofuites aux collets, par la création d’un
joint homéostatique entre la prothése et la paroi vasculaire. Il pourrait aussi limiter la
progression de la maladie anévrismale, qui tend a s’étendre avec le temps. De plus, il est
souhaité que le revétement favorise la migration des cellules le long du SG, pour ainsi

stimuler le processus de guérison et former une paroi compléte.



Chapitre 7 : Conclusion

Mon travail de doctorat a permis le développement d’une surface bioactive pour le
traitement des AAA par la réparation endovasculaire. Les travaux trés multidisciplinaires
présentés dans cette thése constituent les premicres étapes dans le développement clinique

d’un SG bioactif, soit la conception, la preuve de concept et 1’optimisation.

L’objectif a long terme de ce projet consistait a créer un revétement bioactif,
permettant d'améliorer la guérison des tissus vasculaires autour des SG, dans le but de
diminuer les complications aprés EVAR et ainsi augmenter le nombre de patients pouvant
étre traités. Dans le cadre de ce projet, nous avons démontré le potentiel de la chondroitine-
4-sulfate, qui a récemment été identifiée comme I'un des médiateurs impliqués dans la
réparation vasculaire. Bien qu’il reste de nombreux points a éclaircir et optimiser, ce projet
ouvre la voie au développement d’une 3™ génération de SG dont les propriétés de surface
favoriseront la formation néointimale et I’incorporation biologique de I’implant dans

I’anévrisme.

A I’heure actuelle, il existe trés peu d’études proposant des modifications de surface
des SG pour améliorer la guérison des tissus aortiques aprés EVAR. Aucune ne propose
d’utiliser la CS comme revétement bioactif. Il s’agit d’un projet original et novateur qui
propose d’utiliser de récentes découvertes en biologie moléculaire dans le domaine des
biomatériaux. Les résultats présentés dans les chapitres 3 a 5 sont prometteurs en ce qui a
trait a la bioactivité des médiateurs choisis en vue d’une nouvelle génération de SG
permettant de stimuler une guérison adéquate des tissus vasculaires. De plus, il s’agit d’une

approche trés versatile, grace a I'utilisation des revétements déposés par plasma.

A notre connaissance, notre équipe est la seule a évaluer le potentiel de médiateurs
impliqués dans la réparation vasculaire, visant spécifiquement a inhiber 1’apoptose des
cellules vasculaires dans le contexte des AAA. De plus, la fonctionnalisation des polymeéres
utilisés pour les SG, par la création d’un polymeére riche en azote, le PPE:N, comporte
plusieurs avantages par rapport a d’autres techniques de modifications. Tout d’abord, il

permet de créer un polymeére relativement stable, uniforme et ayant un taux de
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vieillissement assez faible. Il est également possible d’y immobiliser des ligands a la
surface par I’entremise d’une réticulation biocompatible et reproductible, I’EDC/NHS.
Finalement, cette technique de fonctionnalisation peut étre utilisée autant sur les greffons
de PET que de ePTFE, ainsi que sur d’autres polymeres utilisés dans I’ingénierie tissulaire.
En bref, le revétement bioactif et anti-apoptotique proposé dans ce travail de recherche
posséde des propriétés essentielles a la guérison des tissus vasculaires et peut étre adapté a

différentes surfaces polymériques pour une multitude d’applications.
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