
HAL Id: tel-00531238
https://theses.hal.science/tel-00531238

Submitted on 2 Nov 2010

HAL is a multi-disciplinary open access
archive for the deposit and dissemination of sci-
entific research documents, whether they are pub-
lished or not. The documents may come from
teaching and research institutions in France or
abroad, or from public or private research centers.

L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
destinée au dépôt et à la diffusion de documents
scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
émanant des établissements d’enseignement et de
recherche français ou étrangers, des laboratoires
publics ou privés.

Vectorisation de biomolécules pour l’imagerie et la
thérapie des cancers

Sandrine Dufort

To cite this version:
Sandrine Dufort. Vectorisation de biomolécules pour l’imagerie et la thérapie des cancers. Biologie
cellulaire. Université de Grenoble, 2010. Français. �NNT : �. �tel-00531238�

https://theses.hal.science/tel-00531238
https://hal.archives-ouvertes.fr


      

 

 

Université de Grenoble 

Ecole Doctorale Chimie et Sciences du Vivant 
 
 

THESE 
 

Pour l’obtention du grade de 

DOCTEUR DE L’UNIVERSITE DE GRENOBLE 

Spécialité : Biologie cellulaire 

 

 

Soutenue publiquement par 

Sandrine DUFORT 
 

Le 6 octobre 2010 

 

 

Vectorisation de biomolécules pour l’imagerie 

et la thérapie des cancers 

 

Thèse dirigée par Jean-Luc COLL 

 

Membres du Jury : 
 
Professeur Jean-Pierre BENOIT, Angers Rapporteur 
Professeur Elias FATTAL, Châtenay-Malabry Rapporteur 
Professeur Denis WOUESSIDJEWE, Grenoble Président du jury 
Professeur Stéphane ROUX, Besançon Examinateur 
Professeur Jean-Luc LENORMAND, Grenoble Examinateur 
Docteur Jean-Luc COLL, Grenoble Examinateur 
 
Professeur Marie-Christine FAVROT, Paris Invité 



  Remerciements 

I 

 

REMERCIEMENTS 

 

Ces remerciements sont pour moi l’occasion de témoigner ma gratitude à toutes les personnes 

qui ont participé de près ou de loin au bon déroulement de ma thèse. 

 

Je remercie Jean-Luc Coll pour m’avoir « supportée » pendant ces quatre années de 

thèse. Merci d’avoir accepté de diriger la thèse d’une petite Normande venue de l’autre bout 

de la France, pharmacienne de surcroit … 

Je te remercie pour ton encadrement, ta gentillesse, ta patience, ton soutien et ta 

disponibilité. 

 

Je remercie les Professeurs Alain Favier et Patrice Faure pour m’avoir m’accueillie au 

Département de Biologie Intégrée du CHU de Grenoble au sein duquel j’ai réalisé tout mon 

internat en Pharmacie Spécialisée. Merci pour leur soutien, leur disponibilité et pour m’avoir 

permis de réaliser ma thèse de sciences au cours de mon internat. Veuillez trouver ici 

l’assurance de mon profond respect. 

 

Je remercie les Docteurs Marie-Jeanne Richard et Florence de Fraipont, pour m’avoir 

accueillie au sein de l’Unité Fonctionnelle de Biologie des Cancers et Biothérapies. Merci 

pour votre aide, votre soutien et vos remarques toujours enrichissantes. 

 

Merci à eux pour la confiance qu’ils m’ont toujours accordée et pour la chance qu’ils 

ont su me donner. 

 

Je remercie les Professeurs Jean-Pierre Benoit et Elias Fattal de m’avoir fait 

l’honneur de juger ce travail en tant que rapporteurs. Veuillez trouver ici l’expression de ma 

gratitude. 

 

Je remercie les Professeurs Stéphane Roux, Denis Wouessidjewe, Jean-Luc 

Lenormand, Elisabeth Brambilla et Marie-Christine Favrot d’avoir accepté de faire partie 

de mon jury de thèse pour juger mon travail. Veuillez trouver ici l’expression de ma profonde 

reconnaissance. 

 

Je remercie Laurent Poulain pour m’avoir donné goût à la recherche, pour ton 

encadrement et pour tous tes conseils au cours de mes nombreux stages et de mon master 2. 

Merci de m’avoir supportée et de m’avoir « expédiée » à Grenoble… Tu trouveras ici toute 

ma gratitude. 

 



  Remerciements 

II 

 

Merci à tous les membres des équipes 2 et 5. 

A mes collègues de bureau, Mélanie, Maxime, Benoit, Lucie, Laetitia, Christiane, Blaise et 

Corine, et à ceux des bureaux voisins, Claire, Michelle, Anastassia, Véronique, Amandine, 

Sylvie, Béatrice, Peggy, Valérie, Céline, Pascal, Romuald et Delphine. Avec une pensée pour 

Sandrine, Arnaud, Damien et Elodie. Merci à tous pour votre gentillesse, votre gaieté, pour 

vos conseils et votre aide.  

Je ne saurais oublier les statisticiens, Molière, Aurélien, Sébastien, Sylvain. 

Mais également Christian et Elodie pour les nombreuses heures passées ensemble à régler les 

problèmes de cytométrie ! 

 

Je remercie plus particulièrement Mélanie, pour tous les moments passés à 

l’animalerie et en imagerie, pour tous nos délires, nos coups de gueule, nos sacrifices en 

série,… , pour l’initiation à la pâte fimo, … pour la vente de fromages sur le marché de 

Pierre-Châtel, pour tout ce que nous avons partagé et à ce que nous partagerons… Un grand 

merci pour ton aide, tes conseils, ta gentillesse et ta bonne humeur sans faille. 

 

Je remercie Maxime qui a su prendre rapidement en mains les manips au moment où 

je devais rédiger… Merci pour ton efficacité et ta bonne humeur. 

 

Je remercie Claire pour ses conseils et pour nos discussions. Merci à toi, ainsi qu’à 

Michelle, pour vos relectures attentives de mon manuscrit. 

 

Une petite dédicace spéciale pour Céline, partenaires dans l’effort. Pour toutes ces 

heures passées à se dépenser, à suer à grosses gouttes, et devenir rouge (ou violette) à faire 

peur aux gens !! Mais le résultat est au rendez vous !! Merci aussi pour ta disponibilité au 

labo, pour tes conseils et ta bonne humeur. 

 

Merci à tous les « chimistes » avec lesquels j’ai travaillé : 

Merci à Stéphanie et Didier pour la synthèse en masse de RAFT-RGD-KLAKLAK ! 

Merci à Anne-Charlotte et Stéphane pour les nanoparticules d’oxyde de Gadolinium, pour 

vos nombreux allers-retours Lyon-Grenoble, pour venir voir des souris briller. Merci à Olivier 

pour ton éternel enthousiasme lors de nos réunions bilan. 

Merci à Christophe pour les nanoparticules d’or, même si un petit PEG nous a donné du fil à 

retordre ! 

Merci à Mathieu, Julien, Isabelle, Samuli, Mr Benoit, Qiao, Audrey pour les LNC et LNE 

en tous genres. 

Merci à Marie et Catherine pour les LNC ADN et les LNC paclitaxel. 

Merci à Laurence, Anna, Laetitia, Gilles et May pour les manips siRNA/CPPs. 



  Remerciements 

III 

 

Merci à tous pour ces collaborations et pour votre enthousiasme, même si cela n’a pas 

été facile à gérer tous les jours. 

 

Je remercie les Aspiraliennes et les Aspiraliens pour faire vivre la filière Pharmacie 

Spécialisée dans la région Rhône Alpes. Je les remercie pour leur soutien et pour tous leurs 

conseils. A Sandrine, Paul, Soline, Caroline, Xavier, Delphine, Marie-Laurence, Julia, 

Céline, Séverine et les autres. 

 

Je remercie mes parents pour avoir fait de moi ce que je suis aujourd’hui. Merci pour 

votre confiance et pour m’avoir laissé suivre ma route tout en m’épaulant, et ce malgré la 

distance qui nous sépare. 

 

Je remercie ma famille et mes amis pour leur gentillesse, leur soutien et leurs 

encouragements. A ma grand-mère, Martine, Annick et Bernard, Agathe et Philippe, 

Sandrine et Emmanuel, Odile et tous ceux qui cherchent désespérément leur nom dans ces 

lignes. 

 

Je remercie Mathieu, mon « frérot », pour son soutien et pour tous les bons moments 

passés, présents et à venir. Je serai toujours là pour toi. 

 

A Vincent, toi qui est arrivé dans un moment délicat de ma vie et de ma thèse… 

Merci pour ton soutien sans faille, pour tes encouragements et pour tout ce que tu 

m’apportes jour après jour. 



 

 

 

 

AVANT-PROPOS 



  Avant-propos 

IV 

 

Avant-propos 

 

Ce travail a été effectué au cours de mon internat en pharmacie spécialisée au CHU de 

Grenoble, dans le centre de recherche INSERM/UJF U823, au sein de l’équipe 5 « Cibles 

diagnostiques ou thérapeutiques et vectorisation de drogues dans le cancer du poumon », à 

l’institut Albert Bonniot. 

 

 

Il a donné lieu aux publications et communications suivantes : 

 

 

Articles dans des revues internationales à comité de lecture 

 

1 - Dufort S* and Sancey L*, Hurbin A., Foillard S, Boturyn D, Dumy P, Coll J-L. 

Targeted delivery of a proapoptotic peptide to tumors in vivo. 

Soumis dans Journal of Drug Targeting, 2010. 

* co-premiers auteurs 

2 - Morille M, Passirani C, Dufort S, Bastia G, Garcion E, Pitard B, Coll J-L, Benoit J-P. In 

vivo gene expression in tumor after systemic injection of PEGylated DNA lipid nanocapsules. 

Soumis dans Nanoletters, 2010.  

3 - Goutayer M* and Dufort S* , Josserand V, Royere A, Heinrich E, Vinet F, Bibette J, Coll 

JL, Texier I. Tumor targeting of functionalized lipid nanoparticles : Assessment by in vivo 

fluorescence imaging. European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics 2010 

Jun;75(2):137-47. Epub 2010 Feb 10. (IP : 3.344) 

* co-premiers auteurs 

4 - Faure AC* and Dufort S* , Josserand V, Perriat P, Coll J-L, Roux S, Tillement O. Control 

of the in vivo biodistribution of hybrid nanoparticles with different poly(ethylene glycol) 

coatings. Small. 2009 Nov;5(22):2565-75.( IP : 6.024) 

* co-premiers auteurs 



  Avant-propos 

V 

 

5 - Crombez L, Morris MC, Dufort S, Aldrian-Herrada G, Nguyen Q, Mc Master G, Coll JL, 

Heitz F, Divita G. Targeting cyclin B1 through peptide-based delivery of siRNA prevents 

tumour growth. Nucleic Acids Research 2009 Aug;37(14) : 4559-69. (IP : 6.878) 

6 - Sancey L* and Dufort S* , Josserand V, Keramidas M, Righini C, Rome C, Faure AC, 

Foillard S, Roux S, Boturyn D, Tillement O, Koenig A, Boutet J, Rizo P, Dumy P, Coll J-L. 

Drug development in oncology assisted by noninvasive optical imaging. International 

Journal of Pharmaceutics 2009 Sep 11; 379(2):309-16. (IP : 3.061) 

* co-premiers auteurs 

 

Publication de revue 

 

Dufort S*  and Sancey L*, Wenk C, Josserand V, Coll JL. Optical small animal imaging in 

the drug discovery process. Acceptée dans Biochimica and Biophysica Acta-Biomembranes, 

février 2010.(IP :4.180) 

* co-premiers auteurs 

 

Communications orales 

 

- Dufort S. Etude de la biodistribution de nanoparticules par imagerie optique in vivo : 

Influence de la taille et de la fonctionnalisation de surface. Nanohybrides, mai 2010, 

Porquerolles. 

- Dufort S. Intérêt de l’imagerie optique pour le suivi de la biodistribution de nanoparticules. 

Congrès de la Société de Pharmaco-Toxicologie Cellulaire (SPTC), mai 2008, Paris. 

- Dufort S. Use of optical imaging for detection, medical imaging and treatment of cancer. 

TOPIM’08 : imaging of nano-objects, organisé par l’European Molecular Imaging Laboratory 

(EMIL), février 2008, Les Houches, France. 

- Dufort S. Vectorisation de biomolécules pour l’imagerie et la thérapie des tumeurs. 

Journées pour la Recherche Respiratoire (J2R), octobre 2007, Paris. 



  Avant-propos 

VI 

 

Communications affichées 

 

- Dufort S, Roux S, Tillement O, Hirsjärvi S, Benoit JP, Boturyn D, Dumy P, Texier I, 

Josserand V, Coll JL. Etude de la biodistribution de nanoparticules par imagerie optique in 

vivo : Influence de la taille et de la fonctionnalisation de surface. Journées du Cancéropole 

Lyon Auvergne Rhône-Alpes (CLARA), mars 2010, Lyon. 

- Dufort S, Roux S, Tillement O, Hirsjärvi S, Benoit JP, Boturyn D, Dumy P, Texier I, 

Josserand V, Coll JL. Influence de la fonctionnalisation de surface des nanoparticules sur leur 

biodistribution in vivo. Journées du Groupe Thématique de Recherche sur le Vectorisation 

(GTRV), décembre 2009, Paris. 

- Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Goutayer M, Texier I, Rizo 

P, Josserand V, Coll JL. Use of optical imaging to monitor the biodistribution of targeted 

nanoparticles. Pep-Vec, septembre 2009, Montpellier (congrès international). 

- Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Goutayer M, Texier I, Rizo 

P, Josserand V, Coll JL. Etude de la biodistribution des nanoparticules par des techniques 

d’imagerie optique. Nanohybrides, juin 2009, Bastia. 

- Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Foillard S, Boturyn D, Dumy P, Goutayer M, 

Texier I, Rizo P, Josserand V, Coll JL. Etude de la biodistribution des nanoparticules par des 

techniques d’imagerie optique. Journées du Cancéropole Lyon Auvergne Rhône-Alpes 

(CLARA), mars 2009, Archamps. 

- Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Foillard S, Boturyn D, Dumy P, Goutayer M, 

Texier I, Rizo P, Josserand V, Coll JL. Utilisation de l’imagerie optique pour l’étude de la 

biodistribution des nanoparticules. Journées pour la Recherche Respiratoire (J2R), octobre 

2008, Grenoble. 

- Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Texier I, Josserand V, Coll 

JL. Interest of optical imaging to monitor the in vivo biodistribution of nanoparticles. World 

Molecular Imaging Congress, septembre 2008, Nice, (congrès international). 

- Goutayer M, Dufort S, Josserand V, Coll JL, Bibette J, Texier I. Tumor targeted 

nanoemulsions for in vivo fluorescence imaging. World Molecular Imaging Congress, 

septembre 2008, Nice. 



  Avant-propos 

VII 

 

- Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Foillard S, Boturyn D, Dumy P, Texier I, 

Josserand V, Coll JL. Suivi de la biodistribution des nanoparticules in vivo par des techniques 

d’imagerie optique. Nanohybrides, juin 2008, Porquerolles. 

- Dufort S, Foillard S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Texier I, 

Josserand V, Coll JL. Intérêt de l’imagerie optique pour le suivi de la biodistribution de 

nanoparticules. Congrès de la Société de Pharmaco-Toxicologie Cellulaire (SPTC), mai 2008, 

Paris.  

- Dufort S, Foillard S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Texier I, 

Josserand V, Coll JL. Vectorisation de biomolécules pour l’imagerie et la thérapie des 

tumeurs. Journées du Cancéropole Lyon Auvergne Rhône-Alpes (CLARA), mars 2008, Lyon. 

- Dufort S, Foillard S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Rizo P, Boturyn D, Dumy P, 

Josserand V, Coll JL. Vectorisation de biomolécules pour l’imagerie et la thérapie des 

tumeurs. 15ème Carrefours de la Fondation Rhône-Alpes Futur, novembre 2007, Lyon. 

- Dufort S, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Josserand V, Favrot M, Coll JL.  

Vectorisation de biomolécules pour l’imagerie et la thérapie des tumeurs. Journées pour la 

Recherche Respiratoire (J2R), novembre 2007, Paris. 

- Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Favrot M, Coll JL. 

Utilisation des nanoparticules d’or pour le diagnotic et la thérapie des cancers. Journées du 

Cancéropole Lyon Auvergne Rhône-Alpes (CLARA), octobre 2007, Grenoble. 

 

 

 

 

 

 

 

 



  Avant-propos 

VIII 

 

Prix et distinctions honorifiques 

 

-  Lauréate du Prix du poster, Pep-Vec (congrès international), septembre 2009. 

Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Goutayer M, Texier I, Rizo P, Josserand V, 

Coll JL. Use of optical imaging to monitor the biodistribution of targeted nanoparticles. 

 

-  Lauréate d’une Année Recherche, au cours de l’internat en Pharmacie Spécialisée, pour 

l’année 2008-2009 

 

-  Lauréate du Prix I. Chouroulinkov , meilleure communication orale, Congrès de la Société 

de Pharmaco-Toxicologie Cellulaire (SPTC), mai 2008. 

Dufort S, Foilard S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Texier I, Josserand V, Coll JL. 
Intérêt de l’imagerie optique pour le suivi de la biodistribution de nanoparticules. 

 

-  Lauréate du 1er Prix Jeune Chercheur, Journées du Cancéropole Lyon Auvergne Rhône-

Alpes (CLARA), octobre 2007. 

Dufort S, Faure AC, Roux S, Tillement O, Boturyn D, Dumy P, Favrot M, Coll JL. Utilisation des 
nanoparticules d’or pour le diagnostic et la thérapie des cancers.  
 

 



 

 

 

 

SOMMAIRE



  Sommaire 

IX 

 

SOMMAIRE 

 

Avant-propos 

Index des illustrations 

Abréviations 

 
INTRODUCTION ............................................................................................... 1 

REVUE BIBLIOGRAPHIQUE ......................................................................... 3 

Chapitre I : Physiopathologie du processus tumoral ....................................... 3 

1. Le processus de cancérisation ...................................................................................... 3 

2. Vascularisation des tumeurs ............................................................................................ 4 

2.1. Structure des vaisseaux sanguins ............................................................................. 4 

2.2. La vasculogenèse ..................................................................................................... 5 

2.3. L’angiogenèse .......................................................................................................... 6 

2.4. La lymphangiogenèse ............................................................................................... 7 

2.5. L’angiogenèse tumorale et structure des vaisseaux tumoraux ................................ 7 

3. Une pression interstitielle tumorale élevée : un obstacle pour la thérapie des tumeurs 10 

 

Chapitre II : Prise en charge diagnostique et thérapeutique des cancers ... 14 

1. Les méthodes de diagnostic et les traitements actuels .................................................. 14 

1.1. Le diagnostic des cancers ...................................................................................... 14 

1.2. Principales options thérapeutiques ........................................................................ 16 

1.3. Orientations futures pour la détection et le traitement des cancers ...................... 17 

2. Les thérapies ciblées ...................................................................................................... 17 

2.1. Les anticorps monoclonaux ................................................................................... 18 

2.2. Les petites molécules .............................................................................................. 19 

2.3. Vectorisation de biomolécules ............................................................................... 20 

2.3.1. Thérapie génique en cancérologie .................................................................. 20 

2.3.2. Les vecteurs développés ................................................................................. 22 

2.3.2.1. Les vecteurs synthétiques ......................................................................... 22 

2.3.2.2. Les vecteurs peptidiques ........................................................................... 23 

 



  Sommaire 

X 

 

3. Développement de nouvelles thérapies : « targeted drug delivery » ............................. 25 

3.1. Ciblage tumoral passif : effet EPR ........................................................................ 25 

3.2. Ciblage tumoral actif : les cibles tumorales .......................................................... 26 

3.3. Angiogenèse, intégrine αvβ3 et motif RGD ............................................................. 27 

3.3.1. Rôle de l’intégrine αvβ3 dans la formation des néo-vaisseaux ....................... 27 

3.3.2. Caractéristiques de la famille des intégrines .................................................. 28 

3.3.3. Structure de l’intégrine αvβ3 ........................................................................... 29 

3.3.4. Ligands de l’intégrine αvβ3 ............................................................................. 29 

3.3.5. Penta-peptides cycliques RGD : ligands spécifiques de l’intégrine αvβ3 ....... 30 

 

Chapitre III : Apport des nanoparticules ....................................................... 33 

1. Généralités ..................................................................................................................... 33 

1.1. Définition des nanoparticules ................................................................................ 33 

1.2. Les différentes générations de nanoparticules....................................................... 34 

1.3. Les nanoparticules multifonctionnelles : vers des particules idéales ? ................. 35 

2. Les différentes nanoparticules développées .................................................................. 35 

2.1. Les liposomes ......................................................................................................... 36 

2.2. Les micelles ............................................................................................................ 36 

2.3. Les nanoparticules polymériques .......................................................................... 37 

2.4. Les nanoparticules lipidiques ................................................................................ 38 

2.5. Les nanoparticules inorganiques ........................................................................... 39 

3. Applications des nanoparticules .................................................................................... 40 

4. Paramètres pharmacocinétiques des nanoparticules ..................................................... 42 

4.1. Administration ........................................................................................................ 42 

4.2. Distribution ............................................................................................................ 42 

4.3. Elimination ............................................................................................................. 43 

5. Importance des caractéristiques physico-chimiques des nanoparticules sur leur devenir 

en milieu biologique ............................................................................................................. 44 

5.1. Caractéristiques de surface ................................................................................... 44 

5.2. Taille des nanoparticules ....................................................................................... 46 

 

 



  Sommaire 

XI 

 

Chapitre IV : Du développement préclinique aux applications cliniques : 

intérêt de l’imagerie optique de fluorescence ................................................. 48 

1. Les différentes techniques d’imagerie ........................................................................... 49 

1.1. L’imagerie moléculaire .......................................................................................... 49 

1.2. Imagerie par rayons X ........................................................................................... 50 

1.3. Imagerie par ultra-sons ......................................................................................... 51 

1.4. Imagerie par résonance magnétique (IRM) ........................................................... 52 

1.5. Imagerie nucléaire ................................................................................................. 53 

1.6. Imagerie de fluorescence ....................................................................................... 54 

2. L’imagerie optique de fluorescence .............................................................................. 55 

2.1. Principe .................................................................................................................. 55 

2.2. Applications de la fluorescence pour l’imagerie in vivo ....................................... 56 

2.2.1. Les limitations optiques in vivo ...................................................................... 57 

2.2.2. Les avantages de la fluorescence .................................................................... 57 

2.2.3. Les dispositifs d’imagerie ............................................................................... 58 

2.2.3.1. Imagerie de fluorescence par réflectance ................................................. 58 

2.2.3.2. Tomographie de fluorescence ................................................................... 59 

2.2.4. Les traceurs fluorescents ................................................................................ 60 

2.2.4.1. Les fluorophores organiques .................................................................... 60 

2.2.4.2. Les protéines fluorescentes ....................................................................... 60 

2.2.4.3. Les nanocristaux semi-conducteurs .......................................................... 61 

2.2.4.4. Vers de nouvelles sondes nanoparticulaires biocompatibles .................... 61 

2.2.4.5. Vers des systèmes multi-modaux ............................................................. 62 

 

RESULTATS ..................................................................................................... 64 

I . Vectorisation ciblée de biomolécules uniques ........................................ 7064 

1. Vectorisation de peptides .............................................................................................. 64 

1.1. Le RAFT-(cRGD)4 comme vecteur du peptide pro-apoptotique (KLAKLAK)2...... 64 

1.2. Article 1 .................................................................................................................. 67 

1.3. Conclusions ............................................................................................................ 67 

2. Vectorisation de siRNA par le RAFT-(cRGD)4 ............................................................... 68 

2.1. Le RAFT-(cRGD)4 comme vecteur du siRNA anti-luciférase (anti-pGl3) ............. 68 

2.2. Conclusions ............................................................................................................ 69 



  Sommaire 

XII 

 

II . D’un système monovalent vers un système multivalent : Exemple de la 

vectorisation de siRNA...................................................................................... 70 

1. Présentation de l’étude et principaux résultats .............................................................. 71 

2. Article 2 ......................................................................................................................... 72 

3. Résultats complémentaires ............................................................................................ 73 

3.1. Biodistribution des complexes siRNA-Cy5 / CAD2 ............................................... 73 

3.2. Complexes ciblants : CAD2 / CAD2-RAFT-(cRGD)4 ............................................ 74 

4. Conclusions ................................................................................................................... 76 

 

III . Développement de nanoparticules pour l’imagerie et la thérapie des 

tumeurs ............................................................................................................... 77 

1. Nanoparticules d’oxyde de Gadolinium ........................................................................ 77 

2.1. Structure des nanoparticules d’oxyde de gadolinium ............................................ 78 

2.2. Importance de la fonctionnalisation de surface ..................................................... 79 

2.2.1. But de l’étude et principaux résultats ............................................................. 80 

2.3. Article 3 .................................................................................................................. 83 

2.4. Conclusions ............................................................................................................ 83 

2.5. Résultats complémentaires : Nanoparticules ciblantes ......................................... 84 

2.5.1. Effet de la taille du PEG ................................................................................. 84 

2.5.2. Effet de la taille des particules ........................................................................ 85 

2.5.3. Conclusions sur les nanoparticules ciblantes .................................................. 86 

2. Les nanoparticules d’or ................................................................................................. 87 

2.1. Structure des nanoparticules d’or.......................................................................... 87 

2.2. Biodistribution des nanoparticules d’or in vivo .................................................... 88 

3. Les nano-cargos lipidiques : nanocapsules lipidiques (LNC) et nanoémulsions 

lipidiques (LNE) ................................................................................................................... 89 

3.1. Structure des LNC et des LNE ............................................................................... 90 

3.2. Influence de la taille des nano-cargos lipidiques .................................................. 91 

3.3. Influence de la fonctionnalisation de surface ........................................................ 94 

3.4. Vers des particules ciblantes ................................................................................. 98 

3.4.1. Présentation de l’étude et principaux résultats ............................................... 98 

3.4.2. Article 4 ........................................................................................................ 100 

3.4.3. Conclusions .................................................................................................. 100 



  Sommaire 

XIII 

 

 

4. Vers la thérapie ............................................................................................................ 101 

4.1. Les LNC : un vecteur prometteur pour la transfection de gène in vivo ............... 101 

4.1.1. But de l’étude et principaux résultats ........................................................... 101 

4.1.2. Article 5 ........................................................................................................ 103 

4.1.3. Conclusions .................................................................................................. 103 

4.2. LNC paclitaxel ..................................................................................................... 104 

 

DISCUSSION ET PERSPECTIVES ............................................................. 105 

I . Vectorisation ciblée de molécules uniques ............................................... 105 

1. Vectorisation de peptides ............................................................................................ 105 

2. Vectorisation de siRNA .............................................................................................. 107 

II . Vectorisation multiple de biomolécules : le système des CPPs ............. 108 

III . Les nanoparticules ................................................................................... 109 

1. Optimisation de la biodistribution des différentes nanoparticules .............................. 111 

1.1. Pour les nanoparticules inorganiques / solides ................................................... 113 

1.2. Pour les nanoparticules lipidiques : LNE et LNC ............................................... 114 

1.2.1. Effet de la taille des nanoparticules .............................................................. 114 

1.2.2. Effet de la taille des PEG .............................................................................. 115 

1.2.3. Effet de la fonctionnalisation par le chitosan et le dextran ........................... 116 

2. Les systèmes ciblants .................................................................................................. 118 

3. Applications thérapeutiques et diagnostiques des nanoparticules ............................... 119 

IV .  Avantages et limites de notre système d’évaluation in vivo ................ 120 

 

CONCLUSION ................................................................................................ 122 

 

MATERIEL ET METHODES ....................................................................... 124 

I . Culture cellulaire ........................................................................................ 124 

II . Molécules et nanoparticules utilisées....................................................... 125 

III . Techniques de détection de l’apoptose .................................................. 126 

1. Etude de la morphologie nucléaire par coloration des noyaux par le Hoescht ........... 126 



  Sommaire 

XIV 

 

2. Analyse de la caspase 3 clivée par cytométrie en flux ................................................ 126 

3. Etude de l’expression protéique de la caspase 3 et de la caspase 3 clivée par western-

blot  ..................................................................................................................................... 127 

3.1. Préparation de lysat protéique ............................................................................ 127 

3.2. Dosage des protéines ........................................................................................... 127 

3.3. Electrophorèse et transfert sur membrane de nitrocellulose ............................... 127 

3.4. Immuno-détection ................................................................................................ 128 

IV . Détermination du contenu cellulaire en ADN par cytométrie en flux 128 

V . Transfection de siRNA .............................................................................. 129 

1. Formation des complexes siRNA/CPPs ...................................................................... 129 

2. Analyse de la transfection du siRNA anti-pGl3 in vitro ............................................. 129 

VI . Test d’interaction des nanoparticules avec les cellules ........................ 129 

1. Analyse par cytométrie en flux ................................................................................... 130 

2. Analyse par microscopie de fluorescence ................................................................... 130 

VII . Analyse de la biodistribution et du ciblage tumoral par imagerie de 

fluorescence in vivo .......................................................................................... 131 

VIII . Evaluation de l’activité luciférase in vivo et in vitro .......................... 131 

1. Evaluation de l’activité luciférase in vivo ................................................................... 131 

2. Dosage de l’activité luciférase in vitro ........................................................................ 132 

IX . Etude de l’activité du RAFT-RGD-KLA in vivo .................................. 132 

1. Traitement des animaux .............................................................................................. 132 

2. Analyse de la prolifération cellulaire tumorale par marquage au Ki67 ...................... 132 

X . Etude de la transfection d’ADN in vivo à l’aide des LNC ADN ........... 133 

XI . Etude de l’activité des LNC paclitaxel in vivo ....................................... 133 

 

REFERENCES BIBLIOGRAPHIQUES ...................................................... 134 

 

 

 



 

 

 

INDEX 

DES 

ILLUSTRATIONS 



  Index des illustrations 

XV 

 

INDEX DES ILLUSTRATIONS 

 

Revue Bibliographique 

 

Figure 1 : Structure des vaisseaux sanguins. ................................................................................. 4’ 

Figure 2 : Différenciation de l’endothélium. ................................................................................. 5’ 

Figure 3 : Les mécanismes de l’angiogenèse. ............................................................................... 6’ 

Figure 4 : Les étapes de l’angiogenèse par bourgeonnement. ....................................................... 6’ 

Figure 5 : Structure des vaisseaux lymphatiques. ......................................................................... 7’ 

Figure 6 : Echanges entre les réseaux sanguin et lymphatique. .................................................... 7’ 

Tableau I : Exemples de facteurs pro- et anti-angiogéniques.. ..................................................... 8’ 

Figure 7 : Les différents mécanismes de vascularisation tumorale. .............................................. 9’ 

Figure 8 : Les vaisseaux tumoraux sont anormaux.. ................................................................... 10’ 

Figure 9 : Illustration des deux modes de transport transvasculaire de molécules. .................... 10’ 

Figure 10 : Schéma des forces régulant le transport transcapillaire dans les tissus. ................... 11’ 

Figure 11 : Différences structurales entre les tissus normaux et tumoraux affectant la pression 

interstitielle des fluides. ................................................................................................................ 11’ 

Figure 12 : Les barrières physiologiques rencontrées par les molécules avant d’accéder aux 

cellules tumorales au sein d’une tumeur solide. ........................................................................... 12’ 

Figure 13 : Gradients spatiaux de métabolites dans les tumeurs. ................................................ 12’ 

Tableau II : Anticorps utilisés en oncologie. .............................................................................. 18’ 

Figure 14 : Répartition des essais cliniques de thérapie génique par pathologies en 2008. ........ 20’ 

Figure 15 : Structure des différents lipides utilisés pour la thérapie génique. ............................ 22’  

Figure 16 : Structure des différents polymères cationiques utilisés pour la thérapie génique. ... 22’ 

Tableau III : Récapitulatif des CPPs. ......................................................................................... 24’ 

Figure 17 : Stratégies de ciblage tumoral les plus adaptés aux applications cliniques. .............. 26’ 

Tableau IV : Rôle des intégrines dans la progression tumorale. ................................................. 28’ 

Figure 18 : Récepteurs de la famille des intégrines. .................................................................... 29’ 

Figure 19 : Représentation schématique des changements de conformation de l’intégrine 

αvβ3 associés à la régulation de son affinité. ............................................................................... 29’ 

Figure 20 : Exemples de motif RGD développés pour des études précliniques et cliniques. ..... 30’ 

Figure 21 : Différentes nanoparticules utilisées en recherche biomédicale. ............................... 33’ 

Figure 22 : Evolution des nanoparticules. ................................................................................... 34’ 



  Index des illustrations 

XVI 

 

Figure 23 : Les nanoparticules multifonctionnelles. ................................................................... 35’ 

Figure 24 : Représentation schématique d’un liposome développé pour le « drug delivery ». .. 36’ 

Figure 25 : Représentation schématique d’une micelle. .............................................................. 36’ 

Figure 26 : Structure moléculaire des dendrimères de PAMAM. ............................................... 37’ 

Figure 27 : Structure d’une nanoparticule lipidique. ................................................................... 38’ 

Figure 28 : Représentation schématique d’une nanoparticule inorganique fonctionnalisée. ...... 39’ 

Figure 29 : Structure des différents polymères utilisés pour la fonctionnalisation de surface 

des nanoparticules. ....................................................................................................................... 44’ 

Figure 30 : Représentation schématique des interactions entre la surface des nanoparticules et 

les protéines. ................................................................................................................................. 45’ 

Figure 31 : Représentation schématique des interactions entre une structure en brosse et des 

protéines de grande ou de petite taille. ......................................................................................... 45’ 

Figure 32 : Représentation des différentes modalités d’imagerie. .............................................. 49’ 

Figure 33 : Les traceurs utilisés pour l’imagerie moléculaire. .................................................... 50’ 

Tableau V : Résumé des caractéristiques des différents systèmes d’imagerie. .......................... 51’ 

Figure 34 : Diagramme de Jablonski. .......................................................................................... 55’ 

Figure 35 : Spectres d’absorption des différentes composantes des tissus en fonction de la 

longueur d’onde. ........................................................................................................................... 57’ 

Figure 36 : Auto-fluorescence des organes de la souris dans les différentes conditions 

optiques. ....................................................................................................................................... 57’ 

Figure 37 : Système d’imagerie de fluorescence par réflectance (2D). ...................................... 58’ 

Figure 38 : Système d’imagerie de fluorescence par transmission (3D). .................................... 59’ 

Figure 39 : Exemples de traceurs fluorescents. ........................................................................... 60’ 

 

Résultats 

 

Figure 40 : Structure du RAFT-(cRGD)4 et du RAFT-(cRAD)4. ............................................... 64’ 

Figure 41 : Structure des composés utilisés pour la vectorisation du peptide (KLAKLAK)2. ... 65’ 

Figure 42 : Analyse du cycle cellulaire après traitement par le RAFT-RGD-KLA. ................... 66’ 

Figure 43 : Analyse de la caspase 3 et de la caspase 3 clivée par western blot sur les tumeurs 

traitées par le RAFT-RGD-KLA. ................................................................................................. 66’ 

Figure 44 : Structure des composés utilisés pour la vectorisation de siRNA. ............................. 68’ 



  Index des illustrations 

XVII 

 

Figure 45 : Evaluation de la transfection de siRNA anti-pGl3 vectorisés par le 

RAFT-(cRGD)4 in vitro sur des cellules TS/A-pc pGl3. ............................................................. 68’ 

Figure 46 : Formulation des complexes siRNA/CPP et séquence des CPPs utilisés. ................. 70’ 

Figure 47 : Formulation des complexes siRNA/MPG-8-cholestérol. ......................................... 71’ 

Figure 48 : Biodistribution des complexes siRNA/CAD2 in vivo. ............................................. 73’ 

Figure 49 : Structure du CAD2-RAFT-c(RGD)4 et formulation des complexes 

siRNA/CAD2/CAD2-RAFT-(cRGD)4. ........................................................................................ 74’ 

Figure 50 : Evaluation de la transfection de siRNA anti-pGL3 complexés avec du CAD2 +/- 

CAD2-RAFT-(cRGD)4 in vitro sur des cellules HEK293(β3)-RVLuc et HEK293(β1)-RVLuc.74’ 

Figure 51 : Comparaison des biodistributions des complexes SiRNA/CAD2 +/- 

CAD2-RAFT-(cRGD)4 in vivo. .................................................................................................... 75’ 

Figure 52 : Représentation schématique des nanoparticules d’oxyde de Gadolinium. ............... 78 

Tableau VI : Résumé des différentes nanoparticules d’oxyde de Gadolinium synthétisées. ..... 80’ 

Figure 53 : Evaluation du potentiel zêta des nanoparticules d’oxyde de Gadolinium en 

fonction du pH et de leur fonctionnalisation de surface. .............................................................. 80’ 

Figure 54 : Influence de la fonctionnalisation de surface des nanoparticules d’oxyde de 

Gadolinium sur leur interaction avec les cellules HEK293(β3). .................................................. 81’ 

Figure 55 : Biodistribution des NpGd-PEG250-COOH 10X 144h après injection IV. .............. 82’ 

Figure 56 : Etude du comportement des NpGd-PEG250-COOH-cRGD et -cRAD de 15 nm 

in vitro et in vivo. .......................................................................................................................... 84’ 

Figure 57 : Etude du comportement des NpGd-PEG1500-NH2 et -cRGD de 15 nm in vitro et 

in vivo. .......................................................................................................................................... 84’ 

Figure 58 : Etude du comportement des NpGd-PEG250-COOH-cRGD et -cRAD de 5 nm 

in vitro et in vivo. .......................................................................................................................... 85’ 

Tableau VII : Résumé des résultats de ciblage obtenus in vitro et in vivo en présence de 

nanoparticules PEGylées fonctionnalisées ou non par du –cRGD. ............................................. 86 

Figure 59 : Représentation schématique des nanoparticules d’or. .............................................. 87 

Figure 60 : Biodistribution des nanoparticules d’or in vivo. ....................................................... 88’ 

Figure 61 : Représentation schématique des nanocapsules lipidiques (LNC). ........................... 90 

Tableau VIII : Composition et méthode d’obtention des LNE et des LNC. .............................. 90’ 

Tableau IX : Récapitulatif des différentes molécules utilisées pour modifier la surface des 

LNC et des LNE. .......................................................................................................................... 90’ 

Figure 62 : Représentation schématique des nanoémulsions lipidiques (LNE). ......................... 91 



  Index des illustrations 

XVIII 

 

Figure 63 : Influence de la taille des LNE et des LNC sur leur internalisation cellulaire 

in vitro. ......................................................................................................................................... 91’ 

Figure 64 : Influence de la taille des LNE et des LNC sur l’activation du complément............. 91’ 

Figure 65 : Influence de la taille des LNC-solutol sur la biodistribution in vivo. ....................... 92’ 

Figure 66 : Influence de la taille des LNE-PEG1800 sur la biodistribution in vivo. ................... 93’ 

Figure 67 : Influence de la fonctionnalisation de surface des LNE et des LNC sur leur 

internalisation cellulaire in vitro. ................................................................................................. 94’  

Figure 68 : Influence de la fonctionnalisation de surface des LNE et des LNC sur l’activation 

du complément. ............................................................................................................................ 94’ 

Figure 69 : Influence de la fonctionnalisation de surface des LNC de 50 nm sur la 

biodistribution in vivo. .................................................................................................................. 95’ 

Figure 70 : Influence de la fonctionnalisation de surface des LNE de 50 nm sur la 

biodistribution in vivo. .................................................................................................................. 95’ 

Figure 71 : Influence de l’ajout de lipodextran ou de lipochitosan en surface des LNE 50 nm 

sur leur comportement in vitro. .................................................................................................... 96’ 

Figure 72 : Influence de l’ajout de lipodextran ou de lipochitosan en surface des LNE 50 nm 

sur la biodistribution in vivo. ........................................................................................................ 96’ 

Figure 73 : Expérience de compétition de la fixation des LNP-cRGD sur les cellules 

HEK293(β3). ................................................................................................................................ 98’ 

Figure 74 : Interaction des LNP (-OH, -cRGD et -cRAD) avec les cellules HEK293(β1) in 

vitro. ............................................................................................................................................. 99’ 

Figure 75 : Interaction des LNC-RAFT-(cRGD)4 et des LNC-RAFT-(cRAD)4 in vitro et 

biodistribution in vivo. ................................................................................................................ 100’ 

Figure 77 : Biodistribution in vivo des LNC ADN, LNC-DSPE-mPEG2000 ADN et des 

LNC-F108 ADN après administration intra-veineuse................................................................ 102’ 

Figure 78 : Activité  anti-tumorale des LNC-paclitaxel sur des tumeurs sous-cutanées induites 

par les cellules IGROV1. ........................................................................................................... 104’ 

 

Discussion 

 

Figure 79 : Représentation schématique des différentes conformations observées à la surface 

des nanoparticules ...................................................................................................................... 112 



  Index des illustrations 

XIX 

 

Tableau X : Récapitulatif du comportement in vitro et in vivo des LNC et des LNE en 

fonction des variations de la taille des nanoparticules ............................................................... 114 

Tableau XI : Récapitulatif du comportement in vitro et in vivo des LNC et des LNE en 

fonction des variations de la taille des PEG en surface des nanoparticules ............................... 116 

 

Matériel et Méthodes 

 

Tableau XII  : Références et dilutions des anticorps utilisés en western blot. .......................... 128’ 



 

 

 

 

ABREVIATIONS 



  Abréviations 

XX 

 

ABREVIATIONS 

AA Acides Aminés 
ADN Acide DésoxyriboNucléique 
AFSSAPS Agence Française de Sécurité Sanitaire et des Produits de Santé 
Arg Arginine 
ARN Acide RiboNucléique 
AS-ODN Anti-Sens oligonucléotide 
ATP Adénosine TriPhosphate 
APTES AminoPropylTriEthoxySilane 
a.u. arbitrar unit 
BGTC Bis-Guanidium-Tren-Cholesterol 
BH3 Bcl-2 Homology domain 3 
CCD Charge-Coupled Device 
CLIO CrossLinked Iron Oxide 
COP Capillary Osmotic Pressure 
CPP Cell Penetrating Peptide 
CT Computed Tomography 
Cy5 Cyanine 5 
Cy5.5 Cyanine 5.5 
DC-Chol [N-(N0,N0dimethylaminoethane)-carbamoyl]cholesterol 
DiD 1,1'-dioctadecyl-3,3,3',3'-tetramethylindodicarbocyanine perchlorate 
DMRIE N-(2hydroxyethyl)-N,N-dimethyl-2,3-bis(tetradecyloxy-1-propananium 

bromide) 
DOGS DiOctadecylamidoGlycylSpermine 
DOTAP 1,2-DiOleoyl-3-TrimethylAmmonium-Propane 
DOTIM 1-[2-(oleoyloxy)ethyl]-2oleyl-3-(2-hydroxyethyl)imidazolinium chloride 
DOTMA N[1-(2,3-DiOleyloxy) propyl]-N,N,N-TrimethylAmmonium chloride 
DOPE 1,2-DiOleyl-snglycero-3-PhosphoEthanolamine 
DSPE-PEG 1,2-distearoylglycero-3-phosphatidylethanolamine-N-polyethylene glycol 
DTDTPA DiamideéthaneThiolDiéthylèneTriaminePentAcétate 
EGFR Epidermal Growth Factor Receptor 
EPR Enhanced Permeabililty and Retention 
FDA Food and Drug Administration 
FDG Fluoro-Desoxy-Glucose 
FDOT Fluorescence-enhanced Diffuse Optical Tomography 
FGF Fibroblast Growth Factor 
FLARE Fluorescence-Assisted Resection and Exploration 
FMT Fluorescence Molecular Tomography 
FRI Fluorescence Reflectance Imaging 
GFP Green Fluorescent Protein 
GIST Gastro-Intestinal Stromal Tumor 
hCT human Calcitonine 
HER-2 Human Epidermal Receptor-2 
HSV Herpes Simplex Virus 
ICP Inductively Coupled Plasma 
IF Interferin® 
Ig Immunoglobuline 
IR Infra-Rouge ou Infra-Red 
IRM Imagerie par Résonance Magnétique 



  Abréviations 

XXI 

 

IV Intra-Veineuse 
kD kilo Dalton 
LED Light-Emitting Diode 
LNC Lipid NanoCapsule 
LNE Lipid NanoEmulsion 
LNP Lipid NanoParticle 
MFI Mean Fluorescence Intensity 
miRNA Micro RNA 
MMP Matrix MetalloProteinase 
MPS Mononuclear Phagocyte System 
NIR Near Infra-Red 
NLS Nuclear Localization Sequence 
ORL Oto-Rhino-Laryngologie 
PAMAM PolyAmidoAmine 
PBS Phosphate Buffered Saline 
PDGF Platelet-Derived Growth Factor 
PEG Poly Ethylène Glycol 
PEI PolyEthylène Imine 
PET Positron Emission Tomography (=TEP) 
PGA Poly Glycolic Acid 
PLA Poly Lactic Acid 
PLGA Poly Lactic-co-Glycolic Acid 
PLL Poly(L-Lysine) 
PMMA PolyMethyl MethAcrylate 
PNA Peptide Nucleic Acid 
POE Poly-Oxy-Ethylene 
RAD arginine-alanine-acide aspartique 
RAFT Regioselectively Addressable Functionalized Template 
RES Reticulo-Endothelial System 
RGD arginine-glycine-acide aspartique 
RLU Relative Light Unit 
shRNA short haipin RNA 
siRNA small interfering RNA 
SLN Solid Lipid Nanoparticles 
SPECT Single Photon Emission Tomography (=TEMP) 
SPIO SuperParamagnetic Iron Oxide 
TEP Tomographie par Emission de Positron (= PET) 
TEMP Tomographie d’Emission MonoPhotonique (=SPECT) 
TEOS TétraEthOxySilane 
TIMP Tissue Inhibitor of MetalloProteinase 
TKI Tyrosine Kinase Inhibitor 
TNF-α Tumor Necrosis Factor α 
UV Ultra Violet 
USPIO Ultra-small SuperParamagnetic Iron Oxide 
VEGF Vascular Endothelial Growth Factor 
VIH Virus de l’Immunodéficience Humaine 
Gp41 Glycoprotéine 41 
SV40 Simian Virus 40 
SVF Sérum de Veau Fœtal 
VP-22 Virus Protein-22 



 

 

 

 

INTRODUCTION 



  Introduction 

1 

 

Au cours de ces dernières années, les progrès répétés, notamment en matière d’imagerie et de 

protocoles thérapeutiques, ont permis d’améliorer le traitement de nombreuses maladies. 

Cependant, ces progrès n’ont eu qu’un impact limité dans la lutte contre le cancer, incitant au 

développement de nouvelles stratégies. Parmi les stratégies proposées, la délivrance 

spécifique des agents d’intérêt (molécules de chimiothérapie ou biomolécules tels que des 

peptides, des oligonucléotides anti-sens, des siRNA, …) au niveau des cellules tumorales 

constitue un défi majeur pour la prévention, le diagnostic et la thérapie des cancers. 

En effet, les principes actifs anti-tumoraux présentent généralement des caractéristiques 

physico-chimiques peu favorables au passage des diverses barrières biologiques qui séparent 

le site d’administration du médicament de son site d’action. De plus, un des obstacles majeurs 

à l’utilisation des biomolécules est la faible efficacité avec laquelle elles passent les barrières 

physiologiques. Ces limitations concernant l’adressage et la délivrance ont conduit au 

développement de vecteurs efficaces et non toxiques capables de délivrer de manière 

spécifique des molécules actives au niveau de leur site d’action. 

 

Mon travail de thèse avait pour objectif d’évaluer, in vitro et in vivo, différents systèmes 

permettant la vectorisation ciblée de principes actifs et de biomolécules. 

 

Dans la première partie de ce manuscrit, la revue bibliographique présente tout d’abord la 

physiopathologie tumorale, du processus de cancérisation aux paramètres influençant 

l’efficacité des traitements. Le second et le troisième chapitres sont consacrés à la prise en 

charge des cancers, au ciblage tumoral et à l’apport des nanoparticules dans le développement 

d’alternatives diagnostiques et thérapeutiques. Enfin, le dernier chapitre présente l’intérêt de 

l’imagerie optique de fluorescence in vivo pour le développement de telles approches. 

Les résultats obtenus sont présentés et discutés dans la seconde partie de la thèse. 

 

Les travaux menés au laboratoire ont montré que le vecteur RAFT-(cRGD)4 présentait une 

capacité de ciblage des cellules tumorales et endothéliales exprimant l’intégrine αvβ3, à la fois 

in vitro et in vivo, permettant d’imager des tumeurs positives pour cette intégrine à l’aide de 

l’imagerie optique de fluorescence in vivo. 

La première partie de mon travail a été consacrée à la vectorisation ciblée de biomolécules, 

dans les lignées cellulaires exprimant l’intégrine αvβ3. Dans un premier temps, nous avons 

vectorisé des molécules uniques (peptide pro-apoptotique ou siRNA) à l’aide du vecteur 



  Introduction 

2 

 

RAFT-(cRGD)4. Afin d’améliorer l’efficacité thérapeutique, nous avons ensuite testé des 

systèmes de vectorisation multivalents, en vectorisant des siRNA à l’aide de CPPs (Cell 

Penetrating Peptides). Ces systèmes, de type particulaire, n’ayant pas de spécificité pour les 

cellules tumorales, nous avons tenté de les rendre ciblant par ajout de RAFT-(cRGD)4 à leur 

surface. 

 

La seconde partie de mon travail a porté sur l’évaluation de nouvelles nanostructures 

multifonctionnelles de différentes natures (nanoparticules d’oxyde de Gadolinium, 

nanoparticules d’or, nanoémulsions et nanocapsules lipidiques), alliant le ciblage de tumeurs, 

leur diagnostic ainsi que leur traitement. Nous avons d’abord étudié des paramètres 

influençant la biodistribution de ces systèmes par imagerie optique de fluorescence in vivo. Le 

but étant d’obtenir une biodistribution optimale, c’est-à-dire d’avoir une nanoparticule qui 

circule assez longtemps pour atteindre son site d’action, sans accumulation dans les organes 

vitaux et permettant une libération des principes actifs au niveau tumoral. Nous avons ensuite 

tenté d’améliorer le ciblage tumoral en greffant du cRGD ou du RAFT-(cRGD)4 à leur 

surface. Dans un dernier temps, nous avons testé deux applications thérapeutiques : la 

vectorisation d’une molécule conventionnelle de chimiothérapie, le paclitaxel, et la 

vectorisation d’ADN plasmique par des nanocapsules lipidiques. 
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Chapitre I : Physiopathologie du processus tumoral 

Le cancer est une maladie caractérisée par une prolifération anormale de cellules d’un tissu ou 

d’un organe, par leur pouvoir envahissant local et leur capacité à métastaser à distance du 

foyer primitif. Dans la majorité des cas, la tumeur est constituée d’un tissu « malade » et d’un 

tissu de soutien « influencé » qui en font une structure complexe. A côté des cellules 

tumorales organisées en structure plus ou moins caractéristiques, se trouve un tissu de 

soutien : le stroma tumoral (Delpech et coll., 1991). Il est constitué de fibroblastes, de 

vaisseaux sanguins et lymphatiques, d’un infiltrat de cellules immunitaires (macrophages, 

mastocytes et lymphocytes), inclus dans une matrice extra-cellulaire (Li et coll., 2006). Ainsi, 

comme la plupart des tissus normaux, le tissu tumoral est composé de trois compartiments 

(vasculaire, interstitiel et cellulaire) qui interagissent entre eux et influencent la distribution 

des molécules thérapeutiques. 

 

1. Le processus de cancérisation 

 

Le cancer correspond à la multiplication anarchique de certaines cellules de l’organisme, qui 

échappent aux mécanismes normaux de la différenciation et de la régulation de leur 

prolifération. En outre, ces cellules peuvent acquérir des propriétés d’invasion et de migration 

leur permettant d’envahir le tissu normal avoisinant en le détruisant, puis de migrer à distance 

pour former des métastases. 

 

La carcinogenèse, transformation d’une cellule normale en cellule tumorale, est un processus 

séquentiel qui fait intervenir l’accumulation progressive d’altérations génétiques, après 

exposition à un (des) carcinogène(s) d’origine chimique, physique ou virale, conduisant à 

l’activation de certains oncogènes et/ou à l’inactivation de gènes suppresseurs de tumeurs 

(étapes d’initiation et de promotion du cancer). Parallèlement à ces modifications génétiques, 

les cellules tumorales induisent des changements profonds dans le tissu normal voisin (étape 

de progression). Ce tissu ainsi altéré, également appelé stroma tumoral, offre un 

environnement favorable permettant la croissance de la tumeur, l’invasion locale et la 

progression métastatique. 

 



Figure 1. Structure des vaisseaux sanguins.
Selon le calibre des vaisseaux, la composition de la paroi vasculaire est hétérogène. Les gros vaisseaux
présentent plusieurs couches de cellulaires et extracellulaires, alors que les capillaires sont recouverts
par quelques péricytes. Ainsi les capillaires représentent le site principal des échanges en nutriments
entre le sang et les tissus. Les veines possèdent des valves pour empêcherle reflux du sang, alors que
les artères ont une paroi vasculaire fortement élastique pour résister aux fortes pressions artérielles en
aval du cœur.
D’après Cleaver et Melton, 2003 et Jain, 2003.
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La formation de nouveaux vaisseaux sanguins dans le stroma tumoral est un évènement 

décisif qui favorise la progression tumorale (par approvisionnement de la tumeur en 

nutriments et en oxygène, et élimination de ses déchets) et la dissémination des métastases, en 

augmentant la probabilité que les cellules cancéreuses puissent atteindre la circulation 

sanguine et se disséminer dans l’ensemble de l’organisme. La vascularisation permet 

également aux molécules thérapeutiques d’accéder à la tumeur.  

Dans la suite de ce chapitre, je vais donc détailler le processus de vascularisation des tumeurs 

(structure des vaisseaux et processus impliqués dans la vascularisation), puis l’influence des 

modifications tumorales sur la distribution des molécules thérapeutiques. 

 

2. Vascularisation des tumeurs 

2.1. Structure des vaisseaux sanguins 

 

Le sang exerce différentes fonctions, parmi lesquelles l’approvisionnement des organes en 

oxygène et en nutriments, l’élimination des déchets, l’homéostasie et la défense de 

l’organisme. Il est constitué d’une phase liquide, le plasma et d’éléments figurés 

(érythrocytes, leucocytes et thrombocytes). 

Les vaisseaux sanguins permettent le transport de ces différents éléments au sein de 

l’organisme. Le système vasculaire est constitué du réseau artériel qui part du cœur vers les 

organes, et du réseau veineux qui ramène le sang au cœur. Il est composé de trois types de 

vaisseaux sanguins : les artères, les veines et les capillaires (Claever and Melton, 2003 ; Jain, 

2003). Les artères et les veines sont composées de trois tuniques, de la lumière vers la 

périphérie : (Figure 1). 

- L’intima est constituée d’une couche de cellules endothéliales reposant sur une lame basale 

et d’une couche interne élastique. Elle est en contact direct avec la circulation sanguine. 

- La média, qui entoure l’intima, est un revêtement concentrique de cellules musculaires qui 

participe au contrôle du diamètre des vaisseaux et contribue à la régulation du tonus 

vasculaire.  

- L’adventice est constituée d’une couche de tissu conjonctif contenant des fibres de collagène 

et des fibroblastes permettant l’ancrage du vaisseau dans le tissu. 

 

La vascularisation de l’organisme est assurée par un réseau complexe d’artérioles et de 

veinules, constituées d’une monocouche de cellules endothéliales et de cellules musculaires 



Figure 2. Différenciation de l’endothélium.
Les capillaires présentent des morphologies cellulaires variables selon les tissus.
Les capillaires continus ne présentent pas d’ouvertures. Les capillaires fenêtrés
présentent de petites ouvertures, appelées fenestrae, de 80 à 100 nm dediamètre.
Ils sont entourés par un diaphragme perméable non membraneux, permettant le
passage rapide des macromolécules. La membrane basale est continue.Les
capillairesdiscontinus,aussiappeléssinusoïdes,possèdentunelumièrelarge,de

Endothélium 

Continu

Endothélium 

Fenêtré

Endothélium 

Discontinu

capillairesdiscontinus,aussiappeléssinusoïdes,possèdentunelumièrelarge,de
nombreuses fenestrations, pas de diaphragme et une membrane basale absenteou
discontinue.
D’après Cleaver et Melton, 2003.
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lisses plus ou moins éparses, implantées dans la lame basale des cellules endothéliales 

(Figure 1). Les capillaires, qui relient les artérioles et les veinules, forment un réseau 

complexe permettant les échanges avec le tissu environnant. Ils sont constitués d’une 

monocouche de cellules endothéliales (figure1). Lors de leur ramification en capillaires, les 

cellules de muscle lisse des artérioles et des veinules sont remplacées par des péricytes, qui 

ont la même origine ontogénique. Elles présentent des caractéristiques phénotypiques 

communes avec les cellules du muscle lisse, mais diffèrent essentiellement par leur forme 

étoilée. 

Les capillaires eux-mêmes présentent des différences morphologiques importantes. Les 

besoins particuliers des différents tissus de l’organisme, en terme de qualité et de quantité 

d’échanges définissent un niveau particulier de différenciation en fonction des organes 

considérés : endothélium fenêtré dans les glandes endocrines du sein ou le rein, endothélium 

continu dans le cerveau (Figure 2). 

 

La formation des vaisseaux sanguins se fait principalement selon deux mécanismes : la 

vasculogenèse et l’angiogenèse. 

 

2.2. La vasculogenèse 

 

La vasculogenèse correspond au processus par lequel des vaisseaux sanguins, constitués 

essentiellement de cellules endothéliales, sont formés par différentiation de précurseurs 

mésenchymateux (Risau et Flamme, 1995). La génération de novo de vaisseaux sanguins à 

partir de précurseurs endothéliaux est un phénomène qui se produit essentiellement au cours 

de l’embryogenèse précoce. Il contribue pour une grande part à la mise en place de l’appareil 

cardio-vasculaire et à la formation des réseaux vasculaires propres à chaque organe. Toutefois 

chez l’adulte, des progéniteurs endothéliaux provenant de la moelle osseuse ont pu être isolés 

dans le sang périphérique. Il s’agit alors d’une vasculogenèse post-natale. Dans les néo-

vaisseaux, l’incorporation de précurseurs endothéliaux issus de la moelle osseuse, 

contribuerait à la croissance vasculaire en complément des cellules endothéliales résidentes 

lors du bourgeonnement (Ferrara, 2005). La vasculogenèse post-natale pourrait ainsi être 

impliquée dans la vascularisation de certaines tumeurs (Asahara et coll., 1999 ; Lyden et coll., 

2001). Cependant, les avis diffèrent sur la hauteur de la contribution de ce processus à la néo-

angiogenèse. 



Figure 3. Les mécanismes de l’angiogenèse.
Il existe deux mécanismes d’angiogenèse : le bourgeonnement et l’intussusception.
D’après Pettersson et coll., 2000.

Etape 1 :
Initiation

Etape 2 :
Dégradation de 

Sécrétion de facteurs pro-angiogéniques (VEGF, bFGF) par
les cellules tumorales et les macrophages , induite
notamment par l’hypoxie.

Péricyte Membrane basale

Figure 4. Les étapes de l’angiogenèse par bourgeonnement.
D’après http://edumed.unige.ch
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Etape 4 :
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cellules 
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Cellule endothéliale
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2.3. L’angiogenèse 

 

L’angiogenèse correspond à la formation de nouveaux vaisseaux à partir d’un réseau 

vasculaire préexistant. Il existe deux mécanismes d’angiogenèse : le bourgeonnement ou 

l’intussusception, c'est-à-dire par scission des vaisseaux existants (Figure 3). 

Au cours de l’angiogenèse par intussusception, les cellules endothéliales de la paroi du 

vaisseau s’invaginent et établissent une cloison divisant la lumière préexistante (Flamme et 

coll., 1997). 

L’angiogenèse par bourgeonnement suit différentes étapes (Figure 4) : déstabilisation du 

vaisseau préexistant, puis morphogenèse du néo-vaisseau et enfin stabilisation des structures 

vasculaires nouvellement formées.  

Au cours de la première étape, le vaisseau se dilate et devient perméable en réponse à un 

signal déclencheur tel que le VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor). L’inhibition des 

interactions inter-cellulaires, associée à la dégradation locale de la matrice extra-cellulaire et 

de la membrane basale, va ensuite permettre la déstabilisation du vaisseau. Dans un second 

temps, les cellules endothéliales migrent vers l’espace péri-vasculaire où elles prolifèrent et 

s’associent pour former un néo-vaisseau. Au cours de cette étape, les intégrines αvβ3 et αvβ5, 

récepteurs de la matrice cellulaire, participent à la diffusion et la migration des cellules. 

Ensuite intervient une étape de maturation des vaisseaux, assurée par le recrutement de 

cellules péri-vasculaires (péricytes ou cellules musculaires lisses) et la synthèse de protéines 

matricielles. Enfin, les néo-vaisseaux sont stabilisés et reviennent à un stade quiescent. 

(Carmeliet et Jain, 2000 ; Yancopoulos et coll., 2000, pour revues sur l’angiogenèse). 

 

Chez l’adulte, l’angiogenèse n’intervient que dans de rares situations physiologiques normales 

(cycle menstruel, développement embryonnaire, cicatrisation) (Carmeliet, 2003). Il s’agit d’un 

mécanisme indispensable et hautement régulé dans les conditions physiologiques (Risau, 

1997). Lorsqu’un dysfonctionnement des mécanismes de contrôle de l’angiogenèse survient, 

il peut être impliqué dans le développement et la progression de maladies variées comme les 

maladies inflammatoires ou les cancers (Folkman, 1995 ; Carmeliet, 2003). 

L’angiogenèse joue un rôle prépondérant dans la vascularisation des tumeurs, mais dans ce 

contexte pathologique, elle présente des particularités qui seront développées dans le 

paragraphe I.5. L’angiogenèse tumorale et structure des vaisseaux tumoraux. 

 



Figure 5. Structure des vaisseaux lymphatiques.
Les capillaires lymphatiques ne possèdent pas de péricytes, alors que les vaisseaux
collecteurs sont recouverts d’une couche de cellules endothéliales lymphatiques et possèdent
des valves, permettant la circulation de la lymphe dans une seule direction. Les capillaires
lymphatiques possèdent des micro-valves. Les cellules endothéliales lymphatiques sont
connectées au tissu environnant par des filaments d’ancrage très minces(4-10 nm). Ces
filaments évitent l’effondrement des vaisseaux lymphatiques dans des conditions de forte
pression interstitielle.
D’après Jain, 2003.

Figure 6. Echanges entre les réseaux sanguin et lymphatique.
Les macromolécules du plasma et les cellules immunitaires
extravasées sont drainées par les vaisseaux lymphatiques.
D’après Alitalo et coll., 2005.
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2.4. La lymphangiogenèse 

 

Le réseau vasculaire lymphatique est constitué des vaisseaux parallèles au réseau sanguin. Les 

capillaires lymphatiques, composés d’une monocouche de cellules endothéliales, sont des 

vaisseaux à paroi fine. Ils ne présentent ni péricytes ni cellules musculaires lisses, et n’ont pas 

ou peu de membrane basale. A l’inverse, les vaisseaux lymphatiques collecteurs comportent 

une couche de cellules musculaires, une membrane basale et des valves (Figure 5). 

La pression sanguine induit une diffusion de plasma continue dans l’espace interstitiel à partir 

des capillaires (Figure 6). La fonction principale du réseau lymphatique est de drainer ces 

fluides, très riches en macromolécules et en cellules extravasées, telles des leucocytes ou des 

cellules présentatrices d’antigènes, et de les réintégrer dans la circulation sanguine, permettant 

ainsi le maintien de l’homéostasie plasmatique et la régulation de la pression tissulaire. Au 

cours de ce trajet, les fluides sont filtrés au niveau des ganglions lymphatiques, les cellules 

présentatrices d’antigènes peuvent alors activer une réponse immunitaire spécifique. Ce 

système joue donc un rôle essentiel dans la défense immunitaire de l’organisme. Il est 

également impliqué dans la pathogenèse de nombreuses maladies et notamment du cancer. De 

plus, les cellules tumorales qui se détachent de la tumeur et constituent des métastases 

potentielles, transitent également par ce réseau. De manière intéressante, il a été établi que la 

présence de métastases dans le ganglion sentinelle d’une tumeur est un facteur de mauvais 

pronostic des carcinomes chez l’homme (Pepper et coll., 2001). De plus, des travaux semblent 

indiquer que l’évaluation du nombre et peut être de la taille des vaisseaux lymphatiques dans 

la tumeur et autour d’elle, est importante pour déterminer sa capacité à métastaser (Pepper et 

coll., 2001). Enfin, lorsqu’ils ne sont pas fonctionnels au sein des tumeurs, ils pourraient 

contribuer à une hypertension interstitielle et interférer avec la diffusion des agents 

thérapeutiques (Carmeliet et Jain, 2000). 

(Alitalo et coll., 2005 ; Tammela et Alitalo, 2010, pour revues sur la lymphangiogenèse) 

 

2.5. L’angiogenèse tumorale et structure des vaisseaux tumoraux 

 

Lorsque sa taille est inférieure à 1-2 mm3 (105 à 106 cellules), la tumeur est indépendante de 

l’angiogenèse, et l’apport des cellules tumorales en oxygène et en nutriments est assuré par 

diffusion simple (Folkman, 1990). C’est la phase dormante ou avasculaire. La limite de 



Facteurs pro-angiogéniques Facteurs anti-angiogéniques

VEGF Thrombospondines 1 et 2

FGF (Fibroblast Growth Factor) Interférons, notamment l’IFNα

PDGF (Platelet-Derived Growth Factor) Angiostatine

TNF-α (Tumor Necrosis Factor α) Endostatine

Facteur plaquettaire-4

Inhibiteurs tissulaires des métalloprotéases

de la matrice extra-cellulaire (TIMPs)

Tableau I. Exemples de facteurs pro- et anti-angiogéniques.
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diffusion simple de l’oxygène au sein d’un tissu est estimée à 100-150 µm entre le capillaire 

et les cellules, ce qui correspond à environ 3 à 5 couches de cellules autour du vaisseau.  

L’initiation de l’angiogenèse tumorale est sous le contrôle de la balance entre les facteurs 

inducteurs et inhibiteurs de l’angiogenèse (Tableau I) (Bergers et Benjamin, 2003). Dans les 

conditions physiologiques ainsi que dans les tumeurs dormantes, les facteurs inhibiteurs 

dominent les activateurs. En réponse aux stimuli angiogéniques, la dérégulation de cette 

balance, appelée « switch angiogénique », conduit à la situation inverse dans laquelle les 

facteurs activateurs prédominent et les inhibiteurs sont réprimés. Les principaux facteurs à 

l’origine de ce processus sont : 

- Les stress métaboliques : hypoxie, hypoglycémie, diminution du pH, 

- Le stress mécanique : pression exercée par la prolifération des cellules tumorales, 

- La réponse inflammatoire 

- Et la dérégulation des gènes contrôlant les facteurs régulateurs de l’angiogenèse 

(Carmeliet et Jain, 2000). 

Les facteurs pro-angiogéniques sont secrétés par les cellules tumorales, mais ils proviennent 

également des différents composants du stroma tumoral (fibroblastes, cellules musculaires 

lisses), des cellules inflammatoires ou de la matrice extra-cellulaire (Carmeliet et Jain, 2000).  

 

L’hypoxie intra-tumorale induite par la forte prolifération des cellules tumorales semble être 

le principal initiateur de l’angiogenèse, en induisant une surexpression de gènes 

angiogéniques (Kerbel et Folkman, 2002 ; Pugh et Ratcliffe, 2003). Elle constitue également 

un stimulus attracteur pour les macrophages, qui vont alors produire des protéases facilitant la 

migration des cellules endothéliales.  

En secrétant des facteurs pro-angiogéniques, la tumeur peut induire sa propre vascularisation, 

permettant son développement et sa dissémination (Folkman, 1971 ; Folkman et Hanahan, 

1991 ; Holash et coll., 1999). En effet, une corrélation entre la densité des micro-vaisseaux 

tumoraux, les métastases ganglionnaires et la survie des patients a été établie pour différents 

types tumoraux, telles que les tumeurs du sein (Weidner et coll., 1991 ; Horak et coll., 1992), 

du poumon (Macchiarini et coll., 1992), de la prostate (Wakui et coll., 1992) et du colon 

(Bigler et coll., 1993). Le nombre de vaisseaux sur une coupe tumorale a ainsi été proposé 

comme pouvant être un facteur pronostique pour les patients atteints d’un cancer. 

 



E FD

B CA

Cellule endothéliale

Cellule endothéliale apoptotique

Progéniteur endothélial circulant

Péricyte, cellule musculaire lisse

Fibroblaste

Cellule tumorale

Laminine

Zone nécrotique

Figure 7. Les différents mécanismes de vascularisation tumorale.
[A] Angiogenèse par bourgeonnement. [B] Angiogenèse.par intussusception. [C] Recrutement de
progéniteurs endothéliaux circulants. [D] Cooption. [E] Vaisseaux mosaïques. [F] Mimétisme
vasculaire.
D’après Auguste et coll., 2005.

Péricyte, cellule musculaire lisse Zone nécrotique
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Néanmoins, l’angiogenèse tumorale est moins finement contrôlée que le processus 

physiologique, aboutissant à un réseau disproportionné, mimétique et peu fonctionnel 

(Carmeliet et Jain, 2000 ; Auguste et coll., 2005 ; Jain, 2005). 

Dans la majorité des cas, les vaisseaux tumoraux proviennent du réseau vasculaire préexistant 

et sont induits par bourgeonnement ou intussusception (Carmeliet et Jain, 2000). 

L’incorporation de précurseurs endothéliaux dérivés de la moelle osseuse (mécanisme de 

vasculogenèse post-natale) a également été décrite (Asahara et coll., 1999). D’autre part, un 

processus de mimétisme vasculaire est évoqué : les cellules tumorales peuvent acquérir la 

capacité à exprimer un phénotype de cellules endothéliales et à former un réseau de pseudo-

vaisseaux dépourvus de cellules endothéliales où les cellules tumorales sont directement en 

contact avec le sang (Maniotis et coll., 1999). Ce mécanisme de mimétisme vasculaire a été 

mis en évidence dans divers carcinomes comme ceux du sein, de la prostate, des ovaires, du 

chorion ou des poumons, dans les mélanomes agressifs, ainsi que dans les 

phéochromocytomes et plusieurs sarcomes (Hendrix et coll., 2003) (Figure 7). 

 

Contrairement aux vaisseaux normaux, les réseaux vasculaires associés aux tumeurs sont 

structurellement et fonctionnellement anormaux (Carmeliet et Jain, 2000). Ils présentent des 

différences : 

• Architecturales : les vaisseaux sont fragilisés, tortueux, dilatés, chaotiques et souvent 

hémorragiques. Ils présentent un diamètre irrégulier, dû à la compression de la paroi 

vasculaire par les cellules tumorales en prolifération. Le réseau vasculaire a une 

structure généralement anarchique avec des branchements et des dérivations excessifs. 

Ce phénomène ne se limite pas aux tumeurs solides. En effet, les micro-vaisseaux 

d’une moelle osseuse leucémique présentent un réseau complexe de branchements, 

alors qu’ils sont simples et droits dans une moelle osseuse normale (Perez-Atayde et 

coll., 1997). 

• Histologiques : la paroi des vaisseaux est anormale, comportant un grand nombre 

d’ouvertures et de fenestrations, et des jonctions inter-endothéliales élargies. La 

membrane basale est souvent incomplète voire absente. Les vaisseaux tumoraux 

possèdent peu ou pas de mécanismes protecteurs. En effet, les péricytes ne forment 

pas un manchon complet autour des cellules endothéliales, ce qui fragilise les 

vaisseaux et ne les protège pas contre les variations de l’équilibre en oxygène ou en 

hormones, équilibre qui leur permettrait un contrôle vaso-actif des besoins 



Vaisseaux 

normaux

Vaisseaux 

tumoraux

A B

Figure 8. Les vaisseaux tumoraux sont anormaux.
[A] Capillaires normaux de souris. [B] Capillaires
tumoraux au sein d’une xénogreffe de cellules humaines.
Images obtenues par microscopie bi-photonique.
D’après Jain et Booth, 2003.

Figure 9. Illustration des deux modes de transport transvasculaire
de molécules.
La diffusion est proportionnelle au gradient de concentration et la
convection est proportionnelle aux gradients de pression.
D’après Jain, 1991.
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métaboliques ou induirait une quiescence du vaisseau (Benjamin et coll., 1999). Enfin, 

la paroi vasculaire n’est pas toujours constituée d’une monocouche de cellules 

endothéliales. Les vaisseaux peuvent être bordés d’une couche homogène de cellules 

tumorales ou d’une mosaïque de cellules endothéliales et de cellules tumorales. Ainsi 

15 % des vaisseaux d’une xénogreffe de carcinome colique ou d’un carcinome 

spontané chez l’homme sont composés d’une mosaïque de cellules tumorales et 

endothéliales (Chang et coll., 2000) (Figure 8). 

• et Hémodynamiques : le flux sanguin est discontinu : il peut s’arrêter voire s’inverser. 

Les réseaux capillaires associés aux tumeurs sont dépourvus de sphincters pré-

capillaires (Jain et Booth, 2003). Malgré la formation de néo-vaisseaux, une hypoxie, 

une acidification et une nécrose intra-tumorale peuvent être observées. 

 

3. Une pression interstitielle tumorale élevée : un obstacle pour la 

thérapie des tumeurs 

La structure anormale des vaisseaux tumoraux associée à l’organisation complexe de la 

tumeur peut affecter les paramètres physiologiques qui régissent la distribution des molécules 

thérapeutiques au sein des tissus. En effet, lorsqu’une molécule est injectée par voie intra-

veineuse, elle doit franchir différentes barrières avant d’atteindre l’espace intra-cellulaire des 

cellules cibles : 

- distribution dans l’espace vasculaire, 

- franchissement de la paroi vasculaire, 

- transport au sein de l’interstitium, 

- transport à travers la membrane cellulaire. 

Chaque transport est influencé par les phénomènes de diffusion et de convection. La diffusion 

correspond à un transfert passif de solutés et de molécules de faible poids moléculaire selon 

un gradient de concentration du milieu le plus concentré vers le moins concentré. La 

convection est, quant à elle, un transfert actif de soluté et de solvant (eau) selon un gradient de 

pression hydrostatique (Figure 9). 

Le transport de solutés et de molécules dans l’interstitium est ainsi gouverné par des 

paramètres physiologiques du tissu (pression, flux sanguin) et des paramètres physico-

chimiques des éléments à transporter (taille, charge, structure, composition). 



Tissu normal Tissu tumoralVaisseau sanguin

Pression  de filtration 
nette  sortante 
1-3 mm Hg

Pression  nette  entrante 
ou sortante 
-18-2 mm Hg

Figure 10. Schéma des forces régulant le transport transcapillaire dans les tissus.
Ce schéma montre les pressions hydrostatique et osmotique des capillaires(respectivement PCAP et COPCAP)
et de l’interstitium environnant (PIF et COPIF) dans les tissus normaux et tumoraux. Les valeurs données sont
des approximations. Dans les capillaires humains normaux, la COPCAP est d’environ 28 mm Hg, ce qui
permet de maintenir les fluides dans les capillaires. Les forcesqui tendent à faire sortir les fluides des
capillaires sont la PCAP (~ 20 mm Hg), la COPIF (~ 8 mm Hg) et la PIF qui est normalement négative (-1 à
-3 mm Hg). Ainsi, il en résulte une pression de filtration nette sortante, des capillaires vers l’interstitium, de 1
à 3 mm Hg. Cette pression contribue au transport des molécules des vaisseaux vers les cellules. Dans les
tissus tumoraux, la COPIF est augmentée (20 mm Hg) ainsi que la PIF (10-30 mm Hg). Il en résulte une
pression nette sortante de 2 mm Hg pour certaines tumeurs (pression similaire à celle du tissu normal), ou une
pression nette entrante de 18 mm Hg pour les autres tumeurs.
D’après Heldin et coll., 2004.

Tissu normal Tissu tumoral

Figure 11. Différences structurales entre les tissus normaux ettumoraux affectant la pression
interstitielle des fluides .
Le tissu normal contient des vaisseaux sanguins linéaires constitués d’une couche de cellules endothéliales et
de péricytes maintenant leur intégrité. La matrice extracellulaire est composée d’un réseau lâche de collagène
et de fibres, et contient quelques fibroblastes et quelques macrophages. Des vaisseaux lymphatiques sont
également présents dans le tissu normal. Dans le tissu tumoral, les vaisseaux sanguins sont anormaux
(perméables, irréguliers, recouverts par peu de péricytes, …). Le fluxsanguin est inefficient. La majorité des
tumeurs ne présentent pas de vaisseaux lymphatiques. La matrice extracellulaire est constituée d’un réseau
dense et épais de fibres de collagène. Ainsi, le tissu tumoral est plus rigide que le tissu conjonctif lâche
normal. De plus, les tumeurs contiennent plus de fibroblastes, qui lient les fibres de collagène de manière
intégrine-dépendante et exercent ainsi une augmentation des tensionsentre les fibres. Le nombre de
macrophages et de cellules inflammatoires est également augmenté ; ces cellules produisent des cytokines et
des facteurs de croissance qui agissent sur les cellules endothéliales et les fibroblastes et augmentent alors la
pression interstitielle des fluides.
D’aprèsHeldinetcoll., 2004.
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L’espace interstitiel correspond à environ 60 % du volume du corps. Il permet les échanges en 

oxygène, en nutriments et l’élimination des déchets entre le système vasculaire et les cellules, 

par mise en jeu du flux transcapillaire. Ce flux, qui joue un rôle crucial pour l’homéostasie 

des tissus, est déterminé par la pression hydrostatique et la pression osmotique des capillaires 

et de l’interstitium, ainsi que par la conductivité hydraulique et le coefficient de réflexion des 

protéines dans le plasma. Les pressions transcapillaires résultantes sont légèrement négatives 

dans les tissus sains, conduisant à un flux transcapillaire sortant (Figure 10). A l’inverse dans 

les tumeurs, les pressions interstitielles osmotique et hydrostatique sont souvent augmentées, 

comme cela a été montré dans les carcinomes mammaires (Less et coll., 1992), les mélanomes 

métastatiques (Curti et coll., 1993 ; Boucher et coll., 1991), les carcinomes de la tête et du cou 

(Gutmann et coll., 1992) et les carcinomes colo-rectaux (Less et coll., 1992). Ainsi, la 

majorité des tumeurs présentent une augmentation de la pression interstitielle (ou IFP pour 

Interstitial Fluid Pressure), qui constitue une barrière au transport transcapillaire, donc un 

obstacle pour le traitement des tumeurs dû à une absorption inefficace des molécules 

thérapeutiques. L’IFP varie au sein de la tumeur : il est uniforme et élevé au centre de la 

tumeur et diminue très rapidement en périphérie. 

Les mécanismes qui favorisent l’augmentation de l’IFP dans les tumeurs ne sont pas 

totalement compris, ils font intervenir la perméabilité accrue des vaisseaux tumoraux, 

l’anormalité des vaisseaux lymphatiques, la fibrose interstitielle et la contraction de l’espace 

interstitiel médiée par les fibroblastes du stroma (Figure 11). L’hypoxie ne semble pas 

contribuer à une augmentation de l’IFP dans les tumeurs (Boucher et coll., 1995). 

L’augmentation de la perméabilité des vaisseaux augmente le flux sortant de protéines et des 

petites molécules, et augmente ainsi la pression osmotique interstitielle. D’autre part, la 

croissance rapide des cellules tumorales peut comprimer les vaisseaux et réduire le flux 

sanguin (Griffon-Etienne et coll., 1999 ; Padera et coll., 2004). 

Les drogues utilisées pour la thérapie anti-tumorale, généralement de haut poids moléculaire, 

sont transportées par convection des vaisseaux vers l’espace interstitiel, alors que les 

molécules de faible poids moléculaire, comme l’oxygène ou le glucose, sont transportées par 

simple diffusion. L’augmentation de l’IFP dans les tumeurs diminuant le transport 

transcapillaire, les cellules tumorales sont alors exposées à des concentrations effectives en 

agents anti-tumoraux plus faibles que les cellules saines, diminuant ainsi l’efficacité de la 

thérapie. 



Figure 12. Les barrières physiologiques rencontrées par les molécules
avant d’accéder aux cellules tumorales au sein d’une tumeur solide.
La perfusion des tumeurs est hétérogène, avec une région bien vascularisée en
périphérie, une région semi-nécrotique intermédiaire et une région nécrotique
centrale. La faible pression interstitielle en périphérie de la tumeurpermet
l’extravasation des fluides et des macromolécules. Ces macromolécules
diffusent lentement jusqu’au centre la tumeur et passent dans le tissu normal
environnant par convection.
D’après Jain, 1998.

Région nécrotique

Région semi- nécrotique

Région bien vascularisée

Diffusion Convection

Figure 13. Gradients spatiaux de métabolites dans les tumeurs .
Les gradients de pH sont déterminés en utilisant un ratio de fluorescence
mesuré par microscopie. Les gradients de pO2 sont mesurés par quenching de
phosphorescence. L’axe des abscisses correspond à la distance par rapport à la
paroi du vaisseau.
D’après Jain, 1999.
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Différentes études indiquent qu’une forte IFP dans les tumeurs est corrélée à un mauvais 

pronostic. Dans une étude portant sur des patients porteurs d’un mélanome ou d’un 

lymphome, chez les patients répondant à la chimiothérapie, l’IFP de la tumeur diminue 

progressivement alors qu’elle augmente pour les patients non répondeurs (Curti et coll., 

1993). 

 

D’autre part, le système vasculaire tumoral est très hétérogène en termes de densité, de 

longueur et de diamètre des vaisseaux, et la répartition des vaisseaux dépend de la localisation 

dans la tumeur et de la taille de celle-ci. Quatre régions tumorales sont identifiées en fonction 

de leur vascularisation (Figure 12) : 

- la région avasculaire nécrotique, 

- la région semi-nécrotique caractérisée par la présence de capillaires, 

- la région ayant une microvasculature stabilisée, 

- et le front de la tumeur. 

Ainsi, les cellules tumorales ne recevront pas la même dose d’agent thérapeutique en fonction 

de leur localisation au sein de la tumeur. La distance entre les capillaires va alors dépendre du 

statut de la vascularisation, lui-même dépendant de la taille de la tumeur (Endrich et coll., 

1979). Par exemple, la distance intercapillaire est de 49 µm dans les régions bien 

vascularisées d’un adénocarcinome mammaire (Less et coll., 1991) et de 304 µm dans des 

carcinomes du col de l’utérus de stade IIb et III (Awwad et coll., 1986). 

Enfin, l’hétérogénéité temporelle et spatiale des flux sanguins (flux sanguin faible au centre 

de la tumeur, et comparable à celui des tissus environnants en périphérie (Endrich et coll., 

1979 ; Beaney et coll., 1984)) compromet le microenvironnement métabolique des tumeurs. 

Le pH et la pression partielle en oxygène (pO2) diminuent à distance des vaisseaux, 

conduisant à une acidification et à l’hypoxie de certaines régions tumorales (Figure 13). Les 

faibles pH et pO2 sont délétères pour la réponse à certaines thérapies comme la radiothérapie, 

mais elles peuvent également améliorer l’effet de certaines drogues (Jain, 1999). 

 

 

 

En conclusion, l’angiogenèse et le microenvironnement tumoral apparaissent comme des 

éléments cruciaux de la tumorigenèse, permettant à la tumeur à la fois de se développer au-

delà d’une certaine taille, mais également d’émettre des métastases qui vont coloniser d’autres 
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tissus. Une approche intéressante serait donc de cibler le microenvironnement tumoral et plus 

particulièrement les cellules endothéliales via l’intégrine αvβ3 plutôt que de cibler les cellules 

tumorales elles-mêmes. D’autre part, la structure anormale des vaisseaux (sanguins et 

lymphatiques) ainsi que les interactions entre les différents éléments du stroma tumoral 

modifient des paramètres physico-chimiques de la tumeur (flux sanguin, pressions, taille des 

fenestrations,…) qui pourront altérer l’efficacité des thérapies administrées. 
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Chapitre II : Prise en charge diagnostique et thérapeutique des 

cancers 

A l’heure actuelle, la cancérologie est face à un double enjeu : le diagnostic précoce des 

tumeurs et le développement de nouvelles thérapies ciblées. D’un point de vue diagnostique, 

le développement d’outils permettant la détection des étapes précoces des cancers favorisera 

leur repérage à des stades où les différents traitements (chirurgie, chimiothérapie et 

radiothérapie) à la disposition des cliniciens offrent une plus grande efficacité et de meilleures 

chances de guérison. D’un point de vue du traitement des tumeurs, la mise au point d’agents 

anti-tumoraux ciblés, agissant spécifiquement sur les mécanismes de la cancérogenèse, 

permettra d’en améliorer l’efficacité thérapeutique ainsi que la tolérance. 

 

1. Les méthodes de diagnostic et les traitements actuels 

1.1. Le diagnostic des cancers 

 

La détection précoce des cancers est primordiale pour permettre une thérapie efficace. En 

effet, aux stades précoces le nombre de cellules tumorales à éradiquer est relativement faible 

et ces cellules ne possèdent pas toutes les anomalies génétiques qui leur permettront de 

s’adapter et de résister aux traitements. 

A l’heure actuelle, le diagnostic des cancers repose sur des techniques d’imagerie 

traditionnelles et sur la détection de marqueurs tumoraux circulants. Ces derniers, secrétés en 

grande quantité par les cellules tumorales, ne présentent pas de spécificité absolue, mais 

permettent de suspecter la présence d’un cancer.  

Les techniques d’imagerie utilisées, la radiographie (rayons X), l’échographie (ultra-sons), 

l’IRM (résonance magnétique), les techniques nucléaires (radioactivité) et l’endoscopie sont 

des méthodes adaptées et performantes pour la détection de tumeurs de quelques millimètres. 

Elles sont particulièrement utiles pour la prévention du cancer du sein, du poumon et du 

colon. Ces différentes techniques d’imagerie médicale ont fait d’énormes progrès au cours des 

trente dernières années. Par exemple, le CT-scan (ou tomodensitométrie) utilisant les 

rayons X, permet d’obtenir des images précises d’un organe, en réalisant des coupes 

transversales du corps humain. Le PET Scan (Positron Emission Tomography), basé sur la 
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détection de radionucléides émetteurs de positrons, permet la localisation des tumeurs avec 

une grande précision (forme et contours exacts). 

La plupart de ces techniques d’imagerie utilise des agents de contraste pour obtenir un 

meilleur contraste et une meilleure sélectivité par rapport à un processus donné. Ainsi, le 

traceur le plus utilisé en PET est le 18F-FDG (18F-fluoro-desoxy-glucose). Cet analogue de 

glucose s’accumule spécifiquement au niveau des zones à forte activité métabolique, tels les 

tumeurs, les métastases et le cerveau, et permet la détection des micro-métastases invisibles 

sur les clichés radiographiques. Cependant, cette technique présente certaines contraintes 

comme la courte demi-vie du 18F (110 minutes), qui implique une utilisation rapide du traceur 

après fabrication. De plus, le PET Scan ne permet pas la visualisation de tumeurs dans les 

organes à fort métabolisme, tel le cerveau, ou dans les organes d’élimination du traceur. 

Les produits de contraste les plus souvent utilisés en IRM sont des chélates de Gadolinium. Ils 

permettent d’améliorer le contraste et de rendre ainsi les lésions plus apparentes. Ils peuvent 

aussi être utilisés pour permettre une meilleure visualisation des vaisseaux. La quantité 

d’agent de contraste et la synchronisation de l'injection avec l'acquisition des images sont 

critiques pour obtenir l'effet recherché. Des nanoparticules d’oxyde de fer (Endorem® et 

Resovist®) sont également utilisées comme agent de contraste pour l’IRM. Malgré une bonne 

tolérance, leur utilisation est limitée à la visualisation d’altérations hépatiques. 

Ces techniques d’imagerie médicale représentent une avancée considérable pour la détection 

précoce des tumeurs, mais elles pourraient encore être améliorées par l’utilisation d’agents de 

contraste, notamment nanoparticulaires, permettant la détection de phénomènes plus 

spécifiques du processus tumoral. 

 

Après localisation de la tumeur, son étude histologique sera réalisée sur la pièce d’exérèse, 

afin d’affirmer le diagnostic (détermination du caractère malin et du stade tumoral). L’examen 

histologique associé à l’imagerie permet le diagnostic d’extension et la réalisation du bilan 

pré-thérapeutique précédant le choix du protocole thérapeutique le plus adapté. 

 

La recherche de marqueurs génétiques, analysant les gènes défectueux ou délétés (cancers 

« héréditaires »), peut également être réalisée. L’analyse du statut mutationnel de certains 

gènes peut être réalisée afin de prédire la réponse ou non à certaines thérapies ciblées, par 

exemple la réponse aux TKIs anti-EGFR et les mutations de l’EGFR (Carlson et coll., 2009 ; 

Linardou et coll., 2009) dans le traitement des cancers bronchiques non à petites cellules ou la 
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réponse aux anticorps monoclonaux anti-EGFR et les mutations de KRAS (Soulieres et coll., 

2010) dans le traitement des cancers colorectaux métastatiques. 

Ces différentes techniques permettent aux cliniciens de diagnostiquer et de surveiller une 

tumeur, mais dans la majorité des cas elles ne sont réalisées qu’à un stade avancé de la 

maladie : de nombreux cas de cancers ne sont pas décelés avant l’apparition des métastases. 

L’amélioration du diagnostic des cancers viendra du développement de sondes capables de 

détecter les stades précoces de la progression tumorale et de visualiser les micro-métastases.  

 

1.2. Principales options thérapeutiques 

 

Une fois le cancer diagnostiqué, différentes options thérapeutiques sont à la disposition des 

cliniciens. Malgré les récents progrès réalisés pour les autres moyens de traitements, la 

chirurgie demeure la thérapeutique pivot du traitement de la majorité des tumeurs (en dehors 

des cancers immuno-hématologiques). L’exérèse de la tumeur primaire est efficace pour les 

petits foyers tumoraux sans métastases. Cependant, elle reste problématique car l’élimination 

de l’intégralité des cellules tumorales et la prévention de la dissémination lors de l’opération 

chirurgicale peuvent être difficiles. Toujours pour les traitements locaux, la radiothérapie, 

basée sur l’utilisation de rayonnements ionisants (X, alpha, beta ou gamma) est également 

utilisée pour le traitement anti-tumoral, mais pose le problème de la toxicité des rayonnements 

ionisants sur les tissus sains environnants. Le fractionnement des doses et une meilleure 

connaissance de la répartition de dose entre le tissu cible et les tissus sains avoisinants 

permettent de limiter ces effets secondaires. L’utilisation de nanoparticules radio-

sensibilisantes pourrait également limiter cette toxicité, en réduisant les doses administrées. 

Un peu à part, l’hormonothérapie est prescrite dans le cas de cancers hormono-sensibles, afin 

de réduire le taux d’hormones circulantes. Enfin, les chimiothérapies agissent sur toutes les 

cellules qui prolifèrent. Elles sont très efficaces, mais ne sont pas sélectives des cellules 

tumorales et sont à l’origine de nombreux effets secondaires (toxicité hématologique, 

cardiaque, gonadique, digestive, alopécie). De nouvelles formulations ont été développées 

pour certaines molécules. Ainsi, la forme liposomale PEGylée de la doxorubicine (Caelyx®) 

réduit les effets secondaires, notamment cardiaques, de cette molécule, en diminuant sa 

vitesse de dégradation, en augmentant sa demi-vie plasmatique et en la concentrant au niveau 

de la tumeur (Allen et coll., 2006). L’Abraxane (nanoparticule d’albumine) améliore 
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également l’activité du paclitaxel, tout en limitant ses effets sur les tissus sains (Hawkins et 

coll., 2008). 

 

1.3. Orientations futures pour la détection et le traitement des cancers 

 

Aujourd’hui encore, la majorité des cancers sont diagnostiqués à un stade avancé et sont 

incurables, d’où la nécessité de développer de nouvelles techniques de plus en plus précises 

pour détecter les cancers le plus précocement possible. Les recherches actuelles s’orientent 

vers l’imagerie moléculaire avec le développement de sondes capables de détecter les stades 

précoces de la progression tumorale et de visualiser les métastases de taille inférieure au 

millimètre. Ces sondes reconnaissent des processus biologiques spécifiques des cancers et 

permettent de les imager au moyen de techniques d’imagerie médicale de plus en plus 

performantes (cf chapitre IV : Du développement préclinique aux applications cliniques : 

intérêt de l’imagerie optique de fluorescence). 

En ce qui concerne les traitements, la chimiothérapie, malgré ses nombreux effets 

secondaires, apparait comme la seule thérapie pour le traitement des tumeurs métastatiques, 

mais ne permet que rarement la guérison des patients. Dans ce cadre, les recherches 

s’orientent vers le développement de molécules ciblant spécifiquement des anomalies des 

cellules tumorales pour limiter leur croissance et les détruire, ainsi que pour limiter la toxicité 

des traitements. 

A l’heure actuelle, l’oncologie a donc une forte demande en méthodes de détection plus 

précoces et en thérapies plus efficaces et moins toxiques. Des stratégies ciblées, autant 

diagnostiques que thérapeutiques, sont donc en cours de développement. 

 

2. Les thérapies ciblées 

 

Les nombreux progrès réalisés au cours des vingt dernières années dans les domaines de la 

biologie moléculaire, cellulaire et de la génomique ont contribué à la meilleure 

compréhension des mécanismes moléculaires de la progression tumorale. Ces progrès se sont 

traduits par le développement de nouvelles molécules ciblant des anomalies spécifiques des 

cellules tumorales. 

Différentes approches ciblées ont été développées afin de bloquer les mécanismes impliqués 

dans le développement et la progression tumorale. Les cibles sont intra-cellulaires (kinases, 



Anticorps Cible Type Expression Indication principale

Rituximab (Mabthera®) CD20 Chimérique Lymphocytes B Lymphome non-

hodgkinien

Lymphome folliculaire

Yttrium-90 

Ibritumomab-Tiuxetant

(Zevalin®)

Trastuzumab 

(Herceptin®)

HER2 Humanisé Différents tissus, 

notamment le 

myocarde

Cancer du sein

Gemtuzumab 

Ozogamicin 

(Mylotarg®)

CD33 Humanisé Cellules immatures 

de la lignée 

myéloïde

Leucémie myéloïde aiguë

Alemtuzumab 

(MabCampath®)

CD52 Humanisé Lymphocytes B et T Leucémie lymphatique 

chronique

Cetuximab (Erbitux®) EGFR ChimériqueCetuximab (Erbitux®) EGFR Chimