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Introduction générale 

e projet de thèse présenté dans ce manuscrit a été réalisé au sein du laboratoire CRAN 

dans le département Biologie, Signaux et Systèmes en Cancérologie et Neurosciences (BioSIS) en 

étroite relation avec l’Institut de Cancérologie de Lorraine. Ces deux centres mènent en commun 

depuis plusieurs années des travaux de recherche pluridisciplinaires visant à augmenter 

l’efficacité des stratégies thérapeutiques exploitant les interactions lumière-tissus biologiques. Ce 

projet s’inscrit dans le cadre d’une collaboration avec l’équipe parisienne du Dr Claire Wilhelm du 

laboratoire Matières et Systèmes Complexes, Université Paris-Diderot, CNRS UMR 7057.  

La thérapie photodynamique possède une efficacité reconnue en cancérologie, notamment 

dans le traitement des petites tumeurs superficielles. Modalité de traitement non-invasive, cette 

méthode repose sur l’activité d’une molécule photoactivable appelée photosensibilisateur, de la 

lumière visible et de l’oxygène moléculaire. Suite au processus d’irradiation, le 

photosensibilisateur génère des espèces réactives de l’oxygène conduisant à la destruction des 

cellules cancéreuses. Cependant, le manque de sélectivité tumorale de ces molécules 

photoactivables et la forte sensibilité cutanée après irradiation restreint son application clinique. 

Ainsi, dans le but de pallier ces limitations, les travaux concernant la vectorisation des 

photosensibilisateurs sont en constante augmentation et apportent une vision optimisée de la 

thérapie photodynamique.  

La nanovectorisation offre une meilleure solubilité, de meilleurs propriétés 

pharmacocinétiques ainsi qu’une protection du photosensibilisateur pendant le transit vers la 

tumeur.  Les vecteurs, de taille nanométrique aussi appelés nanoparticules, doivent augmenter la 

sélectivité tumorale ainsi que la concentration intratumorale du PS. L’augmentation de 

l’accumulation des nanoparticules dans la tumeur repose en partie sur l’effet EPR (Enhanced 

Permability and Retention) et sur les propriétés photophysiques intrinsèques aux vecteurs.  

Un travail d’optimisation de la thérapie photodynamique utilisant la méta-

tétra(hydroxyphényl)chlorine (mTHPC) a été entrepris au laboratoire depuis plusieurs années. 

La mTHPC a reçu l’autorisation de mise sur le marché pour le cancer des voies aérodigestives 

supérieures. Les travaux précédemment obtenus au laboratoire ont démontré les propriétés 

avantageuses de vectoriser la mTHPC dans des liposomes conventionnels (Foslip®) et PEGylés 

(Fospeg®) dans le traitement et la prévention des cancers. Cependant, leur stabilité et leur 

capacité à retenir la mTHPC en présence de protéines plasmatiques restent limitées. Ainsi, une 

alternative aux liposomes synthétiques est l’utilisation de vésicules extracellulaires. La libération 

L 
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de vésicules extracellulaires représente un mécanisme non conventionnel d’exocytose impliqué 

dans le transport extracellulaire de matériel biologique. Des conditions physiologiques ou des 

stimuli spécifiques sont à l’origine de la production de ces vésicules dont la taille varie entre 30 

nm et 1 µm. En tant que nanovecteurs, ces vésicules lipidiques présentent l’avantage de posséder 

une membrane structurée leur conférant stabilité en circulation et des fonctions spécialisées de 

ciblage cellulaire dans le but de délivrer leur contenu de manière spécifique. Dans ce contexte, 

leur utilisation en cancérologie peut constituer une opportunité pour véhiculer des agents anti-

cancéreux à but diagnostic et/ou thérapeutique. 

Dans le but d’évaluer l’intérêt des vésicules extracellulaires en tant que nanovecteurs de 

mTHPC en thérapie photodynamique, divers modèles précliniques ont été utilisés tel que le 

sphéroïde multicellulaire et les tumeurs xénogreffées. Ces travaux portent sur la caractérisation 

des vésicules extracellulaires chargées de mTHPC ainsi que leur efficacité in vitro et in vivo 

comparé à la mTHPC libre et à une formulation nanovectorisée de mTHPC. La membrane 

liposomale étant une bicouche phospholipide, tout comme celle des VE, la formulation liposomale 

de mTHPC (Foslip®) a alors été choisie pour la comparaison. 
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Synthèse bibliographique 

1. LA THÉRAPIE PHOTODYNAMIQUE 

ette première partie s’intéresse au principe et au fonctionnement de la thérapie 

photodynamique (PDT) ainsi qu’aux propriétés des photosensibilisateurs (PS). De plus, les 

caractéristiques du PS utilisé dans cette étude y seront développées.  

1.1. Généralités  

1.1.1.   Historique et principe 

 Historique 

Les effets thérapeutiques de la lumière ont été mis en évidence pendant l’antiquité où les 

égyptiens l’utilisait pour traiter les maladies de peau 1. Il faut attendre le 20ème siècle pour voir 

apparaître le terme de PDT où a été réalisé, par Friedrich Meyer-Betz, le premier traitement sur 

l’homme utilisant un dérivé de l’hémoglobine comme PS : l’hématoporphyrine 2. En 1960, l’équipe 

de Lipson découvre l’hématoporphyrine dérivée (HpD) et met en évidence ses propriétés de 

fluorescence 3. 

Dans les années 1970, les premières applications cliniques de la PDT en cancérologie ont 

été réalisées, notamment grâce au professeur Thomas Dougherty (Roswell Park Comprehensive 

Cancer Center, Buffalo, USA). Elle devient dès lors un traitement alternatif à la chirurgie dans le cas 

des petites tumeurs superficielles accessibles à la lumière 4,5. Après purification de l’HpD, le 

Photofrin® a été isolé et approuvé en clinique pour le cancer de la vessie au Canada en 1993. De 

nos jours, de nombreuses études sont conduites à l’aide de PS plus spécifiques et plus actifs. De 

plus, des formulations nanovectorisées de PS ont été développées afin de diminuer les effets 

secondaires et d’augmenter les propriétés photophysiques du PS 6. 

 Principe 

Le fonctionnement de la PDT requière l’intervention de 3 composants essentiels : un 

photosensibilisateur (PS) non actif à l’obscurité, la lumière visible et l’oxygène moléculaire (O2) 

permettant la production d’espèces réactives de l’oxygène (ERO). 

C 
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En clinique, le traitement par PDT est réalisé selon une succession d’étapes précises  

(Figure 1). Dans un premier temps, le patient reçoit une dose de PS, en application locale ou 

systémique (exemple : injection intraveineuse, i.v). Après administration, le PS se distribue dans 

l’organisme et se localise préférentiellement au niveau du site tumoral ce qui permet l’application 

de l’irradiation lumineuse. Le temps entre l’injection et l’irradiation est alors appelé intervalle 

drogue-lumière (IDL). Après irradiation, le PS va réagir avec l’O2 présent dans son environnement 

et entrainer la production d’espèces réactives de l’oxygène (ERO) conduisant à l’éradication 

tumorale. 

 

Figure 1. Schéma du processus de traitement par thérapie photodynamique  

Quatre étapes majoritaires sont impliquées dans le traitement par PDT. Après administration  

(étape 1), le PS se distribue préférentiellement au niveau du site tumoral (étape 2). Après un certain 

laps de temps, une irradiation est réalisée (étape 3) conduit à la destruction tumorale (étape 4). 

1.1.2.   Les réactions photochimiques de type I et II 

Les réactions photochimiques mises en jeu s’expliquent grâce au diagramme de Jablonski  

(Figure 2) 1.  

 

Figure 2. Diagramme de Jablonski simplifié (d’après 7) 

Après irradiation, le PS passe sous forme excitée. Par conversion interne (CI), il se stabilise et retourne 

à son état fondamental en émettant de la fluorescence. Par conversion intersystème (CIS), son 

passage à l’état triplet conduit à des réactions photochimiques de type I ou type II.  
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Selon ce diagramme, après une irradiation lumineuse (absorption d’un photon), le PS passe 

de son état fondamental (PS0) à différents états singulets non stable (PSn) grâce à une absorption 

d’énergie. Le PS peut rapidement retourner à un état excité de plus basse énergie (1PS2) par deux 

processus différents : relaxation vibrationnelle ou conversion interne (CI). A partir de cet état 

(courte durée de vie : 10-10 à 10-7 sec), le PS à la capacité de se stabiliser en retournant à son état 

fondamental (PS0) par CI en émettant de la fluorescence.  

Par conversion intersystème (CIS), le PS peut également passer dans un état triplet (3PS1*) 

et transferer de l’énergie à l’O2 ou au substrat biologique. Ce transfert d’énergie s’effectue par 

emission de phosphorescence. Le temps de vie de l’état triplet est plus long que celui de l’état 

singulet  (10-6 à 1 sec) permettant au PS d’interagir avec son substrat biolgique ou l’O2, conduisant 

à la formation d’ERO et notamment de l’oxygène singulet (1O2) grâce à deux types de réactions 

photochimiques (Figure 3). 

 

Figure 3. Réactions photochimiques de type I et II  

Abréviations : 1O2 : Oxygène singulet ; O2
 : Oxygène ; ERO : Espèces réactives de l’oxygène ; PS : 

Photosensibilisateur ; 3PS1
* : Photosensibilisateur dans son état triplet.  

 Réaction photochimique de type I 

Lorsqu’un transfert d’électron a lieu entre le PS à l’état triplet et le substrat biologique, des 

radicaux libres sont produits entraînant la formation de dommages oxydatifs. Ce phénomène se 

produit dans le cas des réactions photochimiques de type I 2. En présence d’O2, les formes triplet 

du PS réagissent et transferent des électrons conduisant à la formation d’ERO tel que l’anion 

superoxyde (O2.-). Cette ERO n’est pas particulièrement toxique pour la cellule mais contribue à la 

production du peroxyde d’hydrogène (H2O2) pouvant, quant à lui, générer le radical hydroxyle 

(OH.) 8.  
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 Réaction photochimique de type II 

Lorsqu’un transfert d’énergie a lieu entre le PS à l’état triplet et l’O2, une réaction 

photochimique de type II se produit. Le PS retourne dans son état fondamental et de l’oxygène 

singulet (1O2) est produit 1. L’1O2 est l’espèce la plus réactive et toxique pour la cellule induisant 

par conséquent d’important dommages cellulaires. Cependant, son temps de demi-vie (environ 

40 ns) ainsi que son rayon d’action (environ 20 nm) étant très courts 9, l’importance de la 

localisation du PS au moment de l’irradiation devient primordiale (cf §1.3.4).  

L’une des principales caractéristiques des PS est de posséder un rendement quantique en 1O2 

élevé (entre 0,30 et 0,75). Par conséquent, on considère que l’action anti-tumorale des PS est 

principalement due à l’1O2 généré lors de la réaction photochimique de type II 1. 

1.1.3.   Mécanismes d’éradication de la tumeur 

L’efficacité de la PDT est due à 3 mécanismes : un effet direct en raison des dommages cytotoxique 

sur les cellules tumorales et deux effets indirects : des dommages induits sur la vascularisation 

tumorale 10 et l’induction d’une réaction inflammatoire 11. 

 Effet direct  

Les dommages cellulaires produits à la suite de l’application de la PDT sont étroitement liés à la 

voie de mort cellulaire ainsi qu’à la localisation subcellulaire du PS au moment de l’irradiation.  

Trois voies majoritaires de mort cellulaire post–PDT sont connues : apoptose, nécrose et 

autophagie, décrites en détails dans la revue de Mroz et al. 12. 

L’apoptose photo-induite est la voie de mort cellulaire prédominante après PDT. Après 

bourgeonnement de la membrane et condensation de la chromatine, la cellule se fragmente en 

corps apoptotiques qui seront éliminés par phagocytose. Ce mécanisme de mort cellulaire 

programmée non inflammatoire est impliqué dans le renouvellement cellulaire et peut être induit 

par deux voies majoritaires : 

- Voie intrinsèque : Cette voie est étroitement liée avec une localisation mitochondriale du 

PS. En effet, la formation de pores dans la membrane mitochondriale entraine la libération 

du cytochrome C dans le milieu extérieur conduisant à l’activation de la caspase-9 puis de la 

caspase-3 conduisant à la mort cellulaire 13.  

- Voie extrinsèque : Cette voie est dépendante des récepteurs de mort cellulaire appartenant 

à la famille des TNFR (Tumor necrosis factor receptor). Les PS se liant à ces récepteurs 

conduisent à l’activation de la caspase-8 qui, après clivage de la caspase-3, induit  

l’apoptose 14.  
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La nécrose est un mécanisme de mort cellulaire non programmée. Après une perte de 

l’intégrité membranaire, la cellule va subir un gonflement irréversible ainsi qu’une vacuolisation 

du cytoplasme. La perméabilité de la membrane augmente entrainant sa destruction et une 

libération du contenu cellulaire dans le milieu extérieur. Ce phénomène déclenche une réaction 

inflammatoire importante.  

L’autophagie est un phénomène impliqué dans le recyclage des composants cellulaires 

souvent à la suite d’un stress cellulaire. Elle se caractérise par la formation, dans le cytoplasme de 

la cellule, de vésicules autophagiques composées d‘une double membrane. Ces autophagosomes 

ont la capacité de fusionner avec les lysosomes où leur contenu sera dégradé 15. Dans un contexte 

de PDT, l’autophagie peut présenter un rôle cytoprotecteur ou être un facteur de mort cellulaire16. 

 Effet indirect  

La destruction de la vascularisation tumorale est notée quelques minutes après irradiation, 

induisant une privation de la tumeur en oxygène et une asphyxie des cellules tumorales 17. Cette 

altération vasculaire induite par la PDT a été rapportée pour la première fois en 1963 par l’équipe 

de Star. Cette étude met en évidence une vasoconstriction des vaisseaux tumoraux suite à un 

traitement par HpD/PDT ainsi qu’un arrêt du flux sanguin et des hémorragies 18. Après PDT, les 

cellules endothéliales sont endommagées entrainant un changement morphologique des cellules 

ainsi qu’une perte des jonctions intercellulaires 19. Ces altérations conduisent à une augmentation 

de la perméabilité vasculaire et ainsi à des fuites d’éléments sanguins dans la matrice 

extracellulaire (MEC) provoquant l’activation du système immunitaire (Figure 4). 

Parallèlement, une infiltration des neutrophiles au sein de la tumeur ainsi qu’une activation 

des plaquettes est observée. L’agrégation plaquettaire est amplifiée par la production d’un 

vasoconstricteur : le thromboxane. La migration des neutrophiles est facilitée par une 

augmentation des molécules d’adhésion 20. Le recrutement massif de cellules immunitaires sur le 

site tumoral est responsable de la production d’un grand nombre de médiateurs de l’inflammation 

et notamment des cytokines pro-inflammatoires comme le TNF ou l’interleukine 6 (IL-6) 19. 

 

Figure 4. Effet indirect de la thérapie photodynamique sur la destruction tumorale 7 
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Les dommages produits au niveau de la vascularisation tumorale potentialisent l’effet cytotoxique 

direct observé sur les cellules tumorales. Ces mécanismes sont accompagnés d’une activation du 

système immunitaire avec observation d’une inflammation accrue et d’une infiltration de cellules 

immunitaires au sein de la tumeur.  

1.2. Les photosensibilisateurs 

1.2.1.   Les propriétés des photosensibilisateurs 

Un photosensibilisateur (PS) est une molécule dont la toxicité à l’obscurité est faible voire nulle 

mais qui, sous l’effet d’une irradiation lumineuse, est capable d’induire des altérations physiques 

et/ou chimiques.  

Le premier PS utilisé en PDT est l’hématoporphyrine (HpD) obtenue par Lipson à partir d’un 

traitement de l’hémoglobine sanguine avec un mélange d’acides sulfurique et acétique, suivi d’un 

traitement alcalin. L’HpD ainsi que ses dérivés sont alors considérés comme des PS de première 

génération 21. Après purification, l’HpD donne naissance à des dérivés dont un mélange de ces 

composés a été commercialisé sous le nom Photofrin®. Ce PS fut le premier à être approuvé en 

clinique en 1993 pour le traitement du papillome de la vessie puis en 2003 pour traiter les cancers 

de l’œsophage 22. De par sa nature de mélange complexe, le Photofrin® possède certaines 

limitations comme une faible sélectivité tumorale combinée à une longue durée de vie dans 

l’organisme ce qui entraine une longue photosensibilisation cutanée (6-10 semaines). De plus, sa 

faible absorption à 630 nm limite la pénétration au sein du tissu à 2-3 mm de profondeur et la 

production modérée d’1O2 par ce composé entraine un temps de traitement relativement long 23. 

Ces inconvénients ont conduit à la réalisation d’une liste de critères caractérisant le PS idéal 

: Composé pur, synthèse simple et reproductible, faible toxicité à l’obscurité, photosensibilité 

cutanée limitée, bonne sélectivité tumorale, clairance rapide, stable et soluble en milieu aqueux, 

rendement quantique en fluorescence (FL) et en 1O2 élevé () ainsi qu’une forte absorption dans 

la fenêtre thérapeutique (650 – 800 nm) 7,23,24. 

Ce dernier point est le paramètre le plus déterminant dans l’efficacité de la PDT. En effet, 

afin d’éviter l’absorbance des chromophores endogènes et obtenir une meilleure pénétration de 

la lumière dans les tissus, il est nécessaire que les PS possèdent un pic d’absorption situé dans la 

fenêtre optique 650-800 nm. Ainsi, à ces longueurs d’onde, la lumière pénétrent dans les tissus 

jusqu’à 10 mm de profondeur contrairement à la lumière bleue qui ne dépasse pas les 0,15 mm 

de profondeur (Figure 5) 7. 
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Figure 5. Distance de pénétration de la lumière dans les tissus biologiques 

1.2.2.   Les photosensibilisateurs de 2ème et 3ème génération 

 Les PS de 2ème génération 

Les PS de deuxième génération ont été élaborés pour répondre aux mieux aux critères du 

PS idéal. Ils possèdent une pureté et une stabilité élevée ainsi qu’une longueur d’onde 

d’absorption dans le rouge (> 650 nm). La production d’ERO est améliorée grâce à ces PS qui 

présentent un rendement quantique en 1O2 élevé. Leur sélectivité tumorale et/ou leur 

pharmacocinétique permettent de réduire le risque de photosensibilisation cutanée 25. 

Les PS de deuxième génération, hormis le Photofrin®, approuvés en clinique, sont 

répertoriés dans le Tableau 1 ci-dessous. Chaque PS necessite un protocole thérapeutique 

spécifique avec des doses de PS, des doses de lumière et des IDL variables. Ils possèdent des 

structures chimiques variées, majoritairement des dérivés de porphyrines et des chlorines 

comme l’acide 5-aminolévulinique (ALA) 21 ou encore la méta-tétra(hydroxyphenyl)chlorine 

(mTHPC) 26, qui sera le PS utilisé dans cette étude. D’autres structures de PS sont utilisées dans le 

cadre d’essais cliniques de phase II, notamment texafirines et pheophorbides 21,23. 
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Tableau 1. Principaux photosensibilisateurs approuvés en clinique 6,7,23 

Nom 

commercial 

Drogue Structure Approuvé  Applications exc 

(nm) 

Structure 

chimique 

Photofrin® Dérivé de l’HpD Porphyrine 1993, Canada 

1994, Japon 

1995, USA 

Cancer de la vessie, 

poumon, œsophage, 

ovaire 

630  

Levulan® 5-ALA Précurseur de 

porphyrine 

1999, USA Kératose actinique, 

dysplasie 

632 

 
Metvixia® 5-ALA-

methylester 

 

Précurseur de 

porphyrine 

2001, UE 

2002, Nouvelle-

Zélande  

2003, Australie 

2004, USA 

Kératose actinique, 

carcinome des 

cellules basales, 

cancer de la peau et 

tête et cou 

632 

 

Hexvix® 5-ALA-hexylester  Précurseur de 

porphyrine 

2010, USA Diagnostic cancer de 

la vessie 

635 
 

Foscan® Temoporfine/ 

mTHPC 

Chlorine 2001, UE Cancer de la tête et 

du cou 

652 

 
Visudyne® Verteporfine/ 

Benzoporphyrine-

mono acide 

Chlorine 2000, USA 

           Canada 

           UE 

2003, Japon 

DMLA, myopathie 

pathologique 

690 

 
PhotolonTM Chlorine e6 - PVP Chlorine 2001, Biélorussie                             

R         Russie  

Cancer de la peau, 

cerveau, pharynx 

665 

 
Laserphyrin® Talaporfine/ 

MACE/NPe6 

Chlorine 2004, Japon Cancer des 

poumons 

664 

 
Photosens® Phthalocyanine 

d’aluminium 

sulfonaté  

Phtalocyanine 2001, Russie DMLA, cancers 

divers 

675 

 
ATMPn® 9-Acetoxy-

2,7,12,17-tetrakis-

(-methoxyethyl)-

porphycène 

Porphycène 1997, Allemagne Psoriasis et cancer 

de la peau 

640 
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Abréviations : 5-ALA : acide 5-aminolevulinique ; DMLA : Dégénérescence maculaire lié à l’âge ; 

HpD : hématoporphyrine ; MACE : mono-(L)-aspartylchlorine-e6 ; m-THPC : méta-

tétra(hydroxyphényl)chlorine ; NPe6 : N-aspartyl chlorine e6 ; PVP : Polyvinylpyrrolidone. 

 Les PS de 3ème génération 

Depuis peu, des PS de 3ème génération font leur apparition pour améliorer la sélectivité 

tumorale tout en limitant leur accumulation au niveau des tissus sains et ainsi diminuer les effets 

secondaires. Cette génération de PS permet également d’accroitre leur incorporation cellulaire et 

leur biodisponibilité grâce à un ciblage dit passif (cf §2.1.2). Ces PS sont généralement des 

molécules de 2ème génération introduites dans un vecteur de taille nanométrique. Les 

nanovecteurs couramment utilisés en PDT sont des nanoparticules (NP) organiques comme les 

liposomes, micelles, NP polymériques de poly(lactic-co-glycolic acide)(PLGA) ou NP inorganiques 

comme les NP d’or ou de silice 27.   

Ces vecteurs peuvent porter à leur surface des agents ciblant les cellules cancéreuses de 

manière spécifique 28. Diverses modifications de surface sont, à ce jour, utilisés comme : des 

groupements chimiques (acides aminés, sucres, peptides, …), des anticorps ou des récepteurs 

spécifiques (acide folique, transferrines, …) visant à induire un ciblage actif 7.  

1.2.3.   Importance de la localisation du photosensibilisateur  

Le temps de demi-vie de l’1O2 étant très court (40 ns dans la cellule) ainsi que son champ d’action 

(10-45 nm), la localisation du PS au niveau sub-cellulaire détermine les dommages moléculaires 

photoinduits responsables de l’effet cytotoxique de la PDT 1. 

 Localisation intracellulaire du photosensibilisateur 

La distribution intracellulaire des PS dépend de la charge ionique : de -4 (anionique) à +4 

(cationique), du degré d’hydrophobicité ainsi que de l’asymétrie structurale de la molécule.  

Les PS hydrophobes ayant une charge négative infèrieure à -2 diffusent au travers des 

membranes plasmiques. Par la suite, ces PS ont la capacité de se relocaliser au niveau des 

organites intracellulaires. Ces propriétés leur confèrent une plus grande facilité à s’accumuler, 

même à faible concentration (<1 µM), dans les cellules in vitro 29. En terme d’exemple, l’hypéricine, 

un PS connu pour son importante hydrophobicité, se localise préférentiellement au niveau du 

réticulum endoplasmique (RE) 30. Les PS moins hydrophobes, comme la talaporfine (Npe6), ont 

une charge ionique supérieure à -2 et sont trop polaires pour diffuser au travers des membranes 

et entrent dans les cellules par endocytose. Il a été démontré que l’ajout d’oligosaccharide à la 
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surface du PS permettait d’augmenter sa solubilité en le rendant plus hydrophile entrainant une 

augmentation de l’accumulation tumorale et une modification de la localisation subcellulaire 31. 

Par conséquent, ces PS se localisent préférentiellement au niveau des lysosomes qui est l’organite 

cible de l’endocytose. 

La plupart des PS ont une forte affinité pour la mitochondrie, organite central de l’apoptose. 

Celle-ci est rapidement induite après PDT et, de ce fait, l’apoptose photoinduite est une des 

caractéristiques de la PDT 32. De plus, les PS ayant une structure voisine de la protoporphyrine IX 

(PpIX) sont des ligands des récepteurs périphériques des benzodiazépines présents dans la 

mitochondrie et s’y localise préférentiellement 33. Une relocalisation mitochondriale du PS suite à 

une irradiation a également été démontrée. En effet, un derivé porphycène, initialement présent 

dans le RE, présente la capacité de se relocaliser dans la mitochondrie suite à une irradiation 34. 

 Localisation intratissulaire du photosensibilisateur 

L’hydrophobicite du PS joue également un rôle sur sa localisation intratissulaire. En effet, les PS 

hydrophobes ont la capacité de se lier aux lipoprotéines de  faible densité (LDL) dont les 

récepteurs sont surexprimés dans les tissus tumoraux 35.  

In vivo, la localisation du PS dans les différents compartiments de la tumeur (vasculaire vs 

cellulaire) est déterminante. La localisation tumorale dépend des propriétés pharmacocinétiques 

du PS et peut être manipulée par l’intervalle drogue-lumière (IDL) qui est l’intervalle de temps 

entre l’administration du PS et l’irradiation. Il a été montré qu’un IDL court favorise la localisation 

vasculaire du PS et que les dommages photoinduits à ce niveau jouent un rôle essentiel dans la 

cure tumorale 7. Au contraire, un IDL long favorise une accumulation des PS au niveau des cellules 

tumorales conduisant à une forte cytotoxicité 36. Les données de la littérature ont mis en évidence 

que le plus grand nombre de cure tumorale est obtenu en cas de dommages produits au niveau du 

parenchyme tumoral combiné à des dommages au niveau des néovaisseaux tumoraux 10. 

1.3. La méta-tétra-(hydroxyphényl)chlorine (mTHPC) 

1.3.1.   Caractéristiques 

La mTHPC (Temoporfin, Foscan®) est l’un des PS de 2ème génération les plus puissants 

connus à ce jour. Approuvé en clinique depuis 2001, ce PS est utilisé pour le traitement des petites 

tumeurs (~1 cm de diamètre) des cancers de la tête et du cou ne pouvant pas être traitées par 

d’autres modalités thérapeutiques. La photosensibilisation cutanée est diminuée comparé à celle 

produite par le Photofrin® (4-12 semaines), mais reste non négligeable (3-6 semaines) 26. La PDT 

réalisée avec le Foscan® est appliquée 96 heures après l’injection dans la circulation sanguine à 

une dose de 0,15 mg/kg avec une intensité lumineuse de 10 J/cm², 10 fois plus faible que celle 
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utilisée avec le Photofrin®. Une étude clinique réalisée sur 128 patients dans ces conditions 

expérimentales a permis de mettre en évidence une augmentation de la qualité de vie des patients 

ainsi qu’une importante réduction tumorale 37. 

La mTHPC est un composé tétrapyrrolique (Figure 6) issu de la réduction d’une double 

liaison de la méta-tétra(hydroxyphenyl)porphyrine 38. Cette molécule répond en partie aux 

caractéristiques idéales d’un PS comme une faible toxicité à l’obscurité, une composition pure à 

plus de 99% et un fort rendement quantique en état triplet (0,89 dans le méthanol) ce qui lui 

confère la capacité de produire une quantité importante d’1O2 (rendement quantique 0,43-0,46 

dans le méthanol) 39. 

 

Figure 6. Structure moléculaire de la mTHPC 38 

La mTHPC possède également des propriétés spectrales d’absorption et d’émission de 

fluorescence compatibles avec son utilisation in vivo. En effet, si son maximum d’absorption se 

trouve dans la bande de Soret à 420 nm (Figure 7), un pic d’absorption dans le rouge lointain à 

une longueur d’onde de 652 nm permet son utilisation en PDT. 38 De plus, cette molécule présente 

un coefficient d’absorption élevé à 652 nm : 22400 M-1cm-1 dans le méthanol comparé à 1170 M-1 

cm-1 pour le Photofrin®.   

 

Figure 7. Spectres d'absorption et d'émission de fluorescence de la mTHPC 
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Le maximum d’absorption de la mTHPC se trouve à 420 nm. Un pic d’absorption est également 

présent à 652 nm permettant l’utilisation de la mTHPC en PDT. 

1.3.2.   Interactions cellulaires in vitro 

 Localisation subcellulaire de la mTHPC 

La distribution intracellulaire de la mTHPC, en partie influencée par son degré d’hydrophobicité, 

lui confère une grande affinité pour les structures membranaires. Après avoir traversé les 

membranes plasmiques par diffusion passive, la mTHPC se localise au niveau des organites 

intracellulaires tels que l’appareil de Golgi, le RE et la mitochondrie 29. Aucune localisation 

nucléaire n’a été reportée dans la littérature.  

La localisation subcellulaire de la mTHPC est dépendante de deux paramètres principaux : 

- de la lignée cellulaire avec laquelle est réalisée l’étude 40. Dans une lignée de carcinome 

mammaire (MCF-7), aucune localisation dans les lysosomes n’a été mise en évidence 41. En 

revanche, dans une lignée cancéreuse de colon (Colo-201), une importe localisation 

lysosomale a été mise en évidence après 20 heures d’incubation avec la mTHPC 40. 

- des conditions d’incubation des cellules (temps et concentration) avec la mTHPC. En effet, 

dans les cellules MCF-7, après 3 heures d’incubation, la mTHPC se localise préférentiellement 

dans l’appareil de Golgi ainsi que dans le RE 41. En revanche, après 24 heures d’incubation, la 

localisation subcellulaire de la mTHPC est modifiée en faveur de la mitochondrie et du RE, 

deux organites cibles de la mort cellulaire par apoptose 42,43. 

 Relation entre localisation subcellulaire et mort cellulaire 

Cette localisation multiple contribue à la complexité des voies apoptotiques initiées par la 

mTHPC/PDT à de faibles doses de lumière 13,43. Un changement morphologique des mitochondries 

44, une rapide dépolarisation de leur membrane ainsi qu’une libération du cytochrome C ont été 

constatées durant un traitement mTHPC/PDT. 45 Ces phénomènes pourraient s’expliquer par une 

translocation de la protéine pro-apoptotique Bax au moment de l’irradiation et ainsi activer la 

cascade des caspases responsable de l’apoptose 46.  

Après une irradiation à de faibles doses de lumière (5 J/cm²), un important clivage de la protéine 

PARP est observé conduisant à l’initiation de l’apoptose par la voie intrinséque (dépendante de la 

mitochondrie) 47. Plus récemment, Meier et al. ont utilisé un inhibiteur (Z-VAD-FMK) du clivage 

de PARP mettant en évidence une induction de l’apoptose dépendante de la voie de la caspase-3 

après mTHPC/PDT 48. Parallèlement, un clivage massif de la caspase-7 est constaté suggerant une 
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implication du RE dans les mécanismes de mort cellulaire ainsi qu’une induction de l’apoptose par 

la voie extrinséque 43. 

Une localisation mitochondriale du PS peut également entrainer de l’autophagie. 

Sasnauskiene et al. ont suivi ce mécanisme par immunofluorescence et ont mis en évidence une 

forte interaction entre apoptose et autophagie. L’autophagie représente probablement une voie 

de survie cellulaire qui se termine par l’apoptose lorsque les dommages cellulaires sont trop 

importants. En effet, pour 50% de dommages cellulaires, les cellules présentent une augmentation 

de l’autophagie mais une absence d’apoptose. En revanche, pour 80% de dommages cellulaires, 

un relargage du cytochrome C ainsi qu’une activation des caspases est observée combiné à 

l’autophagie 49.  Une autre étude a montré qu’en cas de stress oxidatif au niveau du RE, la protéine 

associée aux microtubules LC3-I est convertie en LC3-II, un des marqueurs de l’autophagie 15.  

La quantité de nécrose augmente avec le temps post-mTHPC/PDT et avec les doses de 

lumière appliquée. En effet, à une dose de lumière de 0,26 J/cm², seulement 21,6% de nécrose est 

observée alors qu’avec une dose de lumière de 1,92 J/cm², 75% de nécrose est constatée 13. Ainsi, 

après une irradiation à fortes doses de lumière, la PDT médiée par la mTHPC entraine une forte 

nécrose au niveau tumorale. In vivo, après une i.v de mTHPC à 0,15 mg/kg suivie de l’application 

de la PDT, une surface nécrotique de 10 mm² apparaît au niveau tumoral contrarement aux souris 

controles sans mTHPC où la surface n’est que de 0,3 mm² 50. Cette forte induction de nécrose post 

mTHPC/PDT a également été observée après i.v avec des formulations liposomales de mTHPC  

(cf §2.3) 51. 

1.3.3.   Pharmacocinétique et biodistribution 

Le comportement particulier du Foscan® dans le plasma est responsable de ses propriétés 

pharmacocinétiques et de sa biodistribution inhabituelles 38. 

 Comportement de la mTHPC dans le plasma  

Dans le plasma, la liaison de la mTHPC avec les différentes protéines plasmatiques est de 

95% et son association avec les lipoprotéines de haute densité (HDL) est deux fois plus importante 

que celle obtenue avec les lipoprotéines de faible densité (LDL) 52. En effet, l’estimation de la 

distribution de la mTHPC dans le sérum montre que 60% du Foscan® se lie aux HDL, 

immédiatement après injection 29,53. Cette forte liaison est suivie d’une lente redistribution de la 

mTHPC vers les autres protéines plasmatiques.  
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La pharmacocinétique très longue de la mTHPC chez l’homme, avec une concentration 

maximum à 10-24 heures après l’injection et une demi-vie plasmatique de 30 à 45 heures, peut 

en partie entre expliquée par son importante affinité pour les protéines plasmatiques 38,54. La 

présence d’agrégats est un second phénomène pouvant expliquer cette pharmacocinétique 

particulière. En effet, de par sa nature hautement hydrophobe, 20% de la mTHPC se retrouve sous 

forme agrégée en présence de lipoprotéines ce qui diminue son accumulation tumorale. Cette 

agrégation entraine une diminution de la fluorescence, une augmentation de la prise en charge 

par les macrophages et une distribution retardée vers les tissus tumoraux 55.  

 Biodistribution de la mTHPC 

Des études de distribution et d’excrétion de la mTHPC dans un modèle murin, réalisées par 

Whelpton et al., mettent en évidence une absence de mTHPC dans les urines (moins de 0,2%). De 

plus, 40% de la mTHPC sont excrétés dans les selles après une seule journée et 75% après une 

semaine 56. Au sein des différents tissus, la concentration maximale de mTHPC est dépendante de 

l’espèce animale. Cependant, le profil de distribution de la mTHPC dans les différents organes pour 

toutes les espèces testées est similaire. Les organes les plus perfusés contiennent la plus grande 

concentration en mTHPC (poumons, foie, reins et rate) et aucun passage de la barrière encéphalo-

rachidienne n’est démontré 57. Chez le rat, la concentration la plus importante de mTHPC dans la 

tumeur est observée 24 heures après injection, parallèlement au pic de mTHPC au niveau 

musculaire. Cependant, la concentration maximale dans la peau est obtenue 96 heures après 

injection 58.  

La concentration intratumorale en mTHPC n’est pas le seul facteur déterminant pour 

l’efficacité de la PDT 59. En effet, la localisation des dommages post-PDT et son efficacité sont 

dépendantes de l’IDL. L’application d’un IDL court (3 heures) entraine une localisation du PS 

exclusivement vasculaire en raison d’une forte séquestration de la mTHPC dans les cellules 

contrairement à un IDL long (> 24 heures) qui favorise l’accumulation de la mTHPC à distance des 

vaisseaux 53,60. La présence de mTHPC à distance des vaisseaux s’expliquerait par la prolifération 

cellulaire dans les zones oxygénées, qui éloignerait les cellules contenant la mTHPC. Dans le même 

temps, la clairance plasmatique priverait les nouvelles cellules de mTHPC 60. Un IDL court entraîne 

l’apoptose des cellules endothéliales après PDT alors qu’un IDL de 24 heures montre peu d’effets 

sur les cellules (vaisseaux intacts, peu d’apoptose). L’efficacité de la PDT est maximale lors de la 

destruction simultanée des vaisseaux et des cellules tumorales lorsqu’une apoptose massive est 

observée 24 heures après irradiation 10.
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2. LA VECTORISATION 

’accumulation sélective des molécules au niveau tumoral est une nécessité cruciale en 

cancérologie. D’une part, leur diffusion au travers de la paroi vasculaire des tissus sains génère 

des évènements toxiques limitant leur accumulation tumorale. D’autre part, la mauvaise solubilité 

des principes actifs réduit considérablement leur biodisponibilité. Ainsi, une nouvelle approche 

thérapeutique consiste à associer la molécule à une structure de taille nanométrique appelée 

nanovecteur ou NP afin d’encapsuler et de véhiculer le principe actif vers le tissu tumoral. 

2.1. Généralités 

2.1.1.   Intérêt de la vectorisation  

La nanovectorisation contribue à améliorer la biodistribution par une accumulation plus sélective 

dans la tumeur. De plus, les nanovecteurs permettent de s’affranchir des problèmes de solubilité 

et de stabilité des composés hydrophobes mais également de protéger la molécule des 

interactions indésirables avec son environnement et limiter sa dégradation ou son excrétion 61,62. 

 Améliorer la solubilité et stabilité de la molécule 

Une mauvaise solubilité dans l’eau des molécules limite leur biodisponibilité et peut gêner 

le développement de nouvelles molécules thérapeutiques 61. La vectorisation permet ainsi 

d’améliorer les propriétés de composés dont l’utilisation est limitée en raison d’une faible 

solubilité dans l’eau. La curcumine, qui possède une très faible solubilité dans l’eau (11 ng/mL) et 

une faible stabilité à pH alcalin, a une utilisation clinique limitée en raison de ces propriétés 

physicochimiques. Ainsi, son incorporation dans un nanovecteur de type micelle a permis 

d’augmenter sa solubilité de 25 000 fois et d’augmenter sa stabilité à 7 jours 63.   

La faible solubilité de la plupart des PS en milieu biologique rend leur injection dans la 

circulation sanguine délicate. Ainsi, l’ajout de sucres à leur surface permet de cibler 

préférentiellement les cellules cancéreuses en raison d’une glycolyse augmentée par rapport aux 

cellules saines. Il a été montré que la présence de sucres combiné à de la phthalocyanine améliore 

l’incorporation cellulaire mais également la cytotoxicité 64. De plus, cette stratégie permet de 

diminuer l’hydrophobicité des PS en créant des dimères amphiphiliques qui montrent une activité 

plus importante 28. 

 

L 
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 Protéger la molécule 

Une faible biodisponibilité, en raison d’une importante dégradation, peut affecter les 

performances de la molécule entrainant une forte variabilité. Une solution proposée est son 

intégration au sein d’une NP 65. Par exemple, l’utilisation de NP lipidiques protège la cyclosporine 

A de l’hydrolyse grâce à une diminution de l’accessibilité des enzymes 66. De plus, l’encapsulation 

d’insuline dans une NP composée de polyacrylates, connus pour supprimer l’action des trypsines, 

permet de la protéger à 45% de la dégradation par les enzymes digestives 67.  

L’intégration de la molécule dans un nanovecteur empêche sa dégradation mais également 

la protège d’une agrégation et donc d’une éventuelle inactivation. Ainsi, l’encapsulation de la 

phtalocyanine d’aluminium (un PS de 2nde génération) dans des NP de polycaprolactone PEGylées 

permet d’améliorer les propriétés optiques du PS avec une augmentation de la fluorescence et 

surtout une absence d’agrégation de la molécule 68. 

 Contourner la résistance aux médicaments  

La résistance des cellules cancéreuses vis-à-vis des agents thérapeutiques limite leur 

incorporation tumorale pouvant affecter l’efficacité du traitement 69. De nombreux mécanismes 

sont connus pour entrainer cette résistance et notamment une surexpression de la glycoprotéine 

P (Pgp) qui est un transporteur membranaire fonctionnant comme une pompe à efflux, expulsant 

les molécules hors des cellules. Intégrer une molécule dans une NP permet de prolonger son temps 

de circulation dans l’organisme et d’augmenter son accumulation tumorale afin de contrebalancer 

cet efflux excessif. Ainsi, des stratégies existent pour contourner cette résistance : 

- Intégrer un modulateur/inhibiteur de la Pgp : L’ajout d’un anticorps anti-Pgp à la surface 

de NP de PLGA chargées de paclitaxel (PTX) et de curcumine permet de considérablement 

réduire le volume tumoral et d’augmenter de 3,5 fois le pourcentage de cellules apoptotiques 

70. Charger des NP de polyalkylcyanoacrylate avec de la doxorubicine (DOX) et de la 

cyclosporine A, un modulateur de la Pgp, permet diminuer de 2 fois la concentration 

nécessaire pour obtenir 50% de mort cellulaire (IC50) comparée aux NP de DOX 71.  

- Associer 2 principes actifs : Lu et al. ont réalisé des micelles chargées de dendrimères de 

phthalocyanine combiné à de la DOX. Une activité synergique a ainsi été mis en évidence avec 

une augmentation du pourcentage d’inhibition tumorale après PDT in vivo de 3,5 fois et 2,5 

fois en comparaison de la DOX libre et des micelles de phtalocyanine seules respectivement 

72. 
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 Améliorer l’accumulation, le ciblage tumoral et la biodistribution   

Une stratégie permettant d’augmenter l’accumulation et le ciblage tumoral est l’utilisation 

des nanovecteurs chargés à la fois de PS et de NP magnétiques. En effet, le guidage magnétique à 

l’aide d’un aimant permet d’amener les NP jusqu’au site tumoral. Ainsi, des NP d’oxyde de fer 

superparamagnétiques chargées d’hypericine ont montré une importante accumulation par 

endocytose au niveau des cellules tumorales ainsi qu’une forte efficacité thérapeutique en raison 

des propriétés de guidage des NP et une réduction des effets secondaires pour une future 

application clinique 73.  

La biodistribution des agents anticancéreux, y compris des PS, est définie par les propriétés 

physico-chimiques des NP et conditionnent leur pénétration au sein du tissu tumoral (cf §2.2). Li 

et al. ont mis en évidence une amélioration du ciblage tumoral par le PS hypocrelline B après 

encapsulation dans une NP de poly butyl-cyanoacrylate (1,5 fois supérieure à l’hypocrelline B 

libre) 4 heures après i.v 74.  

2.1.2.   Ciblage passif et actif 

Les nanovecteurs utilisent deux stratégies de ciblage : passif grâce aux propriétés des tissus 

tumoraux et l’effet EPR (Enhanced permeability and retention) et actif grâce à une 

fonctionnalisation des NP.   

 Ciblage passif 

Les NP dites de première génération utilisent le ciblage passif. Le transport de la molécule jusqu’à 

la tumeur via la circulation sanguine est dépendant des particularités physiologiques de la tumeur 

comme un réseau vasculaire hiérarchique, une augmentation de la pression interstitielle ou 

encore un mauvais drainage lymphatique.  

La structure anormale des vaisseaux tumoraux engendre une fuite des molécules et NP de 

la circulation sanguine vers les tissus tumoraux grâce aux pores vasculaires (200 – 800 nm) 75. De 

plus, le faible retour veineux dû à un mauvais drainage lymphatique des tissus permet aux 

molécules et NP d’être retenues spécifiquement dans le tissu tumoral (Figure 8). L’ensemble de 

ces phénomènes est appelé effet EPR. Cet effet a été décrit pour la première fois par Matsumura 

& Maeda en 1986 après l’observation d’une extravasation excessive et d’une accumulation 

durable du complexe « evans blue »/albumine dans les tumeurs solides 76.  
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Figure 8. Comparaison structurale entre tissu sain et tissu tumoral 77 

Les tissus tumoraux montrent une désorganisation du réseau vasculaire avec la présence de pores 

permettant une extravasation des NP dans la tumeur. Comparés aux tissus sains, un manque de 

vaisseaux lympatiques est également observé.  

L’effet EPR présente certaines limites largement discutées dans de nombreuses revues. Il 

s’agit notamment de la forte variabilité des types tumoraux (taille, localisation, zone nécrotique 

importante) ainsi que la nature du réseau vasculaire (faible ou richement vascularisé). Toutefois, 

la forte capture par le système des phagocytes mononucléés (MPS) représente la limitation la plus 

importante 78–80. En effet, le MPS capture les NP et les conduit dans les organes riches en cellules 

phagocytaires (foie, rate et poumons), les empêchant d’atteindre la tumeur de manière sélective. 

Dès lors, seulement 5% de la dose injectée s’accumule réellement dans la tumeur 81.  

Bien que l’effet EPR ait ses limites, ce processus reste à la base du ciblage tumoral passif et 

peut être mis à profit pour permettre la libération des NP au niveau tumoral afin d’y augmenter 

leur accumulation 79. Cet effet est amélioré lors d’un traitement à la hyaluronidase dans le but 

d’augmenter la perfusion tumorale et ainsi l’accumulation de NP PEGylées chargées du PS chlorine 

e6 dans la tumeur. Ce résultat est corrélé avec une amélioration de l’efficacité PDT montrant une 

complète inhibition de la croissance tumorale après PDT 82. Une seconde stratégie consiste à 

rendre les NP furtives en ajoutant à leur surface des polymères hydrophiles permettant ainsi 

d’échapper au MPS et d’augmenter leur temps de demi-vie dans la circulation sanguine 83. Des 

auteurs se sont également servis de cette forte capture par le MPS pour cibler de manière sélective 

les cellules immunitaires dans le but de traiter les leucémies à l’aide de NP d’or 84. 

Le ciblage passif peut être associé au ciblage actif avec la conception de NP de nouvelles 

générations portant à leur surface des stimulants. Le but est de déclencher localement la libération 

du principe actif dans la tumeur après accumulation des NP par effet EPR. Cette libération peut 

s’effectuer par l’activation de stimuli internes (pH, potentiel rédox, enzyme, …) ou externes 

(température, lumière, ultrasons, …) 85.  
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 Ciblage actif 

Un ciblage actif peut être réalisé grâce à la synthèse de NP fonctionnalisées portant à leur 

surface un motif de ciblage accessible et spécifique de la zone tumorale permettant la 

reconnaissance des cellules cancéreuses 86. Les cellules tumorales possèdent à leur surface des 

récepteurs membranaires surexprimés ou spécifiques. Ainsi, les NP de seconde génération 

portent à leur surface les ligands spécifiques de ces récepteurs membranaires permettant une 

reconnaissance des cellules cibles (Figure 9). Par exemple, l’utilisation de NP d’or PEGylées 

chargées de phthalocyanine ciblant les récepteurs au facteur de croissance épidermiques (Human 

epidermal growth factor receptor-2) améliorent l’efficacité anti-tumorale 87. Cette observation 

peut s’expliquer par l’augmentation de l’internalisation cellulaire grâce à une incorporation de la 

NP par endocytose 88. 

De nombreux anticorps sont utilisés comme agents de ciblage mais un large panel de ligands a été 

décrit dans la littérature comme des peptides, des protéines, des aptamères et des 

oligonucléotides 61. Des NP de chitosan chargées de mTHPC conjuguées au peptide arginine-

glycine-acide aspartique (RGD) ont montré une augmentation de l’accumulation intratumorale 

dans des tumeurs riches en intégrine corrélé à une forte inhibition de la croissance tumorale post 

PDT (61,3% vs 35% pour des NP non conjuguées) 89.  

Il est également possible de cibler des récepteurs surexprimés à la surface des cellules 

endothéliales (Figure 9), particulièrement les molécules d’adhésion cellulaire (CAM), permettant 

de réduire l’apport sanguin au niveau tumoral, la privant d’oxygène et de nutriments. L’utilisation 

de liposomes PEGylés modifiés avec l’anticorps anti-VCAM a mis en évidence une augmentation 

de l’accumulation liposomale ainsi qu’une sélectivité tumorale accrue 90.  

 

Figure 9. Internalisation cellulaire d’une nanoparticule par ciblage actif 

Le ciblage actif consiste en la reconnaissance entre un ligand spécifique à la surface d’une NP et son 

récepteur membranaire présent à la surface de la cellule cancéreuse ou des cellules endothéliales. 
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2.1.3.   Internalisation des vecteurs par endocytose  

L’endocytose est un processus cellulaire utilisé par les cellules pour internaliser des éléments 

présents dans son environnement extracellulaire. Contrairement aux petites molécules qui sont 

incorporées par diffusion passive au travers des membranes plasmiques, les NP sont internalisées 

par ce mécanisme 91. Deux grands types d’endocytose sont connus : l’endocytose des phases 

fluides (micropinocytose) et l’endocytose médiée par récepteur (EMR). L’endocytose des phases 

fluides étant essentiellement dépendante de l’état physiologique de la cellule 92, nous nous 

intéresserons à l’EMR.  

Dans l’EMR, un ligand se fixe sur un récepteur membranaire présent à la surface des cellules 

entrainant une internalisation du complexe ligand/récepteur à l’intérieur d’une vésicule. Deux 

voies d’entrées dans les cellules ont été identifiées, variant selon la NP et le ligand sollicité. 

 La phagocytose  

La phagocytose est réservée aux cellules spécialisées appelées cellules phagocytaires tels 

que macrophages, cellules dendritiques, polynucléaires et cellules de Langerhans. Elle participe à 

l’élimination de particules, de cellules endommagées et coordonne le système immunitaire. Elle 

permet l’internalisation de particules de très grandes tailles (supérieure à 0,5 µm) exigeant une 

importante flexibilité du cytosquelette. Après opsonisation de la particule à phagocyter, elle est 

internalisée dans la cellule par l’intermédiaire d’une vésicule appelée phagosome. Après fusion de 

cette dernière avec les lysosomes, la particule est recyclée (Figure 10). 

 La pinocytose 

C’est un processus utilisé par la plupart des cellules qui se subdivise en 4 mécanismes (Figure 10):  

- Macropinocytose : C’est un mécanisme dépendant de l’actine et des protéines stimulant le 

cytosquelette (protéines kinases) permettant l’internalisation de grandes quantités de NP 

présent dans le milieu extracellulaire. La cellule forme des prolongements cytoplasmiques 

permettant la capture de NP d’une taille supérieure à 200 nm. Elles sont ensuite internalisées 

dans des vésicules renfermant une grande quantité de fluides extracellulaires appelées 

macropinosomes fusionnant avec les endosomes précoces 93. 

- Voie dépendante des clathrines : Cette voie se caractérise par la formation de puits 

recouverts de clathrines qui se lient sur les récepteurs spécifiques. Les NP d’environ 120 nm 

piégées dans les puits sont internalisées dans la cellule à la suite de la formation d’une vésicule 

ayant la capacité de se détacher de la membrane plasmique grâce à l’action d’une GTPase : la 

dynamine. La vésicule perd son manteau de clathrine lui permettant de fusionner avec les 

endosomes précoces dans lesquelles les NP sont triées et dirigées vers les lysosomes où elles 
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sont dégradées. L’utilisation d’inhibiteur spécifique (phenylarsine oxide) a mis en évidence 

une incorporation cellulaire de la phtalocyanine conjuguée à l’acide poly-L-glutamique 

préférentiellement par cette voie d’endocytose corrélée à une forte localisation lysosomale 94. 

- Voie des cavéoles : Après internalisation de la NP, une vésicule se forme et se détache de la 

membrane plasmique par l’action de la dynamine. Elle peut directement fusionner avec les 

endosomes précoces ou des endosomes particuliers appelés cavéosomes formés de 

phospholipides, sphingolipides, cavéolines et de cholestérol, indispensable à leur stabilité 95. 

L’inhibition des cavéolines empêche l’internalisation cellulaire des exosomes mettant en 

évidence une utilisation préférentielle de cette voie pour des nanovecteurs naturels 96. Il a 

également été montré que des dendrimères PEGylés de chlorine e6 chargés négativement 

utilisent préférentiellement cette voie d’endocytose 97. Dans certains cas, la NP contourne les 

endosomes précoces et se retrouve dans les lysosomes. Sahay et al. ont mis en évidence ce 

phénomène grâce à des micelles polymériques suggérant une dérégulation de l’endocytose 

dans les cellules cancéreuses 91.   

- Voies indépendantes des clathrines et des cavéoles : Dans ces mécanismes, une absorption 

non spécifique des NP à la surface des cellules est observée grâce à des forces 

intermoléculaires (interactions de nature hydrophobiques et liaisons hydrogènes) 98. La voie 

RhoA (Homologue du gène Ras, member A) est dépendante de l’action de cette GTPase et de la 

dynamine. Elle est impliquée dans l’internalisation de récepteurs comme les récepteurs à 

l’interleukine-2 99. Les voies de la flottine et CDC-42 (Homologue de la protéine de contrôle 

42 de la division cellulaire) sont indépendantes de la dynamine mais encore mal caractérisées.  

 

Figure 10. Voies d’entrée des nanoparticules dans les cellules par endocytose (d’après 98) 
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L’EMR est divisée en deux grands mécanismes : la phagocytose pour les plus grosses NP et la 

pinocytose également subdivisée en quatre mécanismes dépendant une reconnaissance 

récepteur/ligand.  

2.2. Impact des propriétés physicochimiques des nanovecteurs 

sur l’accumulation et la pénétration dans les tissus tumoraux 

Les propriétés structurales des NP telles que la taille, la forme, la charge ou le poids moléculaire 

jouent un rôle essentiel dans la pénétration des agents anticancéreux dans les tumeurs solides 

(Figure 11). Tous les paramètres physicochimiques assignés à une molécule sont cruciaux pour 

son transport et sa distribution dans les milieux biologiques. Cependant, le poids de chacun de ces 

paramètres reste difficile à évaluer. C’est pourquoi, de nombreuses revues scientifiques donnent 

des informations judicieuses pour répondre à cette question complexe 79,100,101.  

 
Figure 11. Paramètres des nanoparticules influençant leur accumulation et pénétration 

dans la tumeur 77 

2.2.1.   Influence de la taille  

Une circulation prolongée des molécules dans le système sanguin implique une taille de 

molécules supérieures à 5,5 nm pour éviter l’élimination rénale. Dans le cas de tumeurs peu 

vascularisées, les NP de petites tailles sont les seules à avoir la capacité de pénétration au sein du 

tissu. Par exemple, des tumeurs pancréatiques soumises à diverses micelles polymériques de 

platinium (30, 50, 70 et 100 nm) ont montré un effet thérapeutique important uniquement avec 

les NP de 30 nm de diamètre, suggérant qu’un réseau vasculaire restreint empêche la pénétration 

des grosses NP 102. Une seconde étude a mis en évidence une meilleure capacité à diffuser à 

distance des vaisseaux avec des micelles de 25 nm contrairement aux mêmes micelles de 60 nm 
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(42 µm et 23 µm de profondeur respectivement) 103. Cependant, la diffusion de petites NP dans le 

compartiment vasculaire, où elles sont facilement éliminées de la circulation sanguine, constitue 

un inconvénient majeur pour l’accumulation tumorale 104. En effet, les très petites micelles (15 

nm) pénètrent rapidement et profondément dans le tissu tumoral mais ne sont pas retenues 

contrairement aux micelles de 55 nm qui possèdent la capacité de s’accumuler dans la couche 

externe de la tumeur 105. 

Ainsi, l’augmentation de taille, bien que réduisant la diffusion intratumorale, augmente le 

temps de demi-vie plasmatique, le temps d’extravasation vasculaire ainsi que l’accumulation 

tumorale 79. Globalement, un diamètre compris entre 70 et 100 nm pour les NP est considéré 

comme optimal pour échapper à une clairance importante et atteindre l’extravasation vasculaire 

dans le cas de tumeur richement vascularisée 100,107. Il a été montré que des liposomes composés 

de phosphatidylcholine et cholestérol d’un diamètre de 100 nm sont 4 fois plus concentrés dans 

la tumeur que ceux de 300 nm fortement captés par la rate 106. Un second exemple peut être donné 

par des NP d’or conjuguées à de la PpIX d’un diamètre de 66 nm présentant l’accumulation 

cellulaire la plus importante comparée aux mêmes NP de 19 et 106 nm de diamètre. Ce résultat, 

combiné à une amélioration de la production d’ERO, est en corrélation avec l’augmentation de la 

destruction tumorale 108. Afin d’optimiser la pénétration et la distribution intratumorale des NP, 

un nouveau système a été proposé. Des NP de gélatine d’environ 100 nm composées de quantum 

dots (QD) de 10 nm ont été développées permettant ainsi une augmentation du temps de demi-

vie plasmatique. A la suite de leur extravasation, la NP de gélatine est dégradée permettant ainsi 

la libération des petites NP qui diffuseront en profondeur dans la tumeur 109.  

2.2.2.   Influence de la forme 

Un autre point jouant un rôle critique dans le temps de demi-vie plasmatique et 

l’accumulation tumorale est la forme de la NP. Beaucoup de NP utilisées en cancérologie pour la 

délivrance de médicaments sont de formes sphériques mais d’autres formes sont également 

développées comme les nanos-aiguilles, nanotubes, nanodisques, filaments micellaires ou encore 

les formes ellipsoïdales 110. Une étude montre que les NP sphériques d’or de 74 et 14 nm de 

diamètre s’accumulent d’une manière plus importante dans les cellules cancéreuses que les NP 

tubulaires d’or de 74x14 nm 111. Plus récemment, Champion et Mitragotri ont démontré que les 

NP sphériques sont plus sujettes à la phagocytose par des macrophages que les NP en forme de 

bâtonnets. Les auteurs suggèrent que la forme de la NP influence leur capacité à adhérer à la 

cellule en fonction de son rayon de courbure () et influence donc leur internalisation cellulaire 
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112. En effet, les NP sont plus internalisées quand le  est inférieur à 45° (forme sphérique) alors 

que les NP avec un  supérieur à 45° (forme d’ellipse) ne sont pas internalisées.  

Le ratio d’aspect (largeur/hauteur) de la NP impact les performances photodynamiques. En 

effet, comparés à des nanosphères d’or de même composition, des nanotubes d’or chargés de 

phtalocyanine provoquent une augmentation de l’activité photodynamique, attribuée à une 

hausse de l’absorption lumineuse 113. In vivo, ce ratio influence l’élimination de la NP de 

l’organisme ainsi que son transport au travers des pores vasculaires 110. Il a été montré que les 

nanotubes de carbones avec un haut ratio sont efficacement éliminés par les reins malgré des 

dimensions 10 à 20 fois supérieures au seuil de filtration glomérulaire. Les auteurs suggèrent que 

les NP de forme allongée présentent un avantage considérable dans le processus de filtration 114. 

Enfin, des nanotubes avec une longueur de 44 nm (ratio d’aspect : 10 nm), comparés à des 

nanospheres de 35 nm de diamètre, possèdent une extravasation 4 fois plus rapide et diffusent en 

profondeur dans le tissu tumoral. Ainsi, les formes allongées apparaissent en faveur d’une plus 

importante extravasation des pores vasculaires 115. 

Il apparait également que le plus long temps de demi-vie plasmatique est obtenu pour des 

NP en forme de filaments. En effet, des filaments micellaires de 8 µm de long composés d’une 

couronne de polyéthylène glycol (PEG) possèdent une circulation persistante dans le sang jusqu’à 

une semaine après injection. Contrairement à ces NP, des vésicules PEGylées sphériques avec les 

mêmes propriétés de surface montrent une clairance totale au bout de 2 jours après injection 116. 

Cette équipe a également constaté que des filaments micellaires d’une longueur supérieure à 8 µm 

sont rapidement fragmentés après injection chez la souris mettant en évidence une complexe 

relation entre forme, taille et comportement des NP in vivo.  

2.2.3.   Influence des propriétés de surface  

La stabilité des NP dans la circulation sanguine est fortement dépendante de sa charge de 

surface, positive ou négative. 117 De manière similaire aux bactéries négatives, les NP anioniques 

ont plus de facilité à interagir avec les cellules phagocytaires, particulièrement les macrophages, 

et ainsi à être internalisées dans les cellules cancéreuses. Les NP avec un potentiel zêta  

inférieur à -20 mV sont retenues par la MEC probablement à cause des chaînes d’héparane sulfate, 

attachées au réseau de collagène 118, et d’une forte capture par le système réticulo-endothélial 

(SRE). 

Cependant, les NP cationiques avec un supérieur à +10 mV sont fortement agrégées avec 

les protéines plasmatiques. 119 En effet, la liaison de liposomes cationiques avec les protéines 

sériques est 5-9 fois plus importantes que celle obtenues avec des liposomes neutres. 120 Les NP 
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cationiques sont également plus efficacement opsonisées et éliminées de la circulation sanguine 

par les macrophages du foie 121. Levchencko et al. montrent que des liposomes avec un de +40 

mV sont éliminées de la circulation sanguine à 90% en 10 min alors que les liposomes neutres (± 

10 mV) ne montrent que 10% d’élimination 122. Globalement, les NP neutres sont moins exposées 

aux interactions avec le SRE et présentent un plus long temps de circulation dans le sang. De plus, 

elles diffusent de manière plus homogène et plus profondément dans le tissu tumoral que leurs 

homologues chargées 100. En effet, les liposomes neutres (-2 à -5 mV) possèdent une capacité de 

pénétration dans le tissu tumoral 14 fois supérieure à celle obtenue avec des liposomes chargés 

positivement (+48 mV) 123. 

Pour minimiser la clairance par le SRE et réduire l’opsonisation par les protéines sanguines, 

la stratégie la plus couramment utilisée depuis de nombreuses années consiste à ajouter du PEG 

à la surface de la NP. La présence de PEG réduit ainsi les interactions de la NP avec la surface des 

cellules mais également leur pénétration au sein de la tumeur lorsque le pourcentage de PEG 

dépasse les 10%. Il semble que réduire la quantité de PEG à 5% permet alors de contrebalancer 

cet effet négatif tout en maintenant les interactions cellulaires 124. La densité du PEG utilisée pour 

recouvrir la NP est également importante 100. En effet, le groupe de protéines se liant au PEG de 

faible densité (<0,16 PEG/nm²) facilite la capture par les macrophages tandis que le groupe de 

protéines se liant au PEG de haute densité (>0,64 PEG/nm²) ne déclenche pas de phagocytose, 

diminuant ainsi l’internalisation cellulaire des NP d’or 125.  

2.3. Vectorisation de la mTHPC 

2.3.1.   Différents types de vectorisation de la mTHPC 

Malgré des propriétés proches du PS idéal, la mTHPC est hautement hydrophobe et a tendance à 

s’agréger avec les protéines plasmatiques. De plus, sa biodistribution imparfaite et son manque 

de sélectivité tumorale entrainent d’importants effets secondaires et notamment une longue 

photosensibilité cutanée. Ces inconvénients ont donc conduit au développement de formulation 

nanovectorisée de mTHPC.  

 Nanoparticules inorganiques 

Les NP d’or présentent des propriétés physiques et optiques unique permettant les mesures 

par résonance plasmonique de surface ou tomodensitométrie. Leurs propriétés chimiques 

permettent de greffer des groupes amines ou thiols à leur surface pour des applications 

biomédicales. Elles présentent un temps de circulation long et sont non toxiques et 

biocompatibles. Des NP d’or chargées de mTHPC (Au-mTHPC) de 180 nm de diamètre se sont 



 28 
Chapitre 2. Synthèse bibliographique 
Partie 2. La vectorisation 

 

révélées être un complexe soluble et stable. De plus, le taux de mort cellulaire après PDT s’est 

révélé plus important après une incubation avec les NP Au-mTHPC comparé à la mTHPC libre 126.  

Des NP de silices chargées de mTHPC de 33 nm de diamètre permettent de conserver la 

mTHPC sous forme monomérique non agrégée au cœur des NP. En milieu aqueux, ces NP 

précipitent et s’agrègent mais leur stabilité est préservée en présence de sérum de veau fœtal. 

Cette nanoformulation réduit l’accumulation cellulaire de mTHPC de 50% mais n’affecte pas sa 

photocytotoxicité ni sa localisation intracellulaire 127.  

 Nanoparticules polymériques  

Les NP polymériques sont synthétisées à partir de PLGA ou de polymères naturels comme le 

chitosan et permettent l’encapsulation de PS.  

Des NP de PLGA de 283 nm de diamètre chargées de mTHPC montrent une absence de 

cytotoxicité à l’obscurité à de fortes concentrations contrairement à la mTHPC libre. Cependant, 

l’accumulation cellulaire dans des cellules en monocouche ainsi que dans une structure 

tridimensionnelle (3D) de sphéroïde multicellulaire est similaire entre mTHPC-NP PLGA et 

mTHPC libre tout comme la photocytotoxicité 128. Par la suite, du PEG a été ajouté sur des NP de 

même composition mais d’un diamètre inférieure (145 nm). Comparé aux mTHPC-NP PLGA non 

PEGylées, la mTHPC est plus rapidement libérée de la NP lorsqu’elles sont PEGylées. De plus, in 

vitro, aucune différence de résultats n’a été mis en évidence entre ces deux types de NP 129. Plus 

récemment, des NP PEGylées de PLGA chargées de mTHPC de 97 nm ont été injectées chez la 

souris. Malheureusement, la sensibilité des mesures de fluorescence n’a pas été suffisante pour 

détecter la mTHPC dans les différents organes. Une faible fluorescence de la mTHPC a été 

retrouvée au point d’injection avec les NP de PLGA PEGylées contrairement à la mTHPC libre 

suggérant une biodistribution améliorée 130. 

Des NP composées de chitosan et d’un dérivé de vitamine E chargées de mTHPC montrent 

une diminution de la concentration nécessaire pour atteindre 50% de mort cellulaire (IC50) de 

2,5 fois comparé à la mTHPC libre sur cellules en monocouche. Dans le modèle 3D de sphéroïde 

multicellulaire, 7 jours après PDT, une réduction de 60% du volume du sphéroïde est constatée 

contre seulement 40% pour la mTHPC libre. De plus, in vivo, l’inhibition de croissance tumorale 

s’est révélée significativement plus importante avec les NP (35%) 89.  

 Micelles 

Les micelles polymériques sont constituées de polymères amphiphiliques dont la taille varie 

entre 10 et 100 nm. En solution aqueuse, les parties hydrophobes s’assemblent et forment le cœur 

de la micelle tandis que les parties hydrophiles s’organisent autour et forment une coque 
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protectrice 131. Des micelles de mTHPC composées d’-caprolactone montrent une capacité de 

chargement de la mTHPC supérieure à 30%. Cependant, ces micelles n’entrainent pas de 

photocytotoxicité après PDT ni de meilleure incorporation cellulaire en comparaison de la mTHPC  

libre. 132 In vivo, des micelles de -poly(D,L-lactide) chargées de mTHPC ne se révèlent pas plus 

photocytotoxique que la mTHPC libre, en raison d’effets antitumoraux similaires, mais présentent 

l’avantage de réduire la photosensibilité cutanée 133. Plus récemment, l’équipe de Syu a confirmé 

ces résultats avec des micelles de même composition mais ont mis en évidence une augmentation 

significative de l’inhibition tumorale après PDT grâce à l’ajout de folate à la surface des micelles 

de mTHPC. Cette différence peut s’expliquer par une accumulation préférentielle dans la tumeur 

(900 ng de mTHPC/g d’organes pour les micelles-folate de mTHPC vs 500 ng de mTHPC/g 

d’organes pour les micelles de mTHPC et la mTHPC libre) 134.  

 Nanoparticules lipidiques 

Des NP lipidiques solides de mTHPC, composées d’un cœur hydrophobe entouré d’une 

couronne hydrophile, se sont montrées être des nanovecteurs prometteurs et stables en milieu 

biologique. Leur forte concentration de lipides permettent l’encapsulation d’un grand nombre de 

molécule de mTHPC. Une importante photocytotoxicité a ainsi été montré après une irradiation à 

10 J/cm² 135. Des NP similaires thermosensibles ont été synthétisées et testées par Brezaniova et 

al. Cette étude démontrent une forte accumulation cellulaire de ces NP de mTHPC ainsi qu’une 

efficacité antitumorale in vivo supérieure à celle obtenue avec de la mTHPC libre 136. 

Récemment, des nanoémulsions lipidiques de mTHPC appelées Lipidots ont été synthétisés. 

Ils sont non toxiques et composés d’huile de soja au cœur et de lécithine comme couche externe 

avec un revêtement à base de PEG. Contenant uniquement des composés naturels, ils sont 

susceptibles d’être dégradés et recyclés par l’organisme. Les Lipidots montrent une diminution 

de la pénétration dans le modèle 3D de sphéroïde multicellulaire comparé à la mTHPC libre mais 

une efficacité PDT équivalente 137.  In vivo, les Lipidots n’ont pas révélé de meilleure destruction 

tumorale mais une diminution de l’inflammation et des effets secondaires 138.  

Les liposomes sont des vésicules sphériques composées d’une double couche 

phospholipidique permettant l’encapsulation de molécules hydrophobes dans la couche externe 

et de molécules hydrophiles dans le cœur. Non immunogènes et biodégradables, les liposomes se 

montrent être les nanovecteurs de mTHPC les plus étudiés à ce jour 139. Deux formulations 

liposomales à base de mTHPC (Foslip® et Fospeg®) ont été développées par Biolitec GmbH (Iena, 

Allemagne). Le Foslip® est un liposome conventionnel de 111 ± 8 nm de diamètre, constitué de 

18 mg/mL de dipalmitoylphosphatidylcholine (DPPC), de 2 mg/mL de 
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dipalmitoylphosphatidylglycérol (DPPG) et de 1,5 mg/mL de mTHPC. L’addition de DPPG leur 

confère une charge de surface négative. Le Fospeg® est un liposome de 114 ± 7 nm de diamètre 

de même composition que le Foslip® mais recouvert de PEG 140,141. 

 

Figure 12. Structure des formulations liposomales de mTHPC 

2.3.2.   Stabilité des formulations liposomales de mTHPC en circulation 

La stabilité des formulations liposomales de mTHPC dépend de la quantité de mTHPC relarguée 

ainsi que de la conservation de l’intégrité membranaire.  

 Relargage de la mTHPC 

Le relargage de la mTHPC à partir des liposomes est légèrement dépendant de la concentration 

en sérum. En effet, la fuite de mTHPC à partir des liposomes conventionnels ou PEGylés est plus 

faible avec une incubation dans 20% de sérum humain comparé à 50% de sérum humain 52.  

La libération de mTHPC à partir des liposomes est étroitement liée au temps d’incubation. 

Pour le Foslip®, une libération progressive de la mTHPC est observée au cours du temps jusqu’à 

atteindre 91% de relargage après 24 heures d’incubation dans le sérum 52. Il apparait que la 

mTHPC se redistribue préférentiellement sur les HDL dès 30 min d’incubation (27%) jusqu’à 

atteindre un transfert de 50% après 8 heures d’incubation. Elle se redistribue également, dans des 

proportions plus faibles, sur les LDL et sur l’albumine (environ 15% après 8 heures) 142. De plus, 

le relargage de la mTHPC est également lié à la composition de la bicouche phospholipidique. En 

effet, les liposomes de palmitoyl-oleoyl-phosphocholine/glycérol présentent le taux de libération 

de mTHPC le plus faible contrairement aux liposomes conventionnels DPPC/DPPG qui retiennent 

une faible portion de mTHPC dans leur bicouche 48 heures après incubation avec des protéines 

plasmatiques (39% vs 20% de mTHPC retenue dans le liposome). Les liposomes composés de 

dioleoylphosphocholine/glycérol se sont montrés être un intermédiaire avec 30% de relargage 

de mTHPC après 48 heures 143.  
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Pour le Fospeg®, une forte fuite de mTHPC est observée pour les temps d’incubation courts 

(42% à 30 min vs 24% à 30 min pour le Foslip®) suivie d’une lente redistribution atteignant les 

72% après 24 heures d’incubation dans le sérum 52. Cette différence de profil peut s’expliquer par 

la présence du PEG. En effet, l’importante disponibilité de la mTHPC piégée dans les chaînes de 

PEG présentes à la surface des liposomes permet un relargage rapide d’environ 30% dès les 

premières minutes d’incubation. Par la suite, la lente redistribution de la mTHPC sur les HDL et 

LDL s’explique par une augmentation de la rigidité membranaire due à la présence du PEG 143.  

Le processus de redistribution de la mTHPC dans le sérum est liée à deux mécanismes 

majoritaires :  le transfert de la mTHPC des liposomes intacts sur les lipoprotéines et la 

destruction des liposomes permettant une redistribution de la mTHPC sur les protéines 

plasmatiques 142.  

 Destruction des liposomes 

L’étude de la stabilité du Foslip® dans du sérum montre une rapide destruction des 

liposomes. En effet, après incubation avec 20% de sérum humain, la concentration en liposomes 

diminue au cours du temps mais leur taille reste inchangée. Les liposomes sont détruits à 30% 

durant la première heure suivi d’une diminution graduelle pour atteindre 60% de destruction 

après 24 h d’incubation avec le sérum humain 52.  In vivo, 20% des liposomes sont détruits dès les 

5 premières minutes après i.v et 60% après 24 heures 144. Cette rapide destruction peut 

s’expliquer par la composition du Foslip®. En effet, des liposomes composés uniquement de 

phosphatidylcholine montrent une diminution progressive de la taille des liposomes après 

incubation dans du plasma avec une destruction préférentielle des petites vésicules formées 145.  

L’ajout de cholestérol dans la membrane de liposomes DPPC/DPPG permet d’augmenter la 

conservation de l’intégrité membranaire. Decker et al. ont mis en évidence que 82% des liposomes 

DPPC/DPPG-30% de cholestérol restent intacts 8 heures après incubation dans du plasma humain 

142. Une étude plus récente souligne que le pourcentage de cholestérol de la membrane liposomale 

est un facteur important pour leur stabilité. Les formulations DPPC/DPPG-mTHPC composées de 

22,5 et 30% de cholestérol doublent leur stabilité après 12 heures d’incubation dans du plasma 

humain comparées aux formulations composées de 7,5 et 15% 143.  

Une autre possibilité est l’ajout de PEG dans la membrane permettant d’augmenter la stabilité des 

liposomes DPPG/DPPC à 78% 8 h après incubation dans du plasma humain 142.  

Qualitativement, le profil de destruction des liposomes PEGylés est identique à celui des 

liposomes conventionnels avec une diminution du nombre de particules au cours du temps et une 

taille inchangée. En revanche, quantitativement, le Fospeg® s’est révélé beaucoup plus stable avec 
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uniquement 10% de destruction après 1 heure d’incubation avec le sérum humain et 28% après 

24 heures. 52 In vivo, aucune destruction des liposomes PEGylés n’est constaté avant 6 heures 

après i.v. Après 24 heures, seulement 20% des liposomes sont détruits permettant ainsi une 

circulation prolongée dans l’organisme et une libération de la mTHPC sous forme monomère 144. 

Il a également été montré que la longueur des chaines de PEG est importante dans la stabilité des 

liposomes. Plus les chaines de PEG sont courtes, plus la stabilité est augmentée et la quantité de 

mTHPC libérée faible 143.  

2.3.3.   Etude in vivo des formulations liposomales de mTHPC 

 Biodistribution 

La première étude in vivo conduite après une i.v de Foslip® chez la souris xénogreffée a été 

réalisée par Svensson et al. Les auteurs ont mis en évidence une rapide accumulation de la mTHPC 

dans la tumeur, 4 heures après i.v, corrélée avec les meilleurs ratio tumeur/peau et 

tumeur/muscle 146. Des résultats similaires sont obtenus sur un second modèle tumoral (cellules 

cancéreuses mammaires EMT6). En effet, une rapide distribution du plasma vers la tumeur est 

observée suivi d’un plateau entre 6 et 15 heures après i.v avec une concentration maximale en 

mTHPC de 0,18 ng/mg comparé au Foscan® où le plateau est enregistré plus tardivement (entre 

24 et 48 heures après i.v). 147 Une forte accumulation de la mTHPC est également relevée au niveau 

de la rate et du foie, 1 et 3 heures respectivement après i.v de Foslip® 144. De plus, la 

photosensibilisation cutanée est diminuée comparé au Foscan® en raison d’une meilleure 

biodisponibilité vasculaire 55 ainsi qu’une accumulation de mTHPC plus faible au niveau de la peau 

138.  

Le Fospeg® présente une biodisponibilité tumorale 4 fois supérieure à celle obtenue avec 

le Foscan® 148. Cette formulation présente également une intensité de fluorescence au sein de la 

tumeur plus importante (2 fois supérieure) avec une accumulation maximale atteinte 8 heures 

après i.v contre 15 et 24 heures pour Foslip® et Foscan®. Le Fospeg® est également plus confiné 

au niveau vasculaire que le Foslip® avec une biodisponibilité de la mTHPC 2 fois plus importante 

55. De plus, la photosensibilisation cutanée est diminuée avec une accumulation de mTHPC plus 

faible au niveau de la peau comparée au Foscan® 148 et au Foslip® 144. Une forte concentration de 

mTHPC est retrouvée dans le foie après une analyse par chromatographie liquide de haute 

performance (HPLC), 2 heures après i.v 149.   

Le pourcentage de PEGylation influence la biodistribution de la mTHPC. En effet, l’ajout de 8% de 

PEG entraine une forte concentration de mTHPC dans les poumons mais une réduction dans les 
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reins comparés à des liposomes de mTHPC avec 2% de PEG. De plus, le meilleur ratio 

tumeur/peau est observé pour la formulation composée de 2% de PEG 6 heures après i.v 150. 

 Pharmacocinétique 

Une étude a étudié les propriétés pharmacocinétiques du Foslip® en relation avec son 

efficacité après PDT dans un modèle murin de xénogreffe. Il a ainsi été montré que le Foslip® est 

rapidement éliminé de la circulation sanguine en raison d’une forte reconnaissance par les cellules 

du RES et d’une forte clairance. La quantité de mTHPC libérée à partir du Foslip® dans la 

circulation sanguine est 25 à 30% plus faible que le Foscan® 147. 

En situation clinique chez des chats porteurs de carcinomes cutanés, le Fospeg® présente 

des propriétés pharmacocinétiques supérieures à celles observées avec le Foscan® 148. Une 

augmentation du temps de demi-vie plasmatique est mis en évidence comparé au Foscan® 150 et 

au Foslip® 144. Cette augmentation est d’autant plus importante lorsque le pourcentage de PEG 

augmente alors que le plus petit volume de distribution est constaté pour les liposomes possédant 

le pourcentage de PEG le plus élevé (290 mL/kg avec 8% de PEG vs 465 mL/kg avec 2% de PEG)150. 

 Efficacité de la thérapie photodynamique 

La meilleure efficacité PDT chez la souris xénogreffée avec le Foslip® s’opère avec un IDL 

de 6 heures 147 ce qui est significativement plus court que l’IDL optimal de 24 heures observé avec 

le Foscan® 58.  Cette efficacité peut être liée à la présence de mTHPC dans les cellules endothéliales 

et le parenchyme tumoral, comme montré grâce à la distribution intratumorale de la mTHPC 55. 

Cette étude a mis en évidence une absence de corrélation entre biodistribution et efficacité PDT 

avec une concentration maximale en mTHPC intratumorale observée 15 heures après i.v et une 

DLI optimale de 6 heures 147. L’application de la PDT avec une DLI de 3 heures est quant à elle 

inefficace 144. La dose de lumière appliquée ne semble pas impacter l’efficacité PDT avec le Foslip® 

(10 ou 20 J/cm²). Dans les deux conditions, 14 jours après irradiation, une complète réduction 

tumorale est mesurable 138. En revanche, l’origine tumorale semble influencer la régression 

puisqu’aucune cure tumorale n’est observée sur un modèle colique 144 contrairement au modèle 

ORL 138. 

Chez les chats présentant des carcinomes spontanés du nez, une injection de Fospeg® 

permet l’obtention de 75% de cure tumorale la première année sans aucun effet secondaire 

contrairement au Foscan® où 75% de récidive est observée 151. De plus, pour obtenir un effet 

thérapeutique équivalent à celui du Foscan® (0,3 mg/kg, 10 J/cm²), la dose de Fospeg® injectée 

peut être diminuée à 0,05 mg/kg (10 J/cm²). Les auteurs montrent également que cet effet 
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équivalent peut être atteint en diminuant la dose de lumière à 2 J/cm² avec une concentration en 

mTHPC identique (0,3 mg/kg) 150. 

Chez les souris xénogreffées, comparé au Foslip®, l’efficacité PDT est comparable mais 

obtenue avec un IDL plus court 144. Dans le modèle de membrane chorio-allantoïdienne, le 

Fospeg® entraine 2 fois plus de dommages vasculaires que le Foslip® pour des doses de lumière 

comprise entre 12,5 et 75 J/cm² en raison d’une activité photothrombique augmentée 152. Ces 

résultats ont été confirmés en 2013 avec une augmentation significative du pourcentage de 

nécrose tumorale 51. Ces résultats peuvent s’expliquer par la forte concentration en mTHPC dans 

les vaisseaux tumoraux due à l’augmentation du temps de circulation des liposomes PEGylés. 
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3. LES VÉSICULES EXTRACELLULAIRES  

es vésicules provenant de cellules normales et néoplasiques, présentant une activité 5’-

nucléotidase, ont été mise en évidence dans les années 80. Les images de microscopie électronique 

à transmission (TEM) ont montré deux populations distinctes : une première constituée de 

vésicules de 500 à 1000 nm de diamètre et une seconde composée de vésicules de 40 nm environ. 

Ainsi, le nom exosome est apparu caractérisant toutes les vésicules membranaires ayant une 

fonction physiologique. 153 En 1987, le terme exosome fut choisi pour désigner les vésicules 

extracellulaires (VE) ayant une origine endosomale et non membranaire. 154 C’est en 1996 que les 

VE commencèrent à susciter l’intérêt grâce à leur implication dans l’activation lymphocytaire ou 

dans les pathologies cancéreuses 155. 

3.1. Généralités 

3.1.1.  Les différentes catégories de vésicules extracellulaires  

Les VE se décomposent en trois principales populations et se distinguent par leur taille, origine 

cellulaire et marqueurs de surface. Ainsi, les principales VE étudiées sont les exosomes de la taille 

d’un virus, les microvésicules de la taille des bactéries et enfin les corps apoptotiques de la taille 

des plaquettes (Figure 13).  

 

Figure 13. Schéma représentant la biogénèse des vésicules extracellulaires 

Abréviations : Alix : ALG-2 Interacting protein X ; ARN : Acide ribonucléique ; EMV : Endosome multi 

vésiculaire ; RE : Réticulum endoplasmique ; TSG-101 : Tumor susceptibility gene 101.  

 Les exosomes 

Les exosomes sont des petites vésicules de 30 à 150 nm de diamètre issues d’un bourgeonnement 

de la membrane endosomale avec une densité de 1,13 à 1,19 g/mL dans le sucrose 156. Une 

D 
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première invagination de la membrane plasmique conduit à la formation de petites vésicules 

d’endocytose possédant la capacité de fusionner avec les endosomes précoces. Au cours du 

processus de maturation, ces endosomes accumulent de petites vésicules appelées vésicules 

intraluminales et se transforment en endosomes multi vésiculaires (EMV) 157.  

La machinerie ESCRT (complexe de tri endosomal requis pour le transport) est la voie de 

formation des EMV la plus décrite à ce jour. Brièvement, le processus est initié par ESCRT-0 qui 

reconnait et retient les protéines transmembranaires ubiquitinylées de la membrane endosomale. 

Le complexe ESCRT-I/II contenant Tsg-101 ainsi que la protéine accessoire Alix est recruté et 

déclenche l’invagination de la membrane vers l’intérieur de l’endosome. ESCRT-III permet la 

désubiquitinylation des protéines. Par la suite, Vps4 entre dans l’invagination et permet la scission 

de la membrane formant ainsi une vésicule intraluminale 158. Ainsi, la machine ESCRT permet la 

biogenèse des exosomes ainsi que la séquestration de protéines ubiquitinylées au cœur des 

exosomes. C’est pour cette raison que les protéines Tsg-101 et Alix sont des marqueurs exosomals 

très étudiés 159. De plus, l’activité héparanase sulfate semble être impliquée dans la formation des 

exosomes en stimulant l’incorporation de la flotilline-1 et des tétraspanines CD9 et CD63 160.  

Après formation des EMV, deux destinées sont possibles. La première est une fusion avec 

les lysosomes entrainant la dégradation de leur contenu. La seconde est une fusion avec la 

membrane plasmique conduisant à la libération de vésicules intraluminales, qui portent 

désormais le nom d’exosome, dans le milieu extracellulaire 161. Ce processus de fusion nécessite 

l’intervention de protéines du cytosquelette (actine, microtubules, myosine, …) ainsi que les 

GTPases de la famille Rab. Une étude montre qu’en absence des protéines Rab 27b, les EMV sont 

localisés dans la région périnucléaire, empêchant toute fusion avec la membrane plasmique 162. 

De plus, une autre étude met en évidence qu’en absence des protéines Rab 27a les cellules 

produisent moins d’exosomes 163.  

 Les microvésicules  

Les microvésicules sont des vésicules possédant une taille hétérogène comprise entre 100 et 1000 

nm de diamètre avec une densité de 1,17 à 1,20 g/mL dans le sucrose. 156 Elles dérivent de la 

membrane plasmique à la suite d’un bourgeonnement de celle-ci. C’est pourquoi, leur composition 

est proche de celle de la membrane plasmique et varie en fonction de la cellule d’origine.  

En raison de leur hétérogénéité de taille, divers mécanismes sont à l’origine de la formation 

des microvésicules. Les plus petites microvésicules, proches de la taille des exosomes, sont 

également produites par la machinerie ESCRT mais enrichies en protéines de surface reflétant 

leur origine membranaire comme par exemple les récepteurs aux protéines transmembranaires 

Notch 164.  
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Un second mécanisme impliqué dans la biogenèse des microvésicules est l’activation de la 

sphingomyélinase. A la suite d’une stimulation ATP, cette enzyme est rapidement activée et se 

déplace vers le feuillet externe de la membrane plasmique entrainant un bourgeonnement 

membranaire et un relargage de microvésicules 165,166.  

Le dernier mécanisme est lié au réarrangement du cytosquelette à la base du bourgeonnement 

entrainant une scission membranaire. Ce phénomène est généralement rencontré dans le cas de 

cancers agressifs avec un fort pouvoir invasif et métastatique 167. Après formation du 

bourgeonnement, une contraction des filaments d’actine et de myosine permet le pincement de la 

base du bourgeon. L’activation des chaines légères de la myosine, nécessaire pour permettre la 

libération de la vésicule dans l’espace extracellulaire, est permise grâce à l’activité de la protéine 

RhoA. Cette GTPase régule la réorganisation de cytosquelette et la contractilité corticale 168. 

Différents stress sont à l’origine de la formation de microvésicules. Une augmentation de la 

concentration en calcium intracellulaire augmente le processus de vésiculation. En effet, cette 

augmentation entraine une désorganisation de la membrane avec une redistribution des 

phospholipides conduisant à des mécanismes de fusion et de scission membranaire 169. L’hypoxie 

se révèle également être un stimulant dans la production de microvésicules. En effet, Lichtenauer 

et al. ont mis en évidence une augmentation significative de la production de microvésicules 

endothéliales 8 heures après le début d’une hypoxie avec une saturation en oxygène de 78% 170. 

Le stress oxydatif contribue également à la biogenèse des microvésicules. Cette production de VE 

est dépendante du temps et de la quantité d’H2O2 ajoutée, responsable du stress oxydatif. Ainsi, le 

relargage des microvésicules atteint 60% au bout de 16 heures avec une concentration de 200 µM 

d’H2O2 alors qu’elle n’est que de 30% à 50 µM 171.  

 Les corps apoptotiques  

Les corps apoptotiques sont des vésicules de 1 à 5 µm de diamètre libérées à partir de cellules 

apoptotiques avec une densité de 1,24 à 1,28 g/mL dans le sucrose 172. Durant le phénomène 

d’apoptose, les cellules rétrécissent et se fragmentent en corps apoptotiques. Elles se 

caractérisent par la présence de phosphatidylsérine à leur surface et contiennent de l’ADN 

fragmentée. Ce type de VE peut être isolé après une centrifugation à 2000 g, tout comme les débris 

cellulaires, et ainsi éliminé de la population d’intérêt 173. 

3.1.2.   Les différentes origines, focus sur les cellules endothéliales 

De nombreux types cellulaires sont capables de produire des VE.  De nombreux groupes se sont 

intéressés aux VE dérivées de cellules immunitaires comme les monocytes, neutrophiles ou 

lymphocytes T. Cependant, les VE issues de plaquettes, cellules endothéliales et cellules 
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cancéreuses sont également largement étudiées. Les VE utilisées dans cette étude étant dérivées 

de cellules endothéliales, un focus sera effectué sur cette lignée.  

Les cellules endothéliales sont capables de produire tous les types de VE. In vitro, divers 

stimuli déclenchent la libération des VE comme une stimulation par les lipopolysaccharides, ERO 

ou différentes cytokines. De plus, après induction d’un stress comme une privation de sérum, les 

cellules endothéliales sont celles qui produisent la quantité la plus importante de VE 174. Les 

microvésicules endothéliales sont détectables dans le sang à l’aide de la cytométrie en flux et 

présentent à leur surface des marqueurs spécifiques des cellules endothéliales comme le CD31, 

CD54, CD144. En situation physiologique, ces VE sont produites dans le cas de maladies 

cardiovasculaires, hypertension, problèmes vasculaires, etc. De plus, les VE possèdent un 

tropisme naturel influençant leur biodistribution in vivo. Ainsi, les VE dérivées de cellules 

endothéliales se localisent préférentiellement dans les zones riches en néovaisseaux comme les 

zones tumorales 175. De plus, les exosomes issus de cellules endothéliales possèdent un micro-ARN 

spécifique, le miR-503, inhibant naturellement la croissance tumorale. L’incubation des exosomes 

avec des cellules cancéreuses permet d’augmenter de 5 fois le niveau de miR-503 et par 

conséquence de significativement réduire l’invasion des cellules ainsi que leur prolifération 

cellulaire 176.  

3.1.3. Composition des vésicules extracellulaires  

 Lipidique 

La membrane des VE est constituée d’une bicouche lipidique similaire à la membrane 

plasmique dans le cas des microvésicules en raison de leur biogenèse. Ainsi, l’asymétrie 

structurale présente dans la membrane plasmique n’est pas conservée dans celle des VE en raison 

de l’absence de flippase entrainant une exposition des phosphatidylsérines à la surface des 

microvésicules 177. De plus, une étude lipidomique a permis de mettre en évidence la présence de 

phosphatidylcholine et de phosphatidylinositol en quantité importante dans les membranes des 

microvésicules. En revanche, quelques traces de phosphatidyléthanolamines sont retrouvées 178. 

De même que les microvésicules, une analyse des six grandes classes de lipides a mis en évidence 

que la membrane des exosomes est composée de phosphatidylcholine et de phosphatidylinositol. 

En revanche, en raison de leur origine cellulaire, les exosomes ne présentent pas de 

phosphatidyléthanolamines et phosphatidylglycérol dans leur membrane et une absence 

d’exposition des phosphatidylsérines à la surface des membranes 179,180.  

La membrane des VE, composée de SM, cardiolipidines et céramides, présente des micro-

domaines riches en cholestérol appelés radeaux lipidiques. 178,179,181 Del Conde et al. ont montré 

une réduction de la sécrétion de VE après une déplétion membranaire en cholestérol 182. Cette 
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composition rend leur membrane plus rigide que celle des cellules ce qui leur permet de résister 

à la dégradation et d’augmenter leur stabilité 183. Cette forte rigidité semble également être 

dépendante du pH du microenvironnement. En effet, la fusion entre la membrane des VE et la 

membrane plasmique nécessite une fluidité membranaire similaire entre les deux entités, 

rencontrée pour un pH acide d’environ 5. Il a été montré que le traitement d’exosomes dérivés de 

basophiles leucémiques par une solution acide diminue leur rigidité 184. L’augmentation de 

l’acidité simule le microenvironnement tumoral et permet d’augmenter la fluidité membranaire 

des VE ayant pour conséquence une accumulation cellulaire plus importante 185. 

 Protéique 

Toutes VE sont composées de protéines du complexe majeur d’histocompatibilité (CMH), de 

tétraspanines, flotillines, annexines et de protéines chaperonnes HSP70 et HSP90 

indépendamment de leur cellule d’origine. Leur expression varie en fonction de la catégorie de VE 

ainsi que le type de tétraspanines. De plus, certaines protéines sont spécifiques de la cellule 

d’origine. Par exemple, la sélectine P (CD62) est présente à la surface des VE dérivées de 

plaquettes activées alors que celles issues de macrophages sont riches en acide sialique 2,3 186. 

L’ensemble des résultats obtenus au cours des différentes études sur les exosomes de 

mammifères sont regroupés dans la base de données « exocarta » 187. Les protéines retrouvées 

dans les exosomes sont généralement les protéines impliquées dans leur biogenèse c’est-à-dire 

Tsg-101, Alix, la flottiline-1 ou encore les tétraspanines CD9, CD63 et CD81. Colombo et al. ont mis 

en évidence une forte expression de CD63 dans les exosomes de petite taille (<50 nm) alors que 

les molécules du CMH de classe II sont abondantes dans les exosomes de grande taille (>100 nm) 

177. Hormis les tétraspanines, d’autres molécules d’adhésions sont présentes dans la membrane 

des exosomes comme l’intégrine -1. 179 Théry et al. ont également montré la présence de 

protéines impliquées dans la transduction de signaux comme la protéine 14-3-3, la synténine ou 

la protéine G 156. De plus, les protéines du noyau, mitochondrie, RE et appareil de Golgi ne sont pas 

retrouvées dans les exosomes ce qui confirme leur origine endosomale et les distingue des autres 

VE 188. En revanche, un grand nombre de protéines cytosoliques sont exprimées comme la 

gelsoline, histones et protéines du cytosquelette (actine, tubuline, moésine et cofiline) 156,177,179.  

La composition protéique des microvésicules est dépendante de la cellule d’origine, c’est 

pourquoi une base de données regroupant les résultats de diverses vésicules a été créée du nom 

de « Vesiclepedia » 189. Contrairement aux exosomes, des protéines nucléaires, mitochondriales et 

du RE sont retrouvées dans les microvésicules (environ 6% au total). Majoritairement, leur 

membrane contient des protéines issues de la membrane plasmique (23%) et du cytoplasme 
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(14%) dont un grand nombre sont impliquées dans la transduction de signaux et le trafic 

intracellulaire 172. A titre d’exemple, Sun et al. ont identifié plus de 900 protéines dans des 

microvésicules issues de cancers pulmonaires dont 284 protéines sont des marqueurs spécifiques 

de ce cancer 190. Les microvésicules issues de cellules cancéreuses hépatiques expriment 

fortement la flottine-1 et la tétraspanine 4 contrairement aux microvésicules issues de cellules 

souches mésenchymateuses qui sous-expriment ces protéines et surexpriment une protéine du 

RE, la protéolipide 2  191.  

 Génomique  

Des études révélent que les VE transportent une grande variété de matériel génétique 

(micro-ARN, ARN messager, ARN interférents, ARN de transfert et ARN non codants). La teneur 

en ARN des VE est fonction du type cellulaire. En effet, il a été montré que les VE issues de 

medulloblastomes (55 ng) sont beaucoup plus riches en ARN que les VE dérivées de mélanomes 

ou fibroblastes (0,3 ng) 192. La quantité d’ARN messager est le reflet du contenu de la cellule 

d’origine mais certains sont systématiquement enrichis dans les VE, de même que certains micro-

ARN (miR-1 ; 15 ; 16 ; 181 et 375) impliqués dans l’angiogenèse l’exocytose et la tumorogenèse 

193. De plus, l’abondance d’ARN messager dans la cellule influence la quantité de micro-ARN 

présent dans les exosomes qui en dérivent. En effet, en présence d’un fort niveau d’expression du 

transcrit dans la cellule d’origine, l’interaction ARN messager-micro ARN empêche l’incorporation 

de micro-ARN dans les exosomes. 194 Une autre équipe a également mis en évidence que les 

modifications post-transcriptionelles des micro-ARN  sont associées à un enrichissement en 

micro-ARN dans les VE dans le cas d’ajout d’uracile ou à un déficit dans le cas d’ajout d’adénine 

195. Après une analyse par puce à ARN, Valadi et al. ont constaté la présence d’environ 1300 gènes 

dans les exosomes ainsi qu’un transfert horizontal d’ARN messager entre les exosomes murin et 

des mastocytes humains. En effet, des protéines murines se sont retrouvées exprimées dans les 

cellules réceptrices humaines mettant en évidence ce processus 193.  

Les VE sont aussi capables de transporter de l’ADN. Tout comme pour l’ARN messager, le 

contenu en ADN est le reflet de la cellule d’origine. En effet, les mutations KRAS et p53 présentent 

dans les cellules cancéreuses sont également retrouvées dans les exosomes dérivés de ces cellules 

196.  Le rôle de l’ADN vésiculaire reste à élucider et de nombreuses études sont en cours 197. 

3.2. Fonctions et applications des vésicules extracellulaires 

3.2.1. Mécanismes de communication  

Les VE relarguées par les cellules ont la capacité d’initier des communications intercellulaires par 

le transfert de récepteurs ainsi que par leur capacité de signalisation et ainsi induire la 
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prolifération cellulaire, l’angiogenèse, la migration et intervenir dans les phénomènes 

pathologiques.  

 Présentation antigénique et régulation du système immunitaire 

Les VE ont naturellement un rôle dans la régulation du système immunitaire en raison de 

leur enrichissement en molécules du CMH. Raposo et al. ont mis en évidence que les exosomes 

sécrétés par des lymphocytes B, enrichis en molécules du CMH de classe II, sont capables de 

stimuler spécifiquement les lymphocytes T en leur présentant des antigènes 155. Les exosomes 

sont également capables de transférer l’antigène aux cellules dendritiques voisines qui vont à leur 

tour activer les lymphocytes 198. Lors d’une réponse antivirale, les VE déclenchent la production 

de cytokines. En cas d’infection, les VE sécrétées possèdent des antigènes reconnus par le système 

immunitaire induisant la sécrétion du TNF- et de diverses cytokines (IL-1, IL-8 et IL-10) 199. 

Dans ces conditions, les VE modulent la réaction immunitaire et peuvent également avoir des 

capacités immunosuppressives. Il a été montré que des exosomes dérivées de lymphocytes T 

possèdent des protéines pro-apoptotiques ce qui inhibe l’activation des cellules « natural-killer » 

(NK) ainsi que la stimulation des lymphocytes T conduisant à l’apoptose cellulaire 200. 

En cancérologie, les VE agissent naturellement sur les macrophages associés aux tumeurs 

qui contribuent à la progression tumorale. En effet, des exosomes issus de cellules cancéreuses 

mammaires empêchent l’infiltration de ces macrophages par une inhibition de la production de 

l’IL-6 et du TGF- ce qui diminue le développement tumoral 201. Une étude de phase II réalisée 

chez des patients atteints de cancer pulmonaire a montré la capacité des exosomes dérivées de 

cellules dendritiques des patients à induire une réponse anti-tumorale par l’intermédiaire de 

l’activation des cellules NK 202. 

 Angiogenèse  

Les VE peuvent être des régulateurs de la vascularisation tumorale grâce à leur capacité de 

transférer des molécules pro-angiogéniques des tumeurs jusqu’aux cellules endothéliales. En 

effet, au cours d’une réaction inflammatoire, les VE régulent la formation de néovaisseaux en 

modulant la sécrétion d’IL-8 et la migration des cellules endothéliales 203. Il a également été 

montré que les VE augmentent la capacité des cellules endothéliales à former des tubes dans du 

matrigel in vitro 204 ainsi que l’adhésion cellulaire, la migration et la prolifération in vivo. De plus, 

les VE stimulent la sécrétion de facteur pro-angiogénique et facilitent la prolifération des cellules 

endothéliales ce qui augmente l’angiogenèse tumorale. Certaines VE contiennent des facteurs de 

croissance qui vont être transférés dans les monocytes induisant la signalisation VEGFR des 

cellules endothéliales 205. Certaines molécules et ARN présents dans les VE sont connus pour 
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promouvoir l’angiogenèse comme miR-9, miR-105 ou miR-23a par exemple qui ont été retrouvés 

dans des VE en condition hypoxique 206. Les VE positives pour la molécule CD105 possèdent la 

capacité d’augmenter la formation de vaisseaux des cellules endothéliales.  

 Différenciation et prolifération cellulaire  

Dans le cas d’une blessure, les cellules présentent la capacité de produire des VE capables 

d’entrainer la différenciation des cellules souches conduisant à la réparation et la régénération 

tissulaire. A l’inverse, elles sont également capables d’entrainer la dédifférenciation de cellules 

afin de renouveler le stock de cellules souches 207. A la suite d’une infection, des exosomes 

contenant des protéines virales sont libérés dans la circulation sanguine et sont capables d’induire 

la différenciation des cellules B en lymphocytes B mémoires et leur prolifération 208.  En situation 

cancéreuse, les VE sont capables d’induire la dédifférenciation de cellules cancéreuses en cellules 

souches cancéreuses, représentant une petite population de cellules résistantes inhibant les 

tumeurs. Ainsi, il a récemment été démontré que les exosomes issues de cellules de carcinome 

pulmonaire entraine leur dédifférenciation grâce à une implication des cytokines (IL-6 et activine-

A) et forment des cellules souches cancéreuses 209. 

La prolifération des fibroblastes peut être augmentée par des VE issues de cellules souches 

mésenchymateuses activant les voies de signalisation intracellulaires et induisant l’expression de 

facteur de croissance 210. La prolifération des cellules hématopoïétiques peut être modulée par 

des VE issues de plaquettes possédant la capacité de phosphoryler AKT, un régulateur de la survie 

et de la prolifération cellulaire. Cette phosphorylation augmente considérablement la 

prolifération des progéniteurs hématopoïétiques ainsi que leur différenciation 211. Dans le cas de 

VE issues de cellules cancéreuses, ces dernières peuvent transférer des protéines aux cellules 

tumorales accélérant leur prolifération. Cette observation a été montré par Xiao et al. qui ont mis 

en évidence une augmentation de l’expression de la cycline D1 et donc du cycle cellulaire dans des 

cellules cancéreuses pulmonaires 212. 

 Invasion cellulaire et métastases 

Les VE possèdent des métalloprotéinases ce qui leur confère la capacité de dégrader la MEC 

contribuant à l’invasion des cellules et à la croissance tumorale. Dans un modèle de cancer 

prostatique, il a été montré que les exosomes dérivant de ces cellules contiennent des 

métalloprotéinases, ARN, cavéoline-1 ainsi que des facteurs activant les cellules tumorales et 

endothéliales présentent dans la circulation sanguine des souris. Les VE dévirées de cellules 

tumorales contribuent donc à la propagation de métastases 213. Le marquage des exosomes à l’aide 

de traceur fluorescent met en évidence l’interaction entre exosomes et cellules endothéliales ainsi 
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que l’induction de leur changement morphologique conduisant à la production de bourgeon 

tumoraux. Ces modifications, observées dans les cellules du mélanome, constituent la première 

étape des métastases 214. In vivo, la présence de VE dérivées des plaquettes dans la circulation au 

moment de la greffe de cellules cancéreuses augmente la quantité de métastases 215. 

3.2.2. Applications des vésicules extracellulaires en cancérologie  

En raison de leur activité thérapeutique intrinsèque, les VE sont utilisées pour améliorer la 

réparation d’une blessure et pour la régénération tissulaire. Les VE issues de cellules souches 

réduisent les infarctus du myocarde et de diminuent l’hypertension et l’inflammation 216. Elles 

peuvent également être chargées de molécules comme l’IL-1 pour la vaccination. De plus, leurs 

applications en cancérologie sont variées, aussi bien pour le diagnostic que pour la thérapie. 

 Utilisation comme biomarqueur   

Actuellement en cancérologie, le diagnostic cancéreux peut être établi grâce à la recherche de 

cellules tumorales circulantes. Cependant, leur quantité étant faible, les VE représentent une 

alternative intéressante en tant que biomarqueur 217. Les cellules cancéreuses sécrètent des VE 

qui se retrouvent dans tous les fluides biologiques (plasma, urines, salive, lymphe, fluide 

cérébrospinal, etc) et sont donc facilement accessibles.  

Les VE présentes dans le sang des patients contiennent une partie du génome tumoral. 

L’analyse génomique des VE circulantes a permis la découverte de nouveaux biomarqueurs. Une 

étude conduite par Cazzoli et al. a démontré la possibilité d’utiliser les VE comme test de dépistage 

dans les cancers du poumon. Les auteurs ont identifié 4 micro ARN permettant de distinguer les 

patients atteints d’un cancer et les individus sains avec un séquençage sensible à 97%. Dans cette 

population, 6 autres micro ARN ont permis de discriminer les adénocarcinomes et les granulomes 

218. Une seconde étude a montré que les mutations génomiques présentent dans les cancers 

pancréatiques comme KRAS et p53 sont également détectées dans l’ADN des exosomes circulants. 

Les VE sont donc utilisées pour prédire le statut cancéreux et adapter le traitement 196. 

Les VE présentent également à leur surface des protéines permettant de mettre en évidence 

un cancer. En effet, 8 protéines spécifiques ont été retrouvées dans les VE présentes dans l’urine 

de patient atteints de cancer de la vessie comparée à des individus sains 219. L’analyse 

transcriptomique des exosomes présents dans l’urine de patients atteints d’un cancer de la 

prostate possèdent un niveau très élevé des protéines PCA-3 contrairement aux individus sains 

220. Plus récemment, une analyse de la composition protéique d’exosomes circulants provenant de 
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chien atteints d’ostéosarcomes, d’une fracture et sains a été réalisée. Dix protéines exosomales 

spécifiques aux ostéosarcomes ont été révélées avec une certitude de 85% 221. 

 Utilisation pour déterminer l’agressivité d’un cancer  

L’identification de l’agressivité d’un cancer est déterminant pour l’efficacité du traitement. 

Dans les cancers des ovaires, le niveau d’expression de la molécule d’adhésion des cellules 

épithéliales dans les exosomes circulants est corrélé avec l’agressivité du cancer. Le niveau 

d’expression basal de cette CAM est inférieur à 0,1 mg/mL chez les patients sains et d’environ 0,4 

mg/mL chez les patients de stade I. En revanche, chez les patients de stade IV, le niveau est 15 fois 

plus élevé 222. De plus, un fort niveau d’expression de la protéine CD24 est un indicateur de 

mauvais pronostic et réduit considérablement la survie des patients 223.  

Dans les cancers de la vessie, les exosomes retrouvés dans l’urine des patients atteints d’un 

cancer de haut grade présentent un fort niveau de la molécule EDIL-3. Cette molécule est 

responsable de la progression tumorale ainsi qu’une augmentation des propriétés migratrices 224. 

Plus récemment, cette même équipe a mis en évidence une corrélation entre un fort niveau 

d’expression de certains ARN messager dans les exosomes et le déclenchement de la transition 

épithélio-mésenchymateuse. Les auteurs ont montré une forte expression de l’ARN HOTAIR dans 

le cas de cancer de la vessie métastatique. En absence d’HOTAIR, les gènes de la transition 

épithélio-mésenchymateuse ne sont pas exprimés. En revanche, en présence de cet ARN, 7 gènes 

de la transition sont exprimés et le cancer devient invasif et métastatique 225. 

 Utilisation pour la vaccination dans le cas d’immunothérapie 

Les VE présentent un grand intérêt dans le développement de « vaccin anticancéreux » en 

raison de leur capacité à stimuler le système immunitaire. L’étude de Zitvogel et al. explique que 

les exosomes dérivés de cellules dendritiques expriment naturellement une grande quantité de 

molécules du CMH ainsi que des molécules stimulant les lymphocytes T 226. La vaccination de 

souris avec des exosomes contenant de l’ovalbumine entraine une activation des lymphocytes T 

conduisant à l’acquisition d’une immunité anti-tumorale ainsi qu’une diminution du volume 

tumorale 227. L’injection de VE dérivées de cellules dendritiques contenant le ligand des récepteurs 

toll-like comme inhibiteur de signaux entraine une diminution de la croissance tumorale, limite le 

développement de métastases et prolonge la survie des souris présentant un mélanome. 228 Une 

combinaison entre vaccination avec des exosomes tumoraux et injection de gemcitabine a permis 

d’augmenter le nombre de cellules T activées dans la tumeur et de prolonger la survie des souris 

en comparaison de la drogue ou de la vaccination seule 190. 

La vaccination à base de VE pour traiter le cancer a montré des résultats intéressants qui ont 

conduit à un essai clinique. Dans les cancers du poumon, une immunothérapie suivie de 
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vaccinations répétées avec des exosomes contenant un antigène tumoral a permis d’activer le 

système immunitaire et le développement d’une immunité adaptative (NCT01159288). 

 Utilisation comme nanovecteur  

Cette application nous concernant particulièrement pour notre recherche, elle sera décrite en 

détails dans le paragraphe suivant (cf § 3.3) 

3.3. Les vésicules extracellulaires comme nanovecteurs  

3.3.1. Méthodes d’incorporation des agents thérapeutiques  

Deux grandes stratégies sont utilisées pour incorporer les agents thérapeutiques dans les VE : 

incorporer le principe actif dans les cellules à l’aide d’une aide incubation afin de produire des VE 

chargées ou incorporer le principe actif dans les VE ex vivo après leur production. 

 

Figure 14. Stratégies d'encapsulation des agents thérapeutiques dans les vésicules 
extracellulaires 229 

A gauche sont représentées les techniques d’encapsulation avant production des VE. Les cellules 

productrices des VE sont chargées avec l’agent thérapeutiques ou les ARN puis les VE sont produites 
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à la suite d’un stimulus. A droite sont représentées les techniques d’encapsulation après production 

des VE, par incubation à température ambiante ou par différentes méthodes plus sophistiquées.  

 Incorporation des agents thérapeutiques avant production des VE 

La première méthode est une incubation des cellules productrices de VE à 37 °C avec l’agent 

thérapeutique. Différentes études ont mis en évidence la possibilité d’incorporer des agents 

thérapeutiques avec différents niveaux d’hydrophobicité, notamment des composés hydrophobes 

comme la plupart des PS 230,231. Pascussi et al. ont utilisé cette méthode pour charger des cellules 

mésenchymateuses de PTX afin de produire des VE à activité thérapeutique. Ces VE ont montré 

une forte activité antiproliférative contre les cellules cancéreuses in vitro 232. Bien que cette 

technique permette de créer en très grande quantité des VE chargées d’agents thérapeutiques 

efficaces in vitro et in vivo, la faille de cette approche est l’incapacité de contrôler l’efficacité 

d’encapsulation de la molécule.  Ainsi, Jang et al. ont proposé une stratégie pour pallier à ce 

problème. Après chargement des macrophages avec divers agents de chimiothérapie, les cellules 

sont dégradées puis extrudées au travers de pores jusqu’à 1 µm. Il en résulte ainsi des 

nanovésicules ayant des propriétés similaires aux exosomes issus de ces mêmes cellules avec un 

rendement 100 fois plus important ainsi qu’une encapsulation significativement supérieure 233. 

La seconde méthode utilisée est la transfection de petits ARN dans les cellules produisant 

les VE. Les VE peuvent transporter et délivrer efficacement des ARN messager ainsi que des 

protéines pour traiter le cancer. Il a ainsi été possible de transfecter des cellules avec un vecteur 

de la cytosine désaminase combinée à l’uracile phosphoribosyltransférase puis de générer des VE 

enrichies avec cet ARN afin d’inhiber la croissance tumorale 234. 

 Incorporation des agents thérapeutiques après production des VE  

Cette approche consiste à encapsuler la molécule dans les VE après leur production. Il est 

possible de procéder comme précédemment avec une simple incubation de l’agent thérapeutique 

avec les VE à température ambiante. Sun et al. ont ainsi encapsulé de la curcumine dans des 

exosomes après 5 min d’incubation à 22 °C 235. Cette même approche a également été employée 

par Saari et al. avec du PTX mettant en évidence une amélioration des propriétés anti-tumorale 

de cet agent thérapeutique 229,236. 

L’obstacle majoritaire étant la double couche phospholipidique, différentes approches ont 

été proposées : 

- Electroporation : Aucune amélioration significative de la capacité d’encapsulation de petites 

molécules dans les VE n’a été montré avec cette méthode comparée à un chargement passif 

230,237. Par exemple, l’efficacité d’encapsulation du PTX dans des VE est inférieure aux résultats 
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attendus (7,2% uniquement) 238. Cette technique s’est révélée intéressante en ce qui concerne 

l’encapsulation d’ARN 237,239. Cependant, l’électroporation induit une agrégation des VE entre 

elles et altèrent l’intégrité structurale de la membrane exosomale 240. 

- Sonication : Cette méthode s’est révélée plus favorable que l’électroporation. La reformation 

des exosomes au moment de la sonication a mis en évidence une forte capacité 

d’encapsulation de la catalase (26% vs 5% pour une incubation à 22 °C) 241. La sonication étant 

généralement utilisée pour déstabiliser les membranes lipidiques, Lamichhane et al. ont 

montré une absence de dégradation des protéines exosomales et d’agrégation des VE durant 

la sonication. Cependant, une agrégation des ARN encapsulés est observée pour une 

sonication supérieure à 30 min 242. De plus, la sonication augmente considérablement la taille 

des exosomes (179 nm vs 100 nm de diamètre) 241. 

- Extrusion : L’avantage de cette méthode est l’augmentation de la quantité de VE produite. 

Jang et al. ont ainsi produit 100 fois plus d’exosomes en utilisant cette technique 233. 

Cependant, comparé à un chargement passif ou l’électroporation, l’extrusion n’améliore pas 

la capacité d’encapsulation et entraine également un changement de taille des VE ainsi qu’un 

changement de potentiel zêta indiquant une altération de la population vésiculaire 230,241.  

- Traitement à la saponine : La capacité d’encapsulation est fortement dépendant de la 

molécule. En effet, une augmentation de 12 fois a été observée dans le cas d’une porphyrine 

avec un faible degré d’hydrophobicité 230. En revanche, dans le cas de l’encapsulation de la 

catalase, cette technique ne s’est pas révélée supérieure à la sonication 241. Aucune 

modification de taille ou de charge des VE n’a été constatée mais ce traitement semble affecter 

leur immunogénicité 229. 

- Cycles de gel/dégel : Cette technique augmente la capacité d’encapsulation des molécules 

comparée à une incubation à 22°C mais est deux fois plus faible qu’avec une sonication. De 

plus, elle déstabilise la membrane et entraine un relargage rapide de la molécule. Une 

observation des exosomes par TEM a mis en évidence cette altération ainsi qu’une agrégation 

241. De plus, une augmentation de taille des VE est observée après plus d’un cycle gel/dégel 243. 

3.3.2.   Vectorisation d’agents anticancéreux  

Diverses études ont montré leur intérêt en tant que nanovecteur pour le traitement des maladies 

inflammatoires, cardiovasculaires et du cancer 235,236,244. Après encapsulation de l’agent 

thérapeutique dans les VE, ces dernières sont utilisées comme nanovecteur possédant des 

propriétés remarquables en raison de leur composition permettant une stabilité accrue en 

circulation, une parfaite biocompatibilité ainsi qu’une capacité naturelle de ciblage tumoral  245. 
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En raison de leur taille nanométrique, les VE peuvent atteindre les tumeurs par ciblage 

passif via l’effet EPR. Une des premières études à avoir utilisé les VE comme nanovecteur pour le 

traitement du cancer a été réalisé par Mizrak et al. en 2013 après encapsulation de la pro-drogue 

5-fluorocytosine. Deux semaines après une injection intratumorale des VE, une réduction 

significative de la croissance tumorale est observée chez les souris 234. De nombreuses études se 

sont ensuite intéressées aux VE comme nanovecteur d’ARN. Ainsi des microvésicules chargées du 

siARN correspondant au TGF1 montrent une forte activité anti-tumorale après une injection i.v 

en raison de la suppression de l’expression de ce facteur et une régulation négative de la 

signalisation tumorale. Une inhibition de la croissance tumorale ainsi qu’une absence de 

métastase a été mis en évidence. De plus, les doses de siARN ont pu être considérablement 

diminuée grâce à leur incorporation dans les VE 246. 

Les recherches ont mis en évidence la capacité des VE à délivrer efficacement les agents 

thérapeutiques afin de supprimer la croissance tumorale. Par exemple, in vitro, l’encapsulation du 

PTX dans des VE a permis d’augmenter la cytotoxicité de cet agent anti-cancéreux en comparaison 

de la drogue libre 232,236. In vivo, des VE dérivées de cellules dendritiques chargées de DOX ont 

montré une inhibition de la croissance tumorale après i.v chez des souris nude. Son encapsulation 

a également permis de réduire la toxicité cardiaque qui est l’effet secondaire majeur de la DOX 

libre 247. De plus, le succès de ces traitements est lié à une augmentation de l’induction 

apoptotique. Des exosomes de survivine induisent la cascade des caspases et par conséquent, une 

augmentation de la mort par apoptose des cellules d’adénocarcinome pancréatiques 248.  

Les VE apparaissent comme un nanovecteur intéressant pour la médecine personnalisée. En effet, 

collectées à partir du sang d’un patient, les VE chargées ex vivo d’agent thérapeutique sont ensuite 

réinjectées à ce patient sans risque de réactions immunitaires 245. 

Un autre avantage d’utiliser les VE comme nanovecteur dans les thérapies cancéreuses est leur 

capacité de traverser la barrière hémato-encéphalique. Yang et al. ont mis en évidence cette 

capacité sur des « zébraFish ».  Après xénogreffes de cellules cancéreuses fluorescentes dans le 

cerveau des poissons, des exosomes de DOX sont injectés en intratumoral. Une forte diminution 

de la fluorescence des cellules cancéreuses et une suppression des marqueurs de croissance 

tumorale suit cette expérimentation 238. 

 Intérêt des VE en clinique 

Au total, 5 études cliniques se sont intéressées aux exosomes comme nanovecteur d’agents 

thérapeutiques dans les thérapies anticancéreuses et 6 autres se sont penchées sur les 

microvésicules (site web : clinicaltrials.gov).  
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Tang et al. ont utilisé deux modèles de tumeurs (hépatique et ovarienne) et diverses 

molécules de chimiothérapie afin de mettre en évidence les bénéfices de ce type de vectorisation. 

L’injection intrapéritonéale de cellules cancéreuses hépatiques forment des ascites après 10 jours. 

Ainsi, après traitement à l’aide de VE chargées de méthotrexate, le volume des ascites est 

considérablement réduit en comparaison du méthotrexate libre. De plus, ces souris ont présenté 

un allongement de leur temps de vie avec une inhibition de la croissance tumorale et une absence 

d’effets secondaires.  Dans le second modèle tumoral, une i.v de VE chargées de cisplatine 

augmente le temps de vie des souris et permet d’obtenir 30% de cures tumorales contrairement 

au cisplatine libre où aucune cure n’est observée 249. A la suite de ces travaux, une étude clinique 

de phase II a été menée sur 30 patients présentant des ascites malins avec un cancer avancé 

(NCT01854866).  

3.3.3.   Vectorisation de photosensibilisateur 

Récemment les VE se sont révélées être des nanovecteurs intéressants pour véhiculer les 

molécules photosensibilisantes afin de pallier les inconvénients observés avec les liposomes.  En 

effet, les recherches cliniques effectuées avec des liposomes chargés de PS ont montré une rapide 

destruction dans le plasma, une efficacité thérapeutique non supérieure à celle obtenue avec les 

PS libres et une possible toxicité en raison de l’ajout d’agents de furtivité à leur surface  250.  Une 

étude conduite par Fuhrmann et al. a permis de réaliser une comparaison entre des VE chargées 

de PS et des liposomes, possédant une taille similaire, composés de cholestérol et 

phosphatidylcholine. Il a ainsi été prouvé que l’utilisation de VE diminue significativement la 

viabilité cellulaire après PDT en comparaison des liposomes. Ce résultat pourrait être lié à 

l’augmentation de l’accumulation cellulaire du PS (> 60% avec les VE) 230. 

La comparaison de l’incorporation des PS dans les VE en fonction de leur hydrophobicité a 

mis en évidence une corrélation entre augmentation de l’efficacité de chargement du PS et 

hydrophobicité. En effet, des PS très hydrophobes comme la mTHPC présentent une capacité de 

chargement de 30% alors que celle des PS très hydrophiles comme la porphyrine tétra(p-

toluenesulfonate) n’est que de 1% 230.  

En tant que nanovecteur de PS, de récentes études ont testé la capacité de diffusion, 

accumulation et cytotoxicité des VE dans un modèle 3D de sphéroïde multicellulaire. Lee et al. ont 

montré une pénétration jusqu’au cœur du sphéroïde après incorporation de la phtalocyanine 

liposomale dans des VE comparée aux liposomes seuls. Parallèlement, une augmentation de 

l’incorporation cellulaire ainsi qu’une efficacité PDT accrue a été mise en évidence après 

incubation avec ces VE 231. L’acridine orange véhiculée par des exosomes dérivés de macrophages 
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augmente significativement son accumulation dans les cellules cancéreuses ainsi que son 

efficacité cytotoxique 251. 

 Vectorisation de la mTHPC 

Une preuve de concept réalisée en 2013 par Silva et al. a permis de mettre en évidence la 

capacité des VE à incorporer à la fois de la mTHPC comme agent thérapeutique et des NP 

magnétiques comme agent de contraste en IRM. Ces VE dotées d’une bi-potentialité ont montré 

leur capacité d’accumulation dans des cellules cancéreuses in vitro ainsi qu’une forte activité 

photocytotoxique comparable à la mTHPC libre dans le cas de cellules pulmonaires et supérieure 

dans le cas de cellules ovariennes. De plus, après une injection en intra-tumorale, ces mTHPC-VE 

ont montré une réduction du volume tumorale 7 jours après injection comparé à la mTHPC libre 

252. Ces mTHPC-VE présentent également une incorporation cellulaire par endocytose. Après 

marquage de leur membrane à l’aide d’un traceur fluorescent (PKH 67), une forte colocalisation 

avec les lysosomes a été mis en évidence 253. 

Plus récemment, des VE chargées de mTHPC ont été modifiées par une fusion avec des 

liposomes dans le but de créer un système hybride. Cette fusion, permise grâce à l’ajout de PEG 

dans le milieu, est plus importante dans le cas d’une fusion entre des VE issues de cellules HUVEC 

et des liposomes non PEGylés comparée à une fusion entre des VE issues de cellules souches 

mésenchymateuses et des liposomes PEGylés. L’efficacité d’encapsulation de la mTHPC s’est 

révélée nettement supérieure pour les VE hybrides comparées aux mTHPC-VE (90% vs 3%). De 

plus, l’internalisation cellulaire de la mTHPC était 6 fois plus importante avec les VE hybrides 

comparées à la mTHPC libre et au Foslip®. Cependant, après une incubation avec de la mTHPC, la 

photocytotoxicité est proche de 100% quel que soit la formulation utilisée (VE hybrides, Foslip®, 

mTHPC libre). De plus, dans le sphéroïde multicellulaire, aucune différence entre les VE hybrides 

et les mTHPC-VE n’a été mise en évidence 254. 
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4. LE SPHÉROÏDE MULTICELLULAIRE 

4.1. Résumé 

es modèles 3D in vitro sont utilisés dans la recherche contre le cancer comme intermédiaire 

entre les lignées cellulaires cancéreuses cultivées en monocouche et les tumeurs in vivo. La 

majorité des modèles de ce type, connu à ce jour, est d’une forme sphérique et sont issus de 

fragments tissulaires ou de cellules de diverses origines. Ils possèdent tous une architecture et 

des caractéristiques proches de celles observées in vivo mais leur utilisation répond à des 

nécessités différentes (Tableau 2) 255. 

 Sphéroïdes 

multicellulaires 

Tumorosphères Sphéroïdes 

organo-typiques 

Sphères 

tumorales 

dérivées 

Composition 
  Hétérogénéité tumorale 

  Interaction tumeur/stroma 

  Système immunitaire 

  Caractéristiques de la tumeur 

d’origine 

 

++ 

+ 

+/- 

+ 

 

- 

- 

- 

- 

 

++ 

++ 

+ 

++ 

 

++ 

- 

- 

++ 

Applications 

  Croissance tumorale 

  Survie 

  Hypoxie 

  Migration/Invasion 

  Tumorogénicité in vivo 

  Médecine personnalisée 

  Radiosensibilité 

 

++ 

++ 

++ 

+ 

+/- 

+ 

++ 

 

+ 

- 

- 

- 

++ 

+ 

+/- 

 

+ 

+/- 

+ 

+ 

+ 

++ 

+ 

 

+/- 

+ 

+ 

+ 

+ 

++ 

ND 

Tableau 2. Comparaison des différents paramètres entre quatre modèles 3D sphériques 255 

Paramètres jugés comme le meilleur (++), approprié (+), possible (+/-), inapproprié (-) et non 

déterminé (ND). 

Le modèle 3D utilisé dans cette étude est le sphéroïde multicellulaire, initié par Sutherland 

et al pour l’étude de la survie tumorale après chimiothérapie. 256 Le sphéroïde multicellulaire 

modélise une microtumeur non vascularisée, comparable à une micrométastase telle qu’elle est 

observée chez certains patients 257. Comparé aux cellules cultivées en monocouche, les sphéroïdes 

sont soumis à l’influence de gradients de concentration (pH, O2 et nutriments). Le 

microenvironnement présente des similitudes avec celui observé dans les tumeurs solides, tout 

comme la croissance cellulaire. En effet, trois zones distinctes sont présentes : 3-5 couches de 

cellules prolifératives en périphérie du sphéroïdes, suivi d’une zone de cellules quiescentes et 

enfin, un cœur nécrotique, représentatif de la zone hypoxique d’une tumeur  258.  

L 
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Le gradient d’oxygène présent dans le sphéroïde en fait un bon modèle d’étude pour la PDT. 

Pendant le traitement par PDT, l’oxygénation est primordiale. En effet, lorsque l’irradiance 

diminue, l’oxygénation pendant l’irradiation est conservée et ainsi, l’effet cytotoxique est plus 

important 259,260. Il a également été montré que l’apoptose photo-induite est distribuée en 

périphérie du cœur nécrotique du sphéroïde 261. Il a également permis d’étudier la diffusion et la 

distribution des PS. En effet, comparé au Photofrin®, la mTHPC demeure plus concentrée en 

périphérie du sphéroïde, dans les couches de cellules prolifératives. En effet, l’intensité de 

fluorescence de la mTHPC libre chute très rapidement en profondeur su sphéroïde 13,260,262.  

La pénétration des principes actifs ou leur formulation nanovectorisée étant comparable à 

la situation observée in vivo, ce modèle a été utilisé pour évaluer des protocoles de  

chimiothérapie 257. Il en est de même pour l’étude des liposomes classiques, PEGylés ou 

cationiques dont la pénétration dans le sphéroïde diffère selon leurs propriétés de charge, de 

surface, de taille et de fluidité 263,264. 

Cette revue présente les récents développements dans les modèles de sphéroïdes multicellulaires 

afin de mieux comprendre les interactions entre les NP et les composants tumoraux pouvant ainsi 

affecter l’effet thérapeutique 77. 
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Objectif de l’étude 

omme présenté dans le chapitre précédent, la PDT, utilisant la mTHPC comme molécule 

photosensible, est une modalité de traitement des petites tumeurs superficielles accessibles à la 

lumière. Cependant, ce traitement anticancéreux présente de sévères effets secondaires ainsi 

qu’une efficacité tumorale limitée en raison d’un manque de sélectivité tumorale.  

Dans le but d’améliorer les propriétés pharmacocinétiques de la mTHPC, des formulations 

nanovectorisées, notamment des formulations liposomales, ont été élaborées. Malgré les 

propriétés avantageuses des liposomes (durée de vie plasmatiques biodégradabilité, 

monomérisation du PS), cette stratégie de vectorisation ne s’est pas révélée pleinement 

satisfaisante en raison d’un manque de stabilité des liposomes en présence de protéines 

plasmatiques entrainant une absence d’amélioration de l’efficacité PDT in vivo.  

Une alternative possible, proposée par l’équipe parisienne du Dr Claire Wilhelm 

(Laboratoire Matières et Systèmes Complexes, Université Paris-Diderot, France) avec qui nous 

avons travaillé en collaboration sur ce projet, est l’utilisation de vésicules extracellulaires. La 

composition complexe de leur membrane sous forme d’une bicouche phospholipides, 

classiquement retrouvée dans les vecteurs lipidiques, pourrait être avantageuse dans le but de 

pallier le manque de stabilité des liposomes.  Dans ce contexte, des VE chargées à la fois de NP 

magnétiques comme agent de contraste et de mTHPC comme agent thérapeutique ont montré leur 

potentialité in vitro et in vivo. Dans ces travaux, les VE ont illustré leur capacité à incorporer de la 

mTHPC et la possibilité de les utiliser comme nanovecteur. L’efficacité PDT de ces mTHPC-VE s’est 

révélée au moins aussi performante que la mTHPC libre in vitro. De plus, in vivo, suite à une 

injection intratumorale, un léger retard de croissance tumorale comparé à la mTHPC libre a été 

constaté. La compréhension du potentiel des mTHPC-VE en PDT nécessite une meilleure 

connaissance des paramètres régissant l’efficacité PDT comme la diffusion intratumorale, la 

stabilité des VE ou encore les mécanismes d’incorporation cellulaire.  

Ainsi, l’objectif principal de cette thèse vise à évaluer l’intérêt des VE en tant que 

nanovecteur de mTHPC dans divers modèles précliniques comparé aux liposomes de 

mTHPC. Dans ce but, le projet s’articule autour de 3 axes dont les résultats sont présentés dans le 

chapitre suivant :  

 

 

C 
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 Etude des propriétés physicochimiques des mTHPC-VE ex vivo 

La première partie des résultats est consacré à l’optimisation de la fabrication des VE ainsi qu’à 

leur caractérisation biologique et physico-chimiques. L’analyse des VE par cytométrie en flux a 

permis de caractériser la population de VE. De plus, la taille, charge, morphologie et propriétés 

physicochimiques des VE seront présentés dans cette partie.  

 Etude de l’accumulation, distribution et efficacité PDT in vitro  

La seconde partie présente les résultats obtenus dans un modèle de cellules cancéreuses HT29 

cultivées en monocouche et la troisième partie présente les résultats obtenus dans un modèle de 

cellules cancéreuses HT29 cultivées en 3D sous forme de sphéroïdes multicellulaires. La capacité 

d’internalisation, la distribution et l’efficacité PDT des mTHPC-VE a été évaluée dans ces deux 

modèles en comparaison de la mTHPC libre et de la formulation liposomale : Foslip®. De plus, 

leur localisation intracellulaire ainsi que les mécanismes d’incorporation ont été évalués.  

 Etude du comportement des mTHPC-VE in vivo dans un modèle de xénogreffe 

La quatrième partie concerne les résultats obtenus in vivo suite à l’inoculation de cellules 

cancéreuses HT29 en sous-cutanée chez la souris. L’expérimentation animale a été réalisée dans 

le respect de l’éthique et de la législation européenne en vigueur décrite dans le décret n°2013-

118 du 1er février 2013 au sein d’une animalerie agréée (N° A54-547-21). A la suite d’une injection 

i.v, la biodistribution, pharmacocinétique et efficacité PDT des mTHPC ont été analysées. 
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Résultats et Discussion 

1. CARACTÉRISATION DES VÉSICULES EXTRACELLULAIRES 

CHARGÉES DE mTHPC   

1.1. Matériels et Méthodes 

1.1.1. Photosensibilisateur 

La mTHPC libre (méta-tétra-hydroxyphénylchlorine ; Temoporfin ; Foscan®) ainsi que sa 

formulation liposomale (Foslip®) sont généreusement données par Biolitec GmbH (Jena, 

Allemagne), sous forme de poudre. La solution mère est préparée en solubilisant 2 mg de poudre 

dans 1 mL d’éthanol afin d’obtenir une concentration finale de 3.10-3 M (équivalent à 2 mg/mL). 

La solution mère de Foslip®, composé de dipalmitoylphosphatidylcholine (DPPC) et de 

dipalmitoylphosphatidylglycérol (DPPG) avec un ratio mTHPC/lipides de 1:12 (mol/mol), est 

préparée en solubilisant 30 mg de poudre dans 500 µL d’eau stérile pour conserver l’intégrité de 

la membrane liposomale et obtenir une concentration finale de 2,2.10-3 M (1,5 mg/mL).  

Les solutions sont conservées à 4 °C à l’obscurité. Du fait de l’instabilité de la mTHPC, la 

concentration des solutions est régulièrement vérifiée par spectrophotométrie (Lambda 35, 

PerkinElmer, Waltham, USA) et calculée grâce à la loi de Beer-Lambert : A = x L x C avec le 

coefficient d’extinction molaire de la mTHPC à 652 nm  = 36000 M-1.cm-1 et L = 1 cm. 

1.1.2. Production des mTHPC-VE 

Les cellules endothéliales ont été fournies par l’équipe parisienne. Les cellules sont cultivées 

dans du milieu Dulbecco’s Modified Eagle Medium-glutamax (DMEM) (GIBCO®, Royaume uni) 

supplémenté avec 9% de Sérum de Veau Fœtal (SVF) (Dominique Dutscher®, Afrique du Sud). Les 

cellules sont ensuite ensemencées à 3.104 cellules/mL dans des flasques de 175 cm² (Falcon®) 

avec 30 mL de milieu complet ainsi que dans des flasques de 5 étages de 875 cm² avec 150 mL de 

milieu complet et placées dans un incubateur sous atmosphère humide (37 °C – 5% de CO2).  

Après 5 jours, les cellules en flasques T175 sont trypsinées. Après élimination du milieu de 

culture, les cellules sont lavées avec 5 mL de D-PBS (GIBCO®, Royaume uni). La trypsination est 

réalisée avec 3 mL de trypsine-EDTA (Sigma® Aldrich, France) pendant 5 min. La réaction est 

stoppée avec 15 mL de milieu complet et une centrifugation (200 g - 5 min) est effectuée. Le culot 
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est repris dans 15 mL de milieu complet puis un comptage sur cellule de Thoma est réalisé et de 

nouvelles flasques sont ensemencées. 

Lorsque les cellules ensemencées dans les flasques T875 sont proches de la confluence, le 

milieu de culture est remplacé par 50 mL d’une solution de mTHPC à 5 µM, préparée dans du 

milieu « Roswall Park Memorial Institute medium-1640 » (RPMI) (Invitrogen, Cergy-Pontoise, 

France) non supplémenté en SVF et en glutamine pendant 2 heures (37°C – 5% de CO2). Après 

deux lavages successifs avec du milieu RPMI non supplémenté, les cellules sont placées à 

l’incubateur avec 75 mL de milieu RPMI non supplémenté pour induire la production des VE. 

Après trois jours, le surnageant est centrifugé (2 000 g - 10 min) pour éliminer les débris 

cellulaires et corps apoptotiques. Après une ultracentrifugation (100 000 g - 1h10 à 4°C), les VE 

présentes dans le culot sont caractérisées en taille, en concentration de particules et de mTHPC. 

Ainsi, une solution mère de mTHPC-VE dans du milieu de culture est obtenue. 

1.1.3. Détermination de la taille, concentration en particules et stabilité 

Une analyse du suivi de la trajectoire des particules est réalisée avec un instrument 

NanoSight® (LM10 system, Malvern instruments, Royaume-Uni). Les mTHPC-VE diluées au 

1/5000ème dans du D-PBS stérile sont irradiées avec un laser à 532 nm à 50 mW. Un halo de 

diffusion est alors émis par chaque particule. La trajectoire de ce halo est filmée par un microscope 

puis analysée de manière à déterminer la concentration en particules de la solution ainsi que leur 

taille. Cinq mesures de 30 sec sont réalisées pour chaque échantillon avec une température 

régulée à 25 °C et le diamètre des particules est calculé selon l’équation de Stokes-Einstein.  

La taille des mTHPC-VE est confirmée par cryo-TEM. Les échantillons sont dilués au 1/10ème 

dans du D-PBS stérile et 5 µL sont déposés sur une membrane de carbone Quantifoil® (Quantifoil 

MicroTools GmbH, Allemagne). Après élimination de l’excès de liquide avec du papier filtre, la 

membrane est rapidement plongée dans de l’éthane liquide refroidi à l’azote liquide. Les 

échantillons sont transférés dans un cryo-microscope (LaB6 ROL JEM2100, Jeol, Japon) et 

observés à -180°C à 200 kV. 

La stabilité des mTHPC-VE ainsi que celle des liposomes de mTHPC est testée après une 

incubation des échantillons dans 20% de plasma murin dont le VE plasmatiques ont été 

préalablement éliminées par ultracentrifugation. Cette incubation est réalisée à 37 °C jusqu’à 24 

h. Après différents temps d’incubation, 100 µL du mélange NP/plasma sont dilués 1/5000ème dans 

du D-PBS stérile et placés à 4 °C dans le noir jusqu’à réalisation des mesures au Nanosight. Pour 

les expériences de cryo-TEM, l’incubation des échantillons est réalisée de la même manière que 
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 précédemment mais dilués à 1/10ème. Les contrôles de l’expérience sont réalisés à l’aide de 

Foslip® et mTHPC-VE incubés dans du D-PBS stérile à 37 °C et 4 °C. 

La stabilité de la mTHPC à l’intérieur des NP est testée grâce à un gel de migration à 1% 

d’agarose. Après avoir chauffé 135 mL d’une solution d’agarose ultra-pure, 30 mL de tampon TBE 

10X y sont ajoutés. Après 30 min à température ambiante sous agitation, la préparation est coulée 

dans un cadre en plexiglass et des peignes sont placés en haut du gel pour former les puits. Après 

polymérisation du gel, 20 µL des échantillons, utilisés pour la cryo-TEM, sont déposés dans chaque 

puit avec 2 µL de bleu de charge. La migration est réalisée durant 3 h à 100 V avec 900 mL de 

tampon de migration 0,5X de TBE. Les contrôles de l’expérience sont effectués avec : plasma seul, 

mTHPC libre désagrégée dans 0,3% de D-PBS/Triton, Foslip® seul et mTHPC-VE seules.  

1.1.4. Caractérisation biologique des mTHPC-VE par cytométrie en flux 

Le FITC, IsoThioCyanate de Fluorescéine, est un fluorochrome excitable à une longueur 

d’onde de 488 nm et émettant à 520 nm. La fluorescence est récupérée sur le canal 1 à 530 nm +/- 

30 nm pour les anticorps IgG1-FITC, CD3-FITC et l’Annexine-V. Le PE, R-PhycoErythrine, est 

excitable à 488 nm et émet à une longueur d’onde de 578 nm. Les mesures sont réalisées avec une 

excitation à 488 nm et la fluorescence est récupérée sur le canal 2 à 585 nm +/- 42 nm pour les 

anticorps IgG1-PE, CD9-PE, CD63-PE, CD81-PE et CD144-PE. 

Le marquage est réalisé sur les cellules endothéliales préalablement fixées et placées à 4 °C 

ou 10 µL de mTHPC-VE. Les cellules et mTHPC-VE sont marquées avec 20 µL d’anticorps (BD 

Pharmigen®, France) ou d’IgG1 (DakoCytomation®, Danemark) à 4 °C pendant 1 h. Après 

incubation, elles sont passées en cytométrie en flux (BD FACS CaliburTM, BD Biosciences, Inde) 

pour déterminer le pourcentage de cellules marquées avec les anticorps couplés au fluorochrome.  

1.1.5. Spectres d’absorbance et de fluorescence 

Les spectres d’absorption sont réalisés, à l’aide d’un spectromètre, après dilution des 

solutions mères dans de l’éthanol afin de dégrader la membrane des liposomes et des VE pour 

obtenir la concentration des échantillons. Pour visualiser l’état d’agrégation de la mTHPC, les 

solutions mères sont diluées dans du D-PBS à une concentration de 1,45 µM de mTHPC avant 

acquisition des spectres d’absorbance à l’aide d’une sphère d’intégration pour s’affranchir du 

bruit de fond obtenu par les membranes biologiques.  

Les spectres de fluorescence sont obtenus après dilution des solutions mères dans du D-

PBS à une concentration de mTHPC de 1,45 µM à l’aide d’un spectrofluorimètre LS55B (Perkin 

Elmer, Waltham, USA) (exc: 416 nm; em: 652 nm). Les mesures de polarisation de fluorescence 
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sont obtenues à l’aide des polarisateurs du spectrofluoromètre avec un temps d’intégration de 20 

sec. Après irradiation des échantillons pendant 10 sec, la nouvelle valeur de fluorescence est notée 

puis du triton à 0,3% est ajouté sur les échantillons pour récupérer la valeur de fluorescence de la 

mTHPC et permettre ainsi le calcul du quenching de fluorescence.  

1.2. Résultats & Discussion 

Les cellules utilisées pour la production des mTHPC-VE sont des cellules HUVEC données par 

l’équipe parisienne du laboratoire MSC. La première partie des résultats a consisté à caractériser 

ces cellules en utilisant des marqueurs spécifiques des cellules endothéliales en comparaison avec 

des cellules HUVEC issues de cordon ombilical (témoin positif) et des cellules cancéreuses HT29 

n’exprimant pas ces marqueurs (témoin négatif). Ainsi, le marquage similaire obtenu entre les 

deux lignées endothéliales avec 97% de cellules marquées avec le CD144 (VE-cadhérine) et 82% 

de cellules marquées avec le CD31 (molécule d’adhésion des cellules endothéliales) (Figure 15) a 

permis de confirmer l’origine endothéliale de nos cellules.  

 

 Cellules HUVEC issues de cordon 

(Témoin positif) 

Cellules HUVEC données par Paris 

(Cellules de l’étude) 

Cellules HT29 

(Témoin négatif) 

CD144 93,9 ± 6,1 % 97,1 ± 8,2 % 1,4 ± 0,45 % 

CD31 73,6 ± 4,5 % 81,7 ± 1,2 % 0,73 ± 0,16 % 

Figure 15. Caractérisation en cytométrie en flux des cellules HUVEC données par Paris 
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 Après fixation des cellules et incubation 1 h à 4 °C avec les anticorps, (A, D) les cellules HUVEC, (B, E) 

HUVEC données par Paris et (C, F) HT29 sont diluées dans du D-PBS et passées en cytométrie. (A-C) 

Canal 2 (585 nm +/- 42 nm) pour l’anticorps CD144 couplé au PE. (D-F) Canal 1 (530 nm +/- 30 nm) 

pour l’anticorps CD31 couplé au FITC.  

Afin d’obtenir une importante quantité de VE et une concentration en mTHPC optimale, 

certains paramètres ont été préalablement optimisés. En effet, pour obtenir une grande quantité 

de VE, il est important de réaliser la procédure au moment où les cellules d’origine sont quasiment 

à confluence, avant un possible décollement, c’est-à-dire entre 4 et 5 jours après la mise en culture 

(Figure 16A). 

Concernant l’optimisation de la concentration en mTHPC, l’équipe parisienne a montré 

précédemment qu’une incubation de 2 h avec la mTHPC permet d’obtenir une bonne 

accumulation du PS dans les cellules HUVEC tout en limitant les impacts dû à la privation de 

sérum. En effet, la privation de sérum étant l’élément déclencheur de la production de VE, une 

courte incubation limite la production de VE avant chargement des cellules avec la mTHPC. De 

plus, nous avons montré que l’ajout d’une solution de mTHPC à une concentration de 5 µM 

entraine une toxicité cellulaire négligeable (Figure 16B).  

 

Figure 16. Optimisation de la fabrication des mTHPC-VE 

(A) Courbe de croissance des cellules HUVEC. (B) Toxicité de la mTHPC sur les cellules HUVEC (6.104 

cellules/mL) à différentes concentrations. Le test de viabilité cellulaire est réalisé soit directement 

après 2 h d’incubation (courbe noire), soit après 2 h d’incubation, un lavage et 72 h à 37 °C dans du 

milieu sans sérum (courbe bleue).  

La taille moyenne des mTHPC-VE obtenue par NTA est de 181 ± 28 nm de diamètre (Figure 

17A) avec une charge de surface négative (- 15 mV). Les images acquises en cryo-TEM confirment 

la taille des mTHPC-VE (Figure 17B) et mettent en évidence une conservation de l’intégrité 

membranaire ainsi que la forme sphérique des VE. De plus, la solution mère de mTHPC-VE 

présente une concentration de 98 ± 22 µM de mTHPC pour une quantité moyenne de 4.1012 
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VE/mL. La population de VE a été caractérisée à l’aide de marqueurs fluorescents en cytométrie 

en flux. Ainsi, trois marqueurs spécifiques des exosomes ont été utilisés (CD9, CD63, CD81) 173 et 

les marqueurs spécifiques des cellules d’origine des VE ont été utilisés pour identifier les 

microvésicules. Une proportion similaire entre exosomes et microvésicules est alors mis en 

évidence avec une petite prévalence pour les exosomes.  

         

 CD9 CD63 CD81 CD31 CD144 Annexine V 

mTHPC-VE 

marquées  

58,4 ± 5,7 % 54,5 ± 2,8 % 58,9 ± 6,2 % 40,2 ± 0,9 % 44,1 ± 8,1% 50,8 ± 3,5 % 

Figure 17. Caractérisation des mTHPC-VE 

(A) Distribution de taille des mTHPC-VE réalisée au NTA après dilution dans du D-PBS. (B) Image de 

TEM des mTHPC-VE après dilution dans du D-PBS. (C) Caractérisation biologique des mTHPC-VE à 

l’aide de marqueurs fluorescents en cytométrie en flux.   

Spectroscopiquement, les mTHPC-VE présentent des caractéristiques proches de la mTHPC 

libre dans l’éthanol ainsi que du Foslip® (Figure 18). Dans l’éthanol, la mTHPC libre est non 

agrégée et possède une absorbance maximale à 416 nm dans la bande de Soret et à 650 nm dans 

la bande Q 265. Dans le D-PBS, ces valeurs se décalent vers le rouge témoignant de l’agrégation des 

molécules entre elles (428 et 654 nm) (Tableau 3). Dans le cas des mTHPC-VE, l’absorbance 

maximale est retrouvée à 420 nm, tout comme pour Foslip®, mettant en évidence l’incorporation 

de la mTHPC dans un nanovecteur. 141 De plus, la largueur à mi-hauteur des bandes spectrales est 

similaire entre mTHPC-VE, Foslip® et la mTHPC libre dans l’éthanol (Tableau 3) confirmant 

l’absence d’agrégation de la mTHPC dans le cas d’une incorporation dans les VE. Les valeurs de 

polarisation de fluorescence (0,25) montrent une intégration de la mTHPC dans la bicouche 

lipidique des VE. De plus, une absence de quenching de fluorescence est mise en évidence (0,99) 

comparée au Foslip® (0,12) (Tableau 3). Plus la quantité de mTHPC à l’intérieur du liposome est 

importante, plus la concentration locale augmente entrainant un quenching de fluorescence élevé 

(valeur proche de 0). Ainsi, diminuer la quantité de mTHPC dans les liposomes à un ratio mTHPC 

lipides de 1 :600 permet de s’affranchir du quenching (0,96) comparé au Foslip® possédant un 
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 ratio 1 :12. 141 Cette valeur peut être mis en relation avec une faible capacité de chargement des 

VE avec la mTHPC, due à la méthode de production 230.  

 
Figure 18. Spectres d'absorbance des formulations de mTHPC 

Spectres d’absorbance normalisée de la mTHPC libre dans l’éthanol (ligne rouge pointillée) et diluée 

dans du D-PBS (ligne rouge) comparé à celui du Foslip® (ligne bleue) et des mTHPC-VE (ligne noire) 

également dilué dans du D-PBS. Concentration en mTHPC : 1,45 µM.  

  Ethanol     D-PBS  

 mTHPC libre  mTHPC libre Foslip® mTHPC-VE 

Absorbance      

Bande de Soret,max (nm) 416  428 420 420 

(cm-1) 1890  2980 1920 1850 

Bande Q,              max (nm) 650  653 650 650 

(cm-1) 360  560 360 390 

Fluorescence      

max (nm) 652  654 652 652 

FL 1  0,01 0,79 1 

Polarisation 0  0 0,082 0,25 

Quenching de fluorescence N.A  N.A 0,12 0,99 

Tableau 3. Propriétés photophysiques des formulations de mTHPC 

Abréviations : FL : Rendement quantique de fluorescence ; max : Longueur d’onde maximale ;  : 

Largueur de la bande spectrale à mi-hauteur 

Les mTHPC-VE possédant les mêmes propriétés photophysiques que les liposomes de 

mTHPC, nous nous sommes demandé si leur comportement dans le plasma serait également 

similaire à celui des liposomes. Après incubation des échantillons à 37 °C dans du D-PBS stérile 
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supplémenté avec 20% de plasma murin exo-free, le Foslip® ainsi que les mTHPC-VE sont passés 

au NTA et comparés aux échantillons incubés dans du D-PBS sans sérum.  

Concernant le Foslip®, la taille des liposomes intacts reste inchangée jusqu’à 24 h d’incubation 

(environ 120 nm). Cependant, environ 30% des liposomes sont détruits après seulement 1 h 

d’incubation, 50% après 6 h et 70% après 24 h (Figure 19A). Ces résultats sont en accord avec les 

données de la littérature 52,144. De plus, les images obtenues en cryo-TEM confirment cette 

destruction et mettent en évidence la présence de fragments de membrane liposomale avec une 

diminution du nombre de liposomes intacts (Figure 19B). 

Les mTHPC-VE présentent, quant à elles, un comportement inattendu dans le plasma. En effet, la 

taille des mTHPC-VE n’est quasiment pas modifiée après 1 h d’incubation avec 20% de plasma 

murin exo-free. En revanche, après 6 h d’incubation, les VE comprises entre 300 et 500 nm 

disparaissent au profit d’une augmentation des VE de 100 à 150 nm. Après 24 h d’incubation, une 

population de VE majoritaire se dessine aux alentours de 60-70 nm de diamètre (Figure 19C). Les 

images obtenues en cryo-TEM montrent une conservation de l’intégrité membranaire des VE avec 

une absence de fragments membranaires (Figure 19D). De plus, ces images confirment la 

diminution de taille des mTHPC ainsi que l’augmentation de concentration en particules. La 

conservation de l’intégrité membranaire peut s’expliquer par la composition des VE, issues de 

cellules HUVEC, riche en cholestérol (23,5%) et en sphingomyéline (10,3%) ce qui inhibe le 

transfert des lipides à leur surface et augmente leur stabilité 230,266.  

 La stabilité de la mTHPC au sein des nanovecteurs est étudiée à l’aide d’un gel de migration 

permettant de visualiser la libération du PS. En effet, sous forme nanovectorisée, la mTHPC reste 

piégée dans le puit de dépôt. Cependant, libérée, la mTHPC migre dans le gel à la même distance 

que la mTHPC libre. De plus, les protéines plasmatiques migrent plus loin dans le gel que la mTHPC 

libre et leur auto-fluorescence reste négligeable.  

Une libération rapide de la mTHPC à partir des liposomes est observée. En effet, dès 30 min 

d’incubation avec 20% de plasma murin exo-free, 50% de mTHPC n’est pas retenue dans le 

vecteur. Cette libération est ensuite plus lente dans le temps mais atteint 81% après 24 h 

d’incubation. 144 Cependant, concernant les mTHPC-VE, aucune libération de mTHPC n’est 

observée avant 3 h d’incubation, ce n’est qu’après 6 h d’incubation que 50% de la mTHPC est 

libérée. Cette libération reste ensuite stable jusque 24 h (Figure 19E).    
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Figure 19. Comportement des nanovecteurs de mTHPC dans 20% de plasma murin 

Les histogrammes de (A) Foslip® et des (C) mTHPC-VE représentent une distribution de taille 

obtenue par NTA. Concentration en mTHPC : 20 µM. Images de cryo-TEM de (B) Foslip® et des (D) 

mTHPC-VE. Les flèches montrent les fragments de membrane liposomale. Echelle : 100 nm. 

Concentration en mTHPC : 10 mM. (E) Le gel d’agarose montre le relargage de la mTHPC des 

nanovecteurs.  Concentration en mTHPC : 20 µM. Les formulations de mTHPC sont incubées dans du 

D-PBS stérile (0 h) supplémenté avec 20% de plasma murin exo-free à 37 °C.  

1.3. Conclusion 

La caractérisation des mTHPC-VE a permis de mettre en évidence l’intérêt d’utiliser ce type 

de nanovectorisation comparé au Foslip® et à la mTHPC libre. En effet, en plus de présenter des 

capacités intrinsèques de ciblage tumoral, les mTHPC-VE se relevent plus stable dans le plasma 

que les liposomes de mTHPC et permettent une protection accrue de la mTHPC.
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2. ETUDE DES VÉSICULES EXTRACELLULAIRES CHARGÉES 

DE mTHPC SUR CELLULES EN MONOCOUCHE 

2.1. Matériels et Méthodes 

2.1.1. Lignées et culture cellulaire 

Les cellules cancéreuses HT29 sont des cellules d’adénocarcinome de colon humain 

provenant de la banque de cellules ATCC. Cette lignée de cellules adhérentes a été isolée à partir 

d’une tumeur primaire d’une femme de 44 ans pour la première fois en 1964 par J. Fogh. Elles sont 

conservées à -80 °C dans du milieu de congélation contenant 90% de sérum de veau fœtal (SVF) 

et 10% de diméthylsulfoxide (DMSO) pour éviter la formation de cristaux. Elles sont décongelées 

à passage 17 et utilisées jusqu’au passage 35 (un passage correspond à un repiquage 

hebdomadaire). Les cellules sont cultivées dans du milieu RPMI supplémenté avec 9% de SVF et 

1% de glutamine à 200 mM (Sigma® Aldrich, France). Après trypsination des cellules, un comptage 

sur cellule de Thoma est réalisé permettant d’ensemencer des flasques à 2.104 cellules/mL. Les 

cellules sont incubées à 37 °C sous atmosphère humide avec 5% de CO2 pendant une semaine.  

Les cellules saines MRC5 sont des fibroblastes adhérents humains, d’origine pulmonaire, 

isolés pour la 1ère fois par J.P. Jacobs en 1966 sur un fœtus âgé de 14 semaines. Cette lignée est 

également conservée à -80 °C, utilisées de passage 5 à 10 et cultivées dans du milieu Minimum 

Essential Media (MEM) (GIBCO®, Royaume-Uni) supplémenté avec 9% de SVF, 1% de glutamine à 

200 mM et 1% de Pyruvate de Sodium (GIBCO®, Royaume-Uni). Après trypsination des cellules, 

un comptage sur cellule de Thoma est réalisé et des flasques ensemencées à 2.104 cellules/mL. 

Les cellules sont incubées sous atmosphère humide (37 °C - 5% de CO2) pendant une semaine. 

2.1.2. Incorporation cellulaire de la mTHPC 

Les cellules HT29, MRC5 (5.104 cellules/mL) et HUVEC (6.104 cellules/mL) sont 

ensemencées dans des plaques 24 puits pendant 72 h puis incubées avec une solution de mTHPC 

libre, Foslip® ou mTHPC-VE (0,1 µM) réalisée dans du milieu supplémenté avec 2% de SVF 

pendant 3, 6 et 24 h. Après trois lavages avec du D-PBS, une extraction chimique est effectuée. Les 

cellules sont trypsinées avec 500 µL de trypsine-EDTA et la réaction stoppée avec 1,5 mL de milieu 

complet. Après centrifugation (200 g – 5 min), le surnageant est éliminé et 500 µL d’éthanol absolu 

sont ajoutés sur le culot cellulaire. Après sonication (15 min – 4 °C), une centrifugation (400 g – 

10 min) précède la lecture de la fluorescence de la mTHPC dans le surnageant (exc: 416 nm; em: 

652 nm). La concentration de la mTHPC est déterminée grâce à l’utilisation d’une gamme étalon 

préalablement réalisée. Les résultats sont normalisés par rapport à la quantité de protéines.  
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 Pour chaque expérience, un puit de cellules est utilisé pour l’extraction de protéines. Après 

trois lavages aux D-PBS, les cellules sont conservées à -20 °C pendant 1 h. 500 µL de tampon de 

lyse (EDTA 1 mM, 1% de Triton, 1% d’HCL 1 M, 1,21 g/mL de Tris ; pH 7,4) sont ajoutés par puit. 

La suspension cellulaire est placée sur de la glace pendant 30 min en vortexant toutes les 5 min 

puis une centrifugation est réalisée (15 000 g – 20 min – 4 °C). Le surnageant est dilué au 1/2 et 

au 1/5 dans de l’eau stérile et 5 µL de chaque dilution sont déposés en duplicat dans une plaque 

96 puits. Parallèlement, une gamme de BSA a préalablement été réalisée et 5 µL de chaque dilution 

sont déposés en duplicat. Le kit Biorad DC protein assay est ensuite utilisé pour permettre la 

lecture de la densité optique au lecteur multiplaques Multiskan MCC/340 à 690 nm. La 

concentration en protéines totales est obtenue à l’aide de l’équation obtenue à partir de la courbe 

d’étalonnage de la BSA avec un R² de 0,99. La concentration est obtenue en mg de protéine/mL. 

2.1.3. Mécanismes d’incorporation des nanovecteurs  

Les cellules HT29 (5.104 cellules/mL) sont ensemencées dans des plaques 24 puits 

pendant 72 h et une solution de PS (1,45 µM) est ajoutée pendant 1 h soit à 37 °C comme contrôle 

d’incorporation cellulaire soit à 4 °C afin d’inhiber tous les mécanismes d’incorporation actif.  

En parallèle, après trois lavages avec du D-PBS, les cellules sont pré-incubées pendant 30 

min à 37 °C avec du milieu de culture contenant 100 µM d’EIPA, 400 µM de génistéine ou 10 µg/mL 

de chlorpromazine afin d’inhiber spécifiquement la macropinocytose, la voie cavéoline 

dépendante et la voie clathrine dépendante. Sans rinçage, une solution de PS (1,45 µM) est ajoutée 

pendant 1 h dans le noir à 37 °C. Après incubation, une extraction chimique de la mTHPC est 

réalisée comme décrit précédemment. Les résultats d’incorporation cellulaire sont normalisés par 

rapport au groupe contrôle (cellules 37 °C, sans inhibiteurs). 

La toxicité des inhibiteurs a préalablement été vérifiée à l’aide d’un test MTT. Les cellules 

HT29 (4.104 cellules/mL) sont ensemencées dans une plaque 96 puits pendant 72 h et une 

solution d’inhibiteur à différentes concentrations est ajoutée pendant 1h30. A la fin de 

l’incubation, deux lavages au D-PBS sont effectués puis un lavage avec du milieu de culture. 150 

µL de milieu complet sont disposés dans chacun des puits avec 50 µL de MTT (préparé à 2,5 

mg/mL dans du D-PBS). La plaque 96 puits est placée à l’incubateur pendant 2 h puis 50 µL de 

DMSO sont ajoutés. La densité optique est lue à 540 nm sur le lecteur de plaque Multiskan.  

2.1.4. Localisation subcellulaire  

Les cellules HT29 (1,5.104 cellules/mL) sont ensemencées dans des Slideflasks (Nunc, 

Roskilde, Danemark) pendant 72 h puis une solution de PS (1,45 µM) est ajoutée pendant 24 h. 

Après trois lavages avec du D-PBS, les cellules sont incubées avec des sondes fluorescentes 
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 spécifiques des organites intracellulaires : les mitochondries et les lysosomes sont marqués avec 

500 µL de MitoTracker® à 0,2 µM ou de Lysotracker® à 0,15 µM respectivement (Molecular Probes, 

Oregon, USA) pendant 30 min à 37 °C. Le RE est mis en évidence avec 500 µL de DiOC6
 à 2,5 µg/mL 

pendant 1 min à température ambiante. L’appareil de Golgi est, quant à lui, marqué avec 500 µL 

de NBD-C6 à 5 µM pendant 30 min à 4 °C puis 30 min à 37 °C. Après trois lavages avec du milieu, 

la fluorescence est observée à l’aide d’un microscope confocal à balayage (Leica SP5 X AOBS LCSM, 

Leica microsystem, Allemagne). Les sondes fluorescentes sont excitées à 488 nm et la mTHPC à 

520 nm. L’émission est récupérée entre 505 et 550 nm et 635 et 700 nm respectivement pour les 

sondes fluorescentes (canal 1, vert) et la mTHPC (canal 2, rouge). Quinze plans focaux différents, 

observés à l’aide d’un objectif à immersion (X63), sont acquis (512*512 pixels) et le logiciel LAS 

Life de Leica est utilisé pour obtenir des images en projection maximale. Les images sont ensuite 

superposées pour réaliser une colocalisation, quantifiée à l’aide du coefficient de corrélation de 

Pearson par le logiciel d’analyse ImageJ.  

2.1.5. Cytotoxicité et photocytotoxicité 

Les cellules HT29 (4.104 cellules/mL) sont ensemencées dans une plaque 96 puits pendant 

72 h et une solution de mTHPC-VE à différentes concentrations est incubée pendant 24 h. Après 

lavages, un test MTT est réalisé et les résultats sont normalisés par rapport à la viabilité cellulaire 

obtenue pour les cellules non incubées avec le PS.  

Dans le cas de la photocytotoxicité, après incubation avec les différentes formulations de PS 

(0,1 µM) pendant 24 h, les cellules sont lavées trois fois avec du D-PBS et placées dans du RPMI à 

2% de SVF. Elles sont ensuite irradiées à 652 nm à l’aide d’une diode laser (Cerelas, Biolitec GmbH, 

Allemagne) à différentes fluences et à une irradiance de 4,5 mW/cm². Le temps d’irradiation est 

calculé selon la formule suivante : (Fluence/Irradiance) x 1000. Le spot d’irradiation mesure 10 

cm de diamètre et la puissance en sortie de fibre est de 353 mW. Après irradiation, le milieu est 

remplacé par du milieu complet et un test MTT est réalisé 24 h après irradiation.  

2.2. Résultats & Discussion 
 

Jusqu’à 6 h d’incubation, l’incorporation cellulaire en mTHPC est équivalente entre les 

différentes formulations. En revanche, après 24 h d’incubation, l’accumulation cellulaire est 

augmentée d’environ 2 fois avec les mTHPC-VE comparée à la mTHPC libre et au Foslip® (Figure 

20). Ainsi, les mTHPC-VE issues de cellules HUVEC, tout comme celles issues de macrophages, 

possèdent une bonne sélectivité pour les cellules cancéreuses 252. 
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Figure 20. Incorporation cellulaire de la mTHPC dans des cellules cancéreuses  

La cinétique d’incorporation de la mTHPC dans les cellules cancéreuses HT29 (5.104 cellules/ mL) a 

été réalisée après incubation avec de la mTHPC libre, du Foslip® et des mTHPC-VE (0,1 µM). La 

concentration en mTHPC est normalisée par rapport à la quantité de protéines en mg. * p<0,05. 

De plus, l’accumulation cellulaire des mTHPC-VE est également analysée sur des 

fibroblastes sains ainsi que sur les cellules d’origine des VE. Comme attendu, la concentration 

intracellulaire en mTHPC libre et en Foslip® est plus importante dans les fibroblastes et les 

cellules endothéliales que dans les cellules cancéreuses en raison d’un manque de sélectivité et de 

sensibilité intrinsèque 267,268. En revanche, les mTHPC-VE s’accumulent d’une manière similaire 

dans les cellules cancéreuses et les fibroblastes pouvant prédire une augmentation de la 

sélectivité tumorale en comparaison de la mTHPC libre et du Foslip®. Les mTHPC-VE 

s’accumulent, quant à elles, préférentiellement dans les cellules HUVEC. En effet, les VE présentent 

un tropisme naturel pour leur cellule d’origine. Ce tropisme influence leur incorporation cellulaire 

et leur biodistribution in vivo contrairement à l’espèce d’origine (humain, souris, rat) qui n’affecte 

pas ces paramètres 175.  

 

Figure 21. Incorporation cellulaire de la mTHPC dans des cellules saines 

(A) Cinétique d’incorporation de la mTHPC réalisée dans les cellules saines MRC5 (5.104 cellules/ 

mL), et (B) celle réalisée dans les cellules HUVEC (6.104 cellules/mL) après incubation avec de la 

mTHPC libre, du Foslip® et des mTHPC-VE (0,1 µM). La concentration en mTHPC est normalisée par 

rapport à la quantité de protéines en mg. * p<0,05. 
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 La localisation subcellulaire des différentes formulations de mTHPC est étudiée en 

microscopie confocale à l’aide de sondes fluorescentes spécifiques des différents organites 

intracellulaires.  Toutes les formulations de mTHPC montrent une distribution homogène de la 

fluorescence dans le cytoplasme ainsi qu’une absence de fluorescence dans le noyau et la 

membrane plasmatique comme précédemment démontré pour la mTHPC libre et le Foslip® 42,43. 

De plus, une corrélation modérée entre mitochondries/mTHPC (Figure 22A) et appareil de Golgi 

/mTHPC (Figure 22C) est mise en évidence après analyse des images de colocalisation (cf § Chap4. 

3.2. Figure 3B). Toutes les formulations de mTHPC présentent également une forte corrélation 

avec le RE (Figure 22B) 41.  

Cependant, la différence majeure est rencontrée avec les lysosomes (Figure 22D). La 

corrélation entre Lysotracker® et mTHPC est plus importante après une incubation avec les 

mTHPC-VE comparé à la mTHPC libre et au Foslip®. Ces résultats suggèrent une internalisation 

des mTHPC-VE par endocytose.   

 

Figure 22. Localisation subcellulaire des formulations de mTHPC 
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Images typiques obtenues en microscopie confocale après une incubation pendant 24 h avec les 

différentes formulations de mTHPC (1,45 µM) et (A) du Mitotracker, (B) du DiOC6, (C) du NBD et (D) 

du Lysotracker®. Les images de gauche montrent la fluorescence de la mTHPC, au centre celle des 

sondes fluorescentes et à droite, les images de colocalisation.  

Dans le but de vérifier notre hypothèse, les différentes voies d’endocytose ont été étudiées. 

Une incubation à 4 °C des cellules avec le PS permet d’inhiber les mécanismes d’internalisation 

actifs, c’est-à-dire fusion cellulaire et endocytose 269. En effet, cette technique n’affecte pas la 

diffusion passive au travers des membranes plasmiques. L’internalisation de la mTHPC ne semble 

pas impactée par l’incubation a 4 °C ce qui est en accord avec les données de la littérature 270. 

Aucune différence significative avec le Foslip® n’est observée. Cependant, après incubation à 4 °C 

avec les mTHPC-VE, une inhibition de 80% de l’accumulation cellulaire est rencontrée. Des 

inhibiteurs spécifiques des voies d’endocytose ont par la suite été utilisés avec des concentrations 

n’entrainant pas de toxicité cellulaire : EIPA (Figure 23A) pour la macropinocytose, génistéine 

pour les voies dépendantes des cavéolines (Figure 23B) et chlorpromazine pour les voies 

dépendantes des clathrines (Figure 23C).  

 

 
Figure 23. Toxicité des inhibiteurs des voies d'endocytose 

Un test MTT permettant d’étudier la viabilité cellulaire est réalisé sur cellules HT29 après incubation 

avec des inhibiteurs des voies spécifiques de l’endocytose : (A) EIPA, (B) génistéine et (C) 

chlorpromazine.  
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 L’accumulation cellulaire des mTHPC-VE n’est pas affectée par l’ajout d’EIPA (cf § Chap4. 

3.2. Figure 3C). La localisation lysosomale est en faveur d’une internalisation par la voie clathrine 

dépendante. Cependant, uniquement 25% de l’incorporation cellulaire des mTHPC-VE est inhibée 

par l’ajout de chlorpromazine. Dans notre cas, le mécanisme majoritaire d’endocytose passe par 

la voie cavéoline dépendante. Ce phénomène a préalablement été observé dans le cas de micelles 

qui possèdent la capacité de contourner les endosomes et d’être transportées directement dans 

les lysosomes. Ce phénomène est dû à la dérégulation des mécanismes d’incorporation dans 

certaines cellules cancéreuses 91. 

La survie des cellules HT29 est évaluée par un test MTT après 24 h d’incubation avec les 

différentes formulations de la mTHPC. Les données de la littérature montrent une absence de 

toxicité à l’obscurité de la mTHPC libre et du Foslip® à une concentration de 0,1 µM 48,271. Il en est 

de même avec les mTHPC-VE (Figure 24A). Après application de faibles doses de lumière, aucune 

différence de photocytotoxicité n’est observée entre les différentes formulations de mTHPC. A 

partir d’1 J/cm², la mortalité cellulaire est plus importante pour le Foslip® et les mTHPC-VE 

comparée à la mTHPC libre. Cette différence s’accentue avec l’application d’une dose de lumière 

plus importante. A 3 J/cm², la survie cellulaire est d’environ 25% avec le Foslip® et les mTHPC-

VE alors qu’elle est encore de 50% avec la mTHPC libre (Figure 24B). Ainsi, la nanovectorisation 

potentialise l’efficacité PDT de la mTHPC. Cependant, cette amélioration de l’activité 

thérapeutique semble indépendante de l’accumulation cellulaire. En effet, les mTHPC-VE 

s’accumulant plus que le Foslip®, une plus grande efficacité PDT était attendue. Une explication 

possible est la part importante de mTHPC-VE présente dans les lysosomes rendant alors la 

molécule inactive. En effet, cette localisation subcellulaire est en défaveur d’une photocytotoxicité 

importante 41. 

 

Figure 24. Cytotoxicité et photocytotoxicité des mTHPC-VE 

(A) Toxicité à l’obscurité des mTHPC-VE sur les cellules HT29 après 24 h d’incubation avec différentes 

concentrations. (B) Photocytotoxicité des différentes formulations de mTHPC (0,1 µM) après 24 h 

d’incubation et irradiation à différentes fluences (irradiance : 4,5 mW/cm²).  
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2.3. Conclusion 

Les mTHPC-VE montre une efficacité PDT plus élevée comparé à la mTHPC libre en raison 

d’une accumulation cellulaire 2 fois plus importante dans les cellules cancéreuses HT29. 

Cependant, aucune différence n’est mise en évidence comparée au Foslip®. Cette observation 

peut s’expliquer par la différence de localisation subcellulaire. En effet, une part des mTHPC-VE 

est localisée de manière plus importante dans les lysosomes diminuant l’efficacité de la mTHPC.  

Contrairement à la mTHPC libre qui est internalisée dans les cellules par diffusion passive, 

les liposomes de mTHPC semblent être internalisés par divers mécanismes : fusion membranaire, 

diffusion passive de la mTHPC après libération du liposome ou un transport de la mTHPC par les 

lipoprotéines à la suite d’une destruction liposomale. Les mTHPC-VE, quant à elles, sont 

internalisées par des mécanismes actifs : fusion cellulaire et endocytose médiée par la voie des 

cavéolines.  
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3. ETUDE DES NANOVECTEURS DE mTHPC SUR 

SPHÉROÏDES MULTICELLULAIRES 

3.1. Modèle 3D et techniques d’analyse de la mTHPC nanovectorisée 

Le modèle 3D de sphéroïdes multicellulaires est utilisé dans le but de prédire le 

comportement des agents thérapeutiques in vivo. Similaire aux microtumeurs avascularisées, ce 

modèle présente divers gradients de concentrations (O2, pH et nutriments), contrairement aux 

cultures cellulaires en 2D, lui permettant d’étudier la capacité des agents thérapeutiques à diffuser 

et pénétrer dans le tissu tumoral. Concernant la mTHPC libre, l’intérêt du sphéroïde 

multicellulaire a précédemment été démontrée par notre équipe 259-261. Cependant, une faible 

pénétration du PS en profondeur a été observée ainsi qu’une efficacité PDT limitée. Dans le but 

d’améliorer ces propriétés, des formulations nanovectorisées ont été développées.  

La mTHPC, vectorisée à l’aide de cyclodextrines, a été utilisée afin de mettre en place le modèle de 

sphéroïdes multicellulaires HT29 ainsi que les différentes techniques d’analyse de la mTHPC 

nanovectorisée dans ce modèle 3D.  

Les sphéroïdes multicellulaires sont formés à la suite d’une culture des cellules cancéreuses 

HT29 en flacon d’agitation (« spinner »). Les cellules sont ensemencées dans des flasques de 

culture préalablement traitées avec de l’agarose pour initier la formation des sphéroïdes. Après 3 

jours de culture, les amas cellulaires sont placés dans les spinners contenant du milieu de culture 

supplémenté avec 9% de SVF et maintenus sous agitation magnétique durant 15 jours. Les 

sphéroïdes sont filtrés afin d’obtenir une population homogène en taille.  

Différentes techniques ont été mises au point afin d’analyser le comportement de la mTHPC 

nanovectorisée dans le sphéroïde multicellulaire HT29. A la suite d’une extraction chimique, 

l’incorporation de la mTHPC nanovectorisée est doublée comparée à la mTHPC libre. Corrélé à ces 

résultats, une pénétration plus en profondeur a été visualisée grâce à la microscopie de 

fluorescence sur sphéroïdes entiers, 24 h après incubation. Cependant, la viabilité cellulaire après 

PDT est diminuée seulement de 25% après une incubation avec la formulation nanovectorisée de 

mTHPC. Ainsi, l’ensemble de ces résultats est présenté dans la publication scientifique ci-dessous 

(cf §3.2), parue en 2017 dans le journal « International journal of Pharmaceutics ». 

En conclusion, le sphéroïde multicellulaire HT29 est un modèle 3D intéressant pour l’étude 

des nanovecteurs de mTHPC. Ces formulations étant connues pour s’accumuler dans les tumeurs 

in vivo grâce à l’effet EPR, ce modèle 3D représente parfaitement le microenvironnement 

rencontré par le nanovecteur après sa sortie des vaisseaux. 
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3.2. Publication n°1 
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Les techniques mises au point lors de cette première étude ont été réutilisées et raffinées 

dans le but d’analyser d’une manière approfondie d’autres types de nanovectorisation de la 

mTHPC, les liposomes ainsi que les VE. Les sphéroïdes multicellulaires HT29 sont préparés avec 

la méthode du « spinner » pour les deux publications. De plus, la mTHPC libre est utilisée comme 

témoin dans les deux études et des résultats similaires ont été obtenus avec un confinement du 

PS en périphérie du sphéroïde ainsi qu’une efficacité PDT limitée.  
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3.3. Etude des vésicules extracellulaires chargées de mTHPC 

Les mTHPC-VE montrent de remarquables propriétés physicochimiques ainsi que des 

résultats encourageants in vitro sur cellules en monocouche. Ainsi, dans le but de prédire la 

situation in vivo, la pénétration, accumulation et efficacité PDT sont étudiées dans le modèle 3D 

de sphéroïde multicellulaire HT29 précédemment décrit dans la publication n°1. L’absence de 

toxicité des mTHPC-VE sur les sphéroïdes HT29 à la concentration utilisée de 3,6 µM a 

préalablement été vérifiée avant réalisation des expérimentations (Figure 25).  

 

Figure 25. Cytotoxicité des mTHPC-VE sur sphéroïdes multicellulaires HT29 

Viabilité cellulaire obtenue par essais clonaux après incubation 24 h avec une solution de mTHPC-

VE à différentes concentrations diluée dans du milieu supplémenté avec 2% de SVF.  

L’étude sur sphéroïdes multicellulaires HT29 démontre l’intérêt d’utiliser les mTHPC-VE 

comme nanovecteur de la mTHPC comparé au Foslip® ainsi qu’à la mTHPC libre. Une 

amélioration de l’accumulation cellulaire ainsi qu’une pénétration plus en profondeur de la 

mTHPC sont observées avec les VE. De plus, alors que la fluorescence de la mTHPC ne dépasse pas 

les 50 µm de profondeur dans le sphéroïde avec la mTHPC libre et le Foslip®, elle est encore de 

25% à 100 µm de profondeur avec les mTHPC-VE. Ces deux paramètres peuvent expliquer 

l’efficacité PDT supérieure obtenue avec les mTHPC-VE. En effet, la dose de lumière nécessaire 

pour obtenir une photocytotoxicité de 50% est 2 fois plus faible comparé au Foslip® et 4,5 fois 

comparé à la mTHPC libre. En corrélation avec ce résultat, l’apoptose photoinduite suite à une 

irradiation à 30 J/cm² est également augmentée. L’ensemble de ces résultats est présenté dans la 

publication scientifique ci-dessous (cf §3.4). 

En conclusion, l’incorporation de la mTHPC dans des VE peut améliorer l’efficacité PDT dans 

un modèle préclinique possédant une structure similaire à celle d’une tumeur in vivo. Ainsi, leurs 

propriétés seront étudiées in vivo et les résultats présentés dans la partie suivante. 
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 3.4.  Publication n°2 
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4. ETUDE IN VIVO DES VÉSICULES EXTRACELLULAIRES 

CHARGÉES DE mTHPC SUR SOURIS NUDE 

4.1. Matériels et Méthodes 

4.1.1. Photosensibilisateur 

Les mTHPC-VE sont produites par l’équipe parisienne et fournies dans du milieu de culture 

à une concentration de 5.10-3 M de mTHPC. Une solution mère de Foslip® est réalisée à une 

concentration de 2,2.10-3 M de mTHPC dans de l’eau stérile et une solution mère de mTHPC est 

réalisée dans de l’éthanol à 3.10-3 M. Ces solutions sont diluées dans le l’eau pour injection, ou un 

mélange éthanol/PEG/eau pour la mTHPC libre, afin d’obtenir une concentration de 0,3 mg/kg. 

4.1.2. Animaux et culture cellulaire 

Toutes les expérimentations animales sont réalisées en accord avec la directive européenne 

2010/63/UE, suite à l’obtention de l’autorisation de projet (#1353 ; #2438) et selon les 

recommandations données par le comité d’éthique. Ces expérimentations sont menées sur des 

souris « nude NMRInu/nu » femelles âgées de 6 semaines de 25 g environ (Janvier®, St Berthevin, 

France), maintenues dans une animalerie conventionnelle sous conditions standards. Les souris 

sont traitées après 2 semaines d’acclimatation (4 à 9 animaux par groupe). 

Les cellules cancéreuses HT29 sont maintenues en culture dans du milieu RPMI 1640 

complet sous atmosphère humide (37 °C – 5 % de CO2). Pour l’inoculation des cellules chez les 

animaux, une fois à confluence, les cellules sont trypsinées puis mélangées à une solution 

d’injection (eau glucosée 5%) afin d’obtenir une suspension cellulaire à 8.107 cellules/mL. 100 µL 

de cellules sont injectées en sous-cutanée pour chaque souris.  

4.1.3. Biodistribution par imagerie de fluorescence  

Les cellules HT29 sont injectées en sous-cutanée entre les omoplates des souris. Quand les 

tumeurs ont atteint le volume de 100 ± 20 mm3, 100 µL d’une solution de Foslip® ou de mTHPC-

VE à 0,3 mg/kg sont injectés en i.v dans la veine caudale. Le suivie de la distribution du PS est 

réalisé à différents temps après injection (1 h, 3 h, 6 h, 9 h, 15 h, 24 h, 48 h) à l’aide de l’imageur 

petit animal FluorVivo (FluorVivo TM 300, INDEC BioSystems) sur souris anesthésiées à 

l’isoflurane. Après mise à mort des souris (4-6 par groupe), les organes sont prélevés puis rincés 

dans du NaCl 0,9 % avant acquisition des images de fluorescence. La distribution du PS au sein 

des différents organes est étudiée après analyse des images de fluorescence à différents temps 

après i.v (30 min, 1 h, 3 h, 6 h, 15 h, 24 h, 48 h).   
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Les images acquises après 8 sec d’exposition lumineuse (gain à 150) sont analysées grâce 

au logiciel ImageJ, après élimination du bruit de fond obtenu grâce aux images réalisées à partir 

d’une souris injectée avec du D-PBS. Un code couleur allant du bleu au blanc est appliqué en 

fonction des intensités de fluorescence détectées.  

4.1.4. Pharmacocinétique 

Le sang des souris utilisées pour la biodistribution (30 min, 1 h, 3 h, 6 h, 15 h, 24 h, 48 h) est 

prélevé par une ponction intracardiaque puis placé dans des tubes Vacutainer® coatés à 

l’héparine (BD Diagnostics, Le Pont de Claix, France) avant centrifugation (4°C - 1200 g – 15 min). 

Par la suite, la fraction plasmatique est récupérée et conservée au froid jusqu’à réalisation de 

l’extraction de la mTHPC.  

Pour l’extraction de la mTHPC, le plasma de souris est dilué dans un mélange D-PBS/Triton 

3% jusqu’à l’obtention d’une densité optique inférieure à 0,1 à 652 nm. Les échantillons sont 

ensuite passés au spectrofluorimétre dans des cuves en quartz d’1 mL. Le voltage est réglé à 800 

volts et la longueur d’onde d’excitation à 420 nm. L’intensité de fluorescence observée est 

reportée sur une courbe étalon, préalablement réalisée dans les mêmes conditions, ayant les 

paramètres suivants : intensité de fluorescence en ordonnée ; concentration en mTHPC en ng/mL 

en abscisse, y= 25,74x et R² = 0,9926. La concentration de l’échantillon ainsi obtenue est multiplié 

par la dilution afin d’obtenir la concentration réelle en mTHPC.  

4.1.5. Traitement photodynamique et efficacité PDT 

Les cellules HT29 sont injectées en sous-cutanée au niveau de la cuisse postérieure droite 

des souris. Quand les tumeurs ont atteint le volume de 50 ± 5 mm3, 100 µL de D-PBS (groupe 

contrôle sans PS, sans irradiation, n=4) ou d’une solution de PS contenant 0,3 mg/kg de mTHPC 

libre, Foslip® ou mTHPC-VE sont injectés en i.v dans la veine caudale. Vingt-quatre heures après 

l’injection, la tumeur est irradiée à 652 nm à l’aide d’une diode laser (Cerelas, Biolitec GmbH, 

Allemagne). Les conditions d’application de la PDT sont les suivantes : fluence à 10 J/cm2, 

irradiance à 90 mW/cm2 avec un spot d’irradiation mesurant 4 cm de diamètre et une puissance 

en sortie de fibre de 1,26 W. Le temps d’irradiation est calculé selon la formule suivante : 

Fluence/Irradiance x 1000 soit 111 sec. Après irradiation, les souris reçoivent une injection de 

Metacam® à 1 mg/kg associée à de la buprénorphine à 0,08 mg/kg pendant 2 jours et sont 

maintenues à l’obscurité 4 jours. Trois fois par semaine, le volume des tumeurs est calculée selon 

l’équation V = W² x Y/2 avec W : le diamètre le plus petit et Y : le diamètre le plus grand. Une 

absence de repousse après 90 jours est qualifiée de cure tumorale. Les animaux sont mis à mort 

lorsque les tumeurs atteignent 1000 mm3.  
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 4.2. Résultats & Discussion  

Le suivi de la biodistribution après une injection de 0,15 mg/kg s’est avéré impossible en 

raison d’une fluorescence trop faible au niveau tumoral. A la suite de l’injection i.v des mTHPC-VE, 

un très faible signal de fluorescence a été détecté au niveau des poumons et du foie 6 et 9 h après 

injection. Ainsi, après injection du Foslip® ou des mTHPC-VE dans la veine caudale de la souris à 

une concentration équivalente de 0,3 mg/kg, la distribution du PS dans l’organisme entier est 

suivie grâce à un imageur petit animal jusque 48 h après i.v.  

La fluorescence de la mTHPC au niveau tumoral (rond jaune) est détectable 6 h après i.v 

quelle que soit la formulation de mTHPC : Foslip® (Figure 26A) ou mTHPC-VE (Figure 26B). 

Vingt-quatre heures après injection, l’intensité de fluorescence au niveau tumorale semble plus 

importante pour les mTHPC-VE. De plus, dès 6 h, la fluorescence semble plus élevée au niveau des 

poumons après une injection de mTHPC-VE comparé à une injection de Foslip®.  

 

 

Figure 26. Imagerie de fluorescence de souris « nude » xénogreffée  
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Lorsque la tumeur HT29 atteint 100 mm3, une injection i.v de (A) Foslip® ou de (B) mTHPC-VE est 

réalisée (0,3 mg/kg). Le cercle jaune indique l’emplacement de la tumeur. Les images sont 

représentatives de la situation observée chez toutes les souris 48 h (n=5). 

Suite aux résultats obtenus sur organisme entier, des temps spécifiques ont été sélectionnés 

et les organes extraits afin de réaliser une analyse plus fine. Rapidement après injection i.v, la 

fluorescence de la mTHPC est importante dans la rate et le foie pour le Foslip® (Figure 27A) et 

dans les poumons et le foie pour les mTHPC-VE (Figure 27B). Au niveau tumoral, la fluorescence 

de la mTHPC est présente dès 6 h après i.v confirmant la tendance obtenue sur organisme entier. 

Aucune fluorescence significative n’est observée au niveau du cœur.  

Après analyse des images des organes, des cinétiques d’incorporation de la mTHPC 

obtenues grâce à son intensité de fluorescence sont tracées (Figure 28). Au niveau tumoral, la 

fluorescence de la mTHPC est constante à partir de 15 h après i.v de Foslip® (Figure 28A). Ces 

résultats sont en accord avec les données de la littérature obtenues après extraction par 

chromatographie HPLC 144. Après i.v des mTHPC-VE, le plateau est plus rapidement atteint, 6 h 

après injection (Figure 28B). L’intensité maximale de fluorescence dans la tumeur n’est pas 

significativement différente entre les deux formulations de mTHPC. L’accumulation dans la peau 

suit le même profil de fluorescence que dans la tumeur avec des niveaux plus faible. Cependant, 

aucune différence n’est observée entre Foslip® et mTHPC-VE. De plus, le muscle est l’organe 

accumulant le moins la mTHPC et ce quel que soit le temps post i.v.  

La fluorescence la plus importante de mTHPC est présente au niveau du foie pour les 

liposomes de mTHPC (Figure 28C) tout comme pour les mTHPC-VE avec un niveau de 

fluorescence également élevé dans les poumons (Figure 28D). Le foie est un organe 

d’accumulation préférentielle des NP ce qui explique le fort signal de fluorescence dans les deux 

cas. De plus, récemment, il a été montré que les VE et plus particulièrement la catégorie des 

exosomes, se retrouvent préférentiellement dans les poumons. Wen et al. ont montré une 

accumulation 13 fois plus importante dans les poumons, 24 h après une injection i.v d’exosomes 

comparé à une injection i.v de liposomes et légèrement plus importante au niveau du foie 272. De 

plus, suite à un marquage des exosomes à l’aide d’iode radioactif, une localisation préférentielle 

dans le foie et les poumons 4 h après injection i.v ce qui est en accord avec nos résultats de 

biodistribution (Figure 28D) 273. Précédemment, une accumulation préférentielle des exosomes 

au niveau pulmonaire a été constatée, 30 min après injection i.v, suivie d’une longue redistribution 

au niveau du foie 274. Les auteurs attribuent cette localisation des VE à une forte concentration en 

macrophages au niveau pulmonaire ainsi qu’à un grand nombre de protéines cibles des exosomes. 

Il a également été montré que les VE détectées dans les poumons sont rapidement captées par les 

cellules endothéliales, d’autant plus lorsque les VE sont d’origine endothéliale 275.  
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 Une très faible accumulation de la mTHPC au niveau de la rate et des reins est constatée. Ces 

organes ne semblent pas être des cibles majoritaires des VE. En revanche, une forte accumulation 

dès les premières heures suivants l’injection de Foslip® est observée dans la rate. Cette 

élimination par le SRE a précédemment été décrite dans la littérature pour les liposomes 

conventionnels 147. 

 

 

Figure 27. Imagerie de fluorescence réalisée sur organes ex vivo 

A 

B 
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Après une injection i.v de (A) Foslip® ou de (B) mTHPC-VE (0,3 mg/kg), l’animal est sacrifié et les 

images de fluorescence sont réalisées sur les organes préalablement lavés dans du NaCl. Les images 

sont représentatives de la situation observée chez toutes les souris injectées (n = 4-6 par groupe).   

 

 

Figure 28. Intensité de fluorescence de la mTHPC dans les organes en fonction du temps 

Intensité de fluorescence dans (A - B) la tumeur, la peau et le muscle et dans (C – D) le foie, les reins, 

la rate et les poumons après une injection i.v de (A - C) Foslip® et de (B - D) mTHPC-VE. n = 4 à 6 

souris/groupe. 

Après extraction de la mTHPC présente dans la circulation sanguine, la pharmacocinétique du 

Foslip® et des mTHPC-VE a pu être analysée (Figure 29A).  

Après injection i.v de Foslip®, la plus forte concentration en mTHPC dans le plasma est 

mesurée 30 min après injection suivie d’une décroissance rapide. Ainsi, 6 h après i.v, la 

concentration en mTHPC présente dans le plasma est négligeable. Ces résultats sont en accord 

avec les résultats précédemment obtenus après une injection i.v de Foslip® à une concentration 

de 0,15 mg/kg 144. La décroissance rapide ainsi que la forte capture par le foie et la rate est typique 

du profil de la mTHPC libre 58. Cette similitude peut s’expliquer par une rapide destruction des 

liposomes en circulation corrélée avec une rapide libération de la mTHPC (Figure 19). 

Après injection i.v des mTHPC-VE, le profil de distribution dans le plasma apparait très 

différent de celui obtenu avec le Foslip®. En effet, dès 30 min après injection i.v, la concentration 

en mTHPC dans le plasma est négligeable. En revanche, 6 h après i.v, une forte concentration en 

mTHPC est observée (Figure 29A). Cette pharmacocinétique surprenante a également été 
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 observée après injection i.v de mTHPC-VE d’une autre origine cellulaire (cellules souches 

mésenchymateuses) (Figure 29B), mettant en évidence une relation entre cette 

pharmacocinétique et les propriétés des VE. L’étude de Takahashi et al. a démontré un très faible 

temps de demi-vie des VE en circulation (entre 2 et 4 min maximum). En effet, 5 min après 

injection i.v, seulement 5% des VE sont retrouvés dans le sérum murin. Cette étude a également 

mis en évidence une rapide capture des VE par le foie et les poumons 276,277. Ces résultats peuvent 

ainsi expliquer qu’à 30 min après injection des mTHPC-VE, la concentration de la mTHPC dans le 

plasma soit négligeable. Une seconde étude a également mis en évidence cette rapide clairance en 

raison d’une forte capture des VE par les macrophages 277. Ainsi, après une rapide captation des 

mTHPC-VE par les organes, une lente libération de la mTHPC est observée comme en témoigne le 

pic 6h après i.v (Figure 29A). Afin de réalisation une corrélation précise entre la concentration en 

mTHPC présente dans le plasma et celle présente dans les organes, une extraction chimique de la 

mTHPC à partir des organes sera nécessaire.  

 

Figure 29. Pharmacocinétiques 

Concentration en mTHPC dans le plasma après extraction chimique à la suite d’une injection i.v (A) 

de Foslip® (courbe rouge) et de mTHPC-VE issues de cellules HUVEC (courbe bleue). n = 4-6 

souris/groupe (B) Zoom de la pharmacocinétique obtenue avec les mTHPC-VE comparée à celle 

obtenue avec des mTHPC-VE issue de cellules souches mésenchymateuses (courbe noire).   

Aucune différence de croissance tumorale n’est mesurée dans les groupes témoins y 

compris dans le groupe mTHPC-VE sans irradiation mettant en évidence une absence d’activité 

tumorale de la mTHPC ou des VE à l’obscurité (Tableau 4). Après une injection i.v à 0,3 mg/kg de 

Foslip® suivie d’une irradiation, le retard de croissance tumorale n’est pas significativement 

différent comparé aux groupes témoins. En effet, il a précédemment été démontré que le meilleur 

retard de croissance apparait avec un IDL de 15 h 147. Concernant les mTHPC-VE, le temps 

nécessaire pour atteindre 10 fois le volume initial est doublé comparé aux témoins, 1,5 fois 

comparé au Foslip® et non significativement différent comparé à la mTHPC libre (Tableau 4). Ce 

retard de croissance tumorale avec les mTHPC-VE a déjà été observé après une injection 

intratumorale 252. L’analyse de l’efficacité de traitement par Kaplan-Meier a mis en évidence une 



 118 
Chapitre 4. Résultats et Discussion 
Partie 4. Etude in vivo des mTHPC-VE sur souris nude 

 
différence de cure tumorale. En effet, 90 jours après irradiation, une absence de repousse 

tumorale est constatée pour 33% des souris injectées avec les mTHPC-VE contrairement à 20% 

pour les souris injectées avec la mTHPC libre (Figure 30). Aucune cure tumorale n’est mise en 

évidence pour le Foslip® ce qui est en accord avec les résultats précédemment obtenus avec des 

tumeurs HT29 144. L’efficacité PDT est d’autant plus importante lorsque la mTHPC se localise à la 

fois dans les vaisseaux tumoraux et dans le parenchyme tumoral 10. Nous pouvons alors émettre 

l’hypothèse que les mTHPC-VE, en raison de leur origine endothéliale et de leur stabilité 

augmentée dans la circulation, présentent cette double localisation entrainant une efficacité PDT 

augmentée. Cette hypothèse sera vérifiée par macroscopie confocale après marquage des 

vaisseaux par une sonde fluorescente, dans la suite de cette étude.  

 D-PBS Foslip® mTHPC libre mTHPC-VE 

Témoin 22,5 ± 3,5   20,1 ± 2,2  22,2 ± 4,4  22,8 ± 6,1  

PDT  29,8 ± 7,4  34,6 ± 8,2a 46,9 ± 5,7a,b 

Tableau 4. Nombre de jours après injection nécessaire pour atteindre 10 fois le volume 
tumoral initial excluant les cures tumorales  

Les souris présentant une cure tumorale 90 jours après PDT sont exclues du calcul : 0/7 pour le 

Foslip®, 1/5 pour la mTHPC libre, 3/8 pour les mTHPC-VE. n = 5-8 souris/groupe. p<0,05, a 

comparaison avec les souris D-PBS, b comparaison avec les souris Foslip®/PDT. 

 

Figure 30. Retard de croissance tumorale après application de la thérapie photodynamique 
en incluant les cures tumorales  

n = 5-8 souris/groupe. p<0,05, * comparaison avec les groupes témoins (PS, sans irradiation). 
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 4.3. Conclusion 

Ces résultats ont mis en évidence une corrélation entre un ensemble de paramètres comme 

les propriétés de libération de la mTHPC à partir d’un vecteur, la stabilité des vecteurs, la 

biodistribution, les paramètres pharmacocinétiques et l’efficacité de la PDT. Les caractéristiques 

de libération de la mTHPC et de stabilité décrit dans la partie 1 des résultats sont étroitement liés 

aux résultats de pharmacocinétiques. Les liposomes de mTHPC montrent une élimination rapide 

de la circulation sanguine en raison de la libération de la mTHPC dès 30 min corrélée avec une 

destruction des liposomes. En toute probabilité, les mTHPC-VE possèdent une élimination de la 

circulation extrêmement rapide due à une capture par les macrophages circulants et une forte 

capture par le foie et les poumons suivie d’une redistribution maximale 6 h après injection 

corrélée avec une libération de la mTHPC. De plus, l’efficacité PDT est augmentée grâce à 

l’utilisation de VE comme en témoigne le retard de croissance tumorale ainsi que les cures 

tumorales 90 jours après injection.
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 Discussion générale 

es VE, naturellement produites par l’organisme à la suite d’un stimulus, sont caractérisées 

par une structure sous forme d’une bicouche phospholipide. Leur composition membranaire 

confère une parfaite biocompatibilité, une immunotolérance ainsi qu’une capacité naturelle de 

ciblage tumoral contrairement aux nanovecteurs synthétiques comme les liposomes 278. Les VE 

sont des nanovecteurs naturels capables de transférer leur contenu aux cellules cibles. Elles 

peuvent donc être utilisées comme biomarqueurs et comme vecteurs de molécules 

thérapeutiques pour le traitement anti-cancéreux.  

Dérivées de cellules endothéliales HUVEC, leur membrane est riche en cholestérol, 

sphingomyélines et protéines augmentant leur capacité d’incorporation cellulaire et leur stabilité 

en comparaison des liposomes conventionnels sans cholestérol. Chargées de porphyrines, les VE 

issues de cellules HUVEC ont montré une bonne capacité de chargement du PS et in vitro, une 

accumulation cellulaire 5 fois plus importante que des liposomes chargés 230. Ainsi, en tant que 

nanovecteur de mTHPC, de meilleurs résultats sont attendus avec ces VE.  

La capacité de chargement de la mTHPC dans les VE est déduite grâce aux expériences de 

quenching de fluorescence photoinduit. En effet, les mTHPC-VE possèdent une valeur de 

quenching proche de 1 (0,99), ce qui est similaire à la valeur obtenue précédemment pour des 

liposomes conventionnels dont le ratio mTHPC :lipides est de 1 :600 (quenching à 0,96). En 

comparaison avec le Foslip®, présentant un ratio de 1 :12 (quenching à 0,11), les mTHPC-VE 

possèdent une capacité de chargement inférieure à celle des liposomes 141. Ce résultat s’explique 

en partie par la méthode de chargement utilisée. En effet, un chargement avant production des 

VE, permet de conserver l’intégrité membranaire et leur confère une certaine stabilité. Cependant, 

l’inconvénient majeur de cette technique est le taux d’incorporation de l’agent thérapeutique 

229,241. Récemment, un modèle hybride de fusion entre des VE chargées de mTHPC et des liposomes 

a montré une capacité de chargement de la mTHPC améliorée (90% vs 3% pour les mTHPC-VE). 

En revanche, dans un modèle 3D de sphéroïdes multicellulaires, la pénétration des VE hybrides 

ne s’est pas révélée supérieure à celle des mTHPC-VE 254. Ces résultats montrent que, malgré 

l’importance de ce paramètre, la capacité de chargement des VE ne conditionne pas leur efficacité 

et leur comportement dans une situation biologique. 

Une des particularités des mTHPC-VE est leur comportement dans le plasma. En effet, 6 h 

après incubation dans 20% de plasma murin exo-free, les VE de 160 nm de diamètre se divisent 

en plus petites vésicules de 70 nm expliquant le doublement de concentration en mTHPC-VE. 

L 
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Durant ce phénomène, l’intégrité membranaire des VE est conservée ainsi que leur forme 

sphérique. L’absence de destruction membranaire des VE peut s’expliquer par la présence de 

protéines à la surface des petites VE permettent de les protéger par une répulsion stérique. Leur 

composition membranaire riche en cholestérol (23,5%) permet également d’expliquer cette 

stabilité grâce à une inhibition du transfert des protéines HDL et LDL 279. Il a précédemment été 

démontré que des liposomes DPPC :DPPG composés de 22,5% de cholestérol présentent une 

stabilité dans le plasma 2 fois plus importante que les liposomes composés de 7,5% de cholestérol, 

eux-mêmes plus stables que les liposomes dépourvus de cholestérol 143. Ces résultats expliquent 

en partie la destruction graduelle du Foslip® dans le plasma.  

La destruction rapide et progressive du Foslip® est corrélée avec une libération de la 

mTHPC. Sous forme libre, la mTHPC s’incorpore dans les cellules par diffusion passive au travers 

des membranes. Ainsi, une étude in vitro des mécanismes d’internalisation cellulaire de la mTHPC 

a été réalisée sur cellules cancéreuses HT29 en monocouche. Une incubation à 4 °C, température 

inhibant l’ensemble des mécanismes actifs d’incorporation cellulaire, a montré une inhibition de 

40% de l’internalisation cellulaire du Foslip®, non affectée par l’utilisation d’inhibiteurs 

spécifiques des voies d’endocytose. Ainsi, un mécanisme actif de fusion entre la membrane 

liposomale et la membrane cellulaire permet d’expliquer ces résultats 269. Concernant les mTHPC-

VE, une inhibition de 80% de l’internalisation cellulaire est observée après une incubation à 4°C. 

Le faible pourcentage d’incorporation cellulaire par diffusion passive (20%) s’explique en partie 

par l’absence de destruction des mTHPC-VE combinée à une faible libération de la mTHPC durant 

l’incubation. Ainsi, les mTHPC-VE s’accumulent dans les cellules par fusion membranaire ou par 

un mécanisme d’endocytose actif 253. L’utilisation d’inhibiteurs spécifiques des différentes voies 

d’endocytose a mis en évidence une internalisation préférentielle par la voie d’endocytose 

dépendante des cavéolines ce qui est en accord avec les données de la littérature sur 

l’internalisation des exosomes 96. Il a été démontré, après incubation de micelles sur des cellules 

tumorales, que les NP internalisées par cette voie d’endocytose possèdent la capacité de 

s’accumuler dans les lysosomes 91. Ainsi, les mTHPC-VE ont montré une importante localisation 

lysosomale contrairement à la mTHPC libre et au Foslip®.     

Dans le but de reproduire la complexité d’une tumeur et de prédire le comportement des 

mTHPC-VE in vivo, le modèle 3D de sphéroïde multicellulaire a été utilisé. Contrairement aux 

cellules cultivées en monocouche, les sphéroïdes sont plus représentatifs de la situation clinique 

et suscite un grand intérêt en cancérologie en raison de propriétés physiologiques, proches des 

métastases avasculaires rencontrées chez certains patients 77,257. Le manque d’utilisation de ce 

modèle dans le cas de petites molécules libres est lié à l’absence de vascularisation. En effet, in 

vivo ces molécules ont une faible capacité de rétention dans les tumeurs et un manque de 
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sélectivité tumorale empêche ce modèle de prédire convenablement la réponse des agents 

thérapeutiques. En revanche, les nanovecteurs sont connus pour s’accumuler au niveau tumoral 

grâce à l’effet EPR. Ainsi, le sphéroïde représente parfaitement le microenvironnement rencontré 

par le nanovecteur après sa sortie des vaisseaux et en fait un modèle idéal pour l’étude de la 

distribution de NP, la survie cellulaire, la prolifération cellulaire, la résistance aux thérapies ainsi 

que les phénomènes d’hypoxie 264. 

La distribution de la mTHPC libre au sein du sphéroïde a préalablement été étudiée et a mis 

en évidence une forte séquestration du PS dans les cellules de la périphérie ainsi qu’une 

distribution non homogène dans le sphéroïde 259. En accord avec les données de la littérature, à 

50 µm de profondeur dans le sphéroïde, l’intensité de fluorescence de la mTHPC diminue de 8 à 

10 fois comparée à celle obtenue en périphérie 260. Un profil de fluorescence similaire a été 

observé après une incubation avec le Foslip® due à la composition des liposomes de mTHPC. En 

effet, le comportement de la molécule dans le sphéroïde est fortement dépendant des propriétés 

intrinsèques du vecteur. Il a été montré que les liposomes composés de phosphatidylcholine et 

cholestérol pénètrent jusqu’à 100 µm de profondeur dans le sphéroïde contrairement à des 

liposomes composés de DOTAP (dioleoyloxy-propyl-trimethylammonium methyl-sulfate) qui ne 

dépasse pas les 40 µm de profondeur ou sans cholestérol 263,264. Ainsi, la composition des mTHPC-

VE, riche en cholestérol, sphingomyéline et phosphatidylcholine est en faveur d’une pénétration 

plus en profondeur dans le sphéroïde.  

Le second facteur pouvant expliquer l’amélioration de la diffusion des mTHPC-VE (jusqu’à 

100 µm de profondeur dans le sphéroïde HT29) est la diminution de taille des vésicules au cours 

de l’incubation. Ce phénomène, demontré pour la première fois lors de nos travaux, a mis en 

évidence l’apparition d’une population majoritaire de mTHPC-VE d’un diamètre d’environ 70 nm 

après 24 h d’incubation ainsi qu’une diminution de la population de vésicules supérieures à 180 

nm. Les nanovecteurs, dont les capacités de pénétration sont les plus importantes, possèdent une 

taille d’environ 70 nm comme précédemment constaté avec des NP d’or chargées de PS. Les 

mêmes NP d’un diamètre de 19 et 106 nm ont présenté des capacités d’accumulation et de 

pénétration bien inférieures à celles obtenues avec les NP de 66 nm 108.  

La pénétration importante de la mTHPC dans sphéroïde ainsi qu’une augmentation de 

l’accumulation cellulaire peuvent être associées à une meilleure photocytotoxicité. Dans le cas de 

nanovecteur, Solomon et al., ont mis en évidence une corrélation entre accumulation cellulaire, 

pénétration et activité cytotoxique de la molécule vectorisée. Les formulations possédant la plus 

importante pénétration dans le sphéroïde présentent une bonne cytotoxicité. Cependant, l’effet le 

plus important a été rencontré pour les formulations présentant une forte accumulation et une 
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forte pénétration dans le sphéroïde. 264 Ainsi, l’augmentation de l’efficacité PDT après incubation 

avec des mTHPC-VE ainsi que la diminution de la dose de lumière nécessaire pour atteindre 50% 

de mort cellulaire s’expliquent en partie par les résultats de pénétration et d’accumulation 

cellulaire.  

Les résultats prometteurs obtenus dans le sphéroïde multicellulaire HT29 ont conduit à la 

réalisation d’expérimentations in vivo. Un fort parallèle existe entre les capacités d’accumulation 

et d’activité du principe actif dans le sphéroïde et les résultats obtenus in vivo 77. Par exemple, des 

petites NP d’or exposent une meilleure accumulation et diffusion dans le sphéroïde contrairement 

à de larges NP de silices. Ces résultats, comparable à ceux obtenus sur un modèle de xénogreffe 

orthotopique, montrent la valeur prédictive de ce modèle 280,281. Ainsi, comme attendu, l’efficacité 

PDT s’est révélée également plus favorable après injection i.v des mTHPC-VE suivie d’une 

irradiation. Un délai de 47 jours est nécessaire avec les mTHPC-VE pour atteindre un volume 

tumoral 10 fois supérieur au volume de départ (50 mm3). De plus, pour 43% des souris traitées, 

aucune repousse tumorale n’est visible 90 jours après injection i.v et irradiation. Cette efficacité 

supérieure à celles obtenues avec la mTHPC libre et le Foslip® pourrait s’expliquer par une double 

localisation des mTHPC-VE au moment de l’irradiation. En effet, une guérison complète des souris 

a précédemment été démontrée par l’intermédiaire d’une double injection de mTHPC libre afin 

de cibler le parenchyme tumoral et la vascularisation 10. De plus, 24 h après injection, les mTHPC-

VE sont plus concentrées dans la tumeur que le Foslip® (intensité de fluorescence 1,5 fois plus 

importante) ce qui semble donc être un intervalle drogue-lumière optimal pour les mTHPC-VE. 

En effet, concernant le Foslip®, le meilleur ratio tumeur/peau ainsi que la plus forte concentration 

intratumorale en mTHPC est obtenu 15 h après injection i.v 144. 

A 24 h après une injection i.v de mTHPC-VE, une importante fluorescence de la mTHPC est 

encore présente dans le foie et les poumons avec un maximum déjà atteint 6 h après injection. 

Cette forte rétention est liée à la mTHPC libérée des VE ainsi qu’à la mTHPC encore présente sous 

forme vésiculaire en raison d’une longue stabilité en circulation. Ainsi, la forte accumulation des 

mTHPC-VE dans les poumons et le foie est liée à la biodistribution spécifique des VE elles-mêmes. 

Il a précédemment été démontré, après marquage d’exosomes à l’aide d’un traceur fluorescent, 

une accumulation préférentielle dans les poumons et le foie, 24 h après injection et ce quel que 

soit l’origine des exosomes (étude réalisée avec 3 lignées cellulaires) 272. De plus, de nombreuses 

études ont mis en évidence une importante capture des VE par les macrophages hépatiques et 

pulmonaires ainsi qu’une forte localisation au niveau des cellules endothéliales de ces organes 

272,274,276. Cette localisation spécifique des VE est observée dès les premières heures suivants 

l’injection. Ce résultat peut alors être mis en relation avec la pharmacocinétique extrêmement 

rapide des mTHPC-VE. En effet, 30 min après injection i.v, la concentration plasmatique en mTHPC 
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est négligeable due à une récupération du plasma trop tardive. En effet, il a été montré que 30 min 

après injection, uniquement 5% des VE sont conservées dans la circulation 282. Le temps de demi-

vie des VE en circulation ne dépasse pas les 4 min après injection 276. 

L'ensemble de ces résultats présente les VE comme, à ce jour, un type de vectorisation de la 

mTHPC permettant d’améliorer considérablement l’efficacité PDT. Cependant, l’hétérogénéité de 

la population vésiculaire reste un inconvénient pour une éventuelle utilisation clinique.  
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 Conclusions  

En conclusion de cette étude, les VE chargées de mTHPC présentent des caractéristiques 

photophysiques favorables pour la PDT en raison d’une monomérisation de la mTHPC ainsi 

qu’une absence de quenching de fluorescence photoinduit. En présence de protéines 

plasmatiques, les mTHPC-VE se sont révélées plus stables que les liposomes de mTHPC avec une 

conservation de l’intégrité membranaire tout au long de l’incubation ainsi qu’une libération de la 

mTHPC minimisée. 

In vitro, l’internalisation cellulaire est bien supérieure à celle obtenue avec le Foslip® via un 

mécanisme actif d’endocytose et de fusion cellulaire. A la suite de cette incorporation, une 

localisation lysosomale préférentielle est rencontrée, expliquant l’absence d’amélioration de 

l’efficacité PDT entre ces deux formes nanovectorisées. En effet, cette localisation subcellulaire est 

moins propice à induire la mort cellulaire contrairement aux autres organites intracellulaires. 

Dans un modèle 3D de sphéroïdes multicellulaires, la diffusion est considérablement 

augmentée après incubation avec les mTHPC-VE comparé à la mTHPC libre et au Foslip®. Corrélé 

à une incorporation cellulaire supérieure, les mTHPC-VE ont démontré une meilleure efficacité 

PDT avec une augmentation de l’apoptose photoinduite. 

In vivo, l’accumulation tumorale des VE a été mis en évidence avec une valeur d’intensité de 

fluorescence de la mTHPC augmentée en comparaison de la formulation liposomale. De plus, 

l’efficacité du traitement PDT s’est révélé bien supérieure avec des cures tumorales non observée 

après une injection i.v de Foslip®. 

Les VE chargées de mTHPC semblent donc être des nanovecteurs intéressant en PDT afin 

d’améliorer l’efficacité du traitement.      
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Perspectives 

Les perspectives majeures de ce travail portent sur la comparaison entre sphéroïdes 

multicellulaires et situation in vivo ainsi que sur le raffinement et l’explication des résultats 

obtenus in vivo.  

L’utilisation de VE d’une autre origine cellulaire, dans le sphéroïde multicellulaire dans un 

premier temps, permettrait de mettre en relation l’augmentation de l’efficacité PDT avec les 

propriétés intrinsèques des VE ou avec l’origine endothéliale de nos mTHPC-VE. De plus, le 

modèle sphéroïde étant un modèle prédictif au comportement des NP in vivo, des résultats 

similaires au niveau de l’efficacité PDT ont précédemment été démontrés. Il serait intéressant 

d’étudier la diffusion intratumorale de la mTHPC par microscopie de fluorescence après 

réalisation de coupes ainsi que la distribution des cellules apoptotiques à l’aide d’un 

immunomarquage de la protéine caspse-3 activée.  

Dans le but de raffiner les résultats de biodistribution, une extraction chimique de la mTHPC 

sera réalisée sur les différents organes d’intérêt, notamment la tumeur, la peau et le muscle. Ainsi, 

des ratios tumeur/muscle et tumeur/peau pourront être calculés. De plus, il serait intéressant de 

comparer la biodistribution obtenue en suivant la mTHPC avec la biodistribution des VE en elles-

mêmes. Le suivi des VE peut s’effectuer par deux techniques différentes : un marquage de la 

membrane vésiculaire à l’aide d’un traceur fluorescent 175 ou l’utilisation d’un radiotraceur 

comme de l’iode radioactif dont le suivi peut être réalisé grâce à la tomographie par émission de 

positrons 273.  Afin d’obtenir une pharmacocinétique complète, une extraction chimique de la 

mTHPC dans le plasma sera réalisée 2 min après injection i.v des mTHPC-VE.  

L’efficacité PDT supérieure obtenue après injection i.v des mTHPC-VE pourrait s’expliquer 

par une localisation de la mTHPC au niveau du parenchyme tumoral mais également au niveau de 

la vascularisation. Cette hypothèse sera vérifiée par macroscopie confocale après un marquage de 

la perfusion vasculaire à l’aide d’un traceur fluorescent vert. Précédemment, une importante 

colocalisation mTHPC/vaisseaux a été démontrée 6 h après une injection i.v de Foslip®. Ces 

résultats étaient en relation avec une efficacité PDT supérieure à celle obtenue 24 h après injection 

147. Par la suite, l’étude des dommages vasculaires après PDT pourront été étudiés sur un modèle 

de membrane chorio-allantoïdienne de l’œuf de poule 51. L’ensemble de ces résultats pourront 

permettre d’utiliser un intervalle drogue-lumière optimal et de réaliser une comparaison avec les 

données obtenues 24 h après injection i.v.  
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  Résumé 
 

La thérapie photodynamique (PDT) est un traitement alternatif à la chirurgie en oncologie utilisant un 

photosensibilisateur (PS), la lumière visible et l’oxygène moléculaire. La méta-

tétra(hydroxyphényl)chlorine (mTHPC) est l’un des PS de deuxième génération les plus utilisés en 

clinique en raison de son absorption dans le rouge lointain et d’un rendement quantique en 1O2 élevé.  

De par sa nature hydrophobe, la mTHPC est partiellement agrégée dans la circulation sanguine 

diminuant sa biodistribution. Dans le but d’améliorer la sélectivité tumorale de la mTHPC, différentes 

stratégies de vectorisation ont été développées. La formulation liposomale de mTHPC non PEGylée 

(Foslip®) améliore la biodistribution ainsi que les propriétés pharmacocinétiques de la mTHPC. 

Cependant, une rapide destruction des liposomes en circulation ainsi qu’une rapide libération de la 

mTHPC sont des inconvénients majeurs. Une alternative possible est l’utilisation de vésicules 

extracellulaires (VE). Dérivées des cellules, les VE possèdent une stabilité naturelle dans la circulation 

sanguine et une capacité à transporter et délivrer leur contenu de manière spécifique aux cellules 

cancéreuses. Cette vectorisation est intéressante en PDT en raison d’une importante capacité 

d’encapsulation des porphyrines. 

Le but de cette étude était d’évaluer l’intérêt des VE en tant que nanovecteur de la mTHPC dans divers 

modèles précliniques comparé au Foslip®.  

Contrairement au Foslip®, l’intégrité membranaire des VE est conservée en présence de 20% de 
plasma. In vitro, les mTHPC-VE ont montré une internalisation cellulaire par un mécanisme actif 

d’endocytose. Dans un modèle cellulaire en 3D de sphéroïdes multicellulaires, les mTHPC-VE ont 

permis d’accroitre l’accumulation cellulaire, la diffusion au sein de ce modèle ainsi que l’efficacité PDT. 

In vivo, les mTHPC-VE apparaissent plus efficace au niveau PDT avec un retard de croissance tumorale 

significativement augmenté.  

En conclusion, l’intégration de la mTHPC au sein des VE améliore l’efficacité PDT dans les différents 

modèles d’étude. Le suivi des mTHPC-VE à l’aide d’un traceur radioactif chez la souris ainsi que l’étude 
du ciblage de la vascularisation tumorale seront étudiés dans la suite du travail. 

Mots clés : Thérapie photodynamique, mTHPC, vésicules extracellulaires, nanovectorisation, 
sphéroïdes multicellulaires 

Abstract 

Photodynamic therapy (PDT) is an alternative treatment to surgery in oncology using photosensitizer 

(PS), light and oxygen. Meta-tetra(hydroxylphenyl)chlorin (mTHPC) is one of the most used PS in 

clinics due to its high absorption in the deep red and high 1O2  quantum yield. In order to improve the 
mTHPC tumor selectivity different attempts of nanovectorisation were conducted. Non-PEGylated 

liposomal mTHPC (Foslip®) increase biodistribution and pharmacokinetic properties. However, the 

rapid liposome destruction during circulation and rapid mTHPC release are obvious shortcomings. 

Alternatively, mTHPC vectorization could be realized by extracellular vesicles (EVs). Derived from the 

cell, EVs possess a natural stability in bloodstream and ability to transport and deliver cargo molecules 

into cancer cells. This formulation is interesting for PDT due to the ability to encapsulate porphyrins.  

The aim of the present study was to determine the interest of EVs as mTHPC nanocarriers in various 
preclinical models compared to Foslip®. 

In contrast to Foslip®, membrane integrity of mTHPC-EVs was conserved in 20% of plasma. In vitro, 

mTHPC-EVs showed cellular internalization by an active endocytosis mechanism. In a 3D model of 

spheroids, mTHPC-EVs have improved cellular uptake, better diffusion inside spheroid and increased 

PDT efficacy. In vivo, mTHPC-EVs appeared to be more potent in terms of PDT efficacy, with a tumor 

growth delay significantly higher.  

In conclusion, integration of mTHPC in EVs improves PDT efficacy in various preclinical models. The 

tracking of mTHPC-EVs using a radioactive tracer in xenografted rodents as well as the study of 

vascularization targeting will be studied in the next step of this work.  

Keywords : Photodynamic therapy, mTHPC, extracellular vesicles, nanovectorization, multicellular 

spheroids 
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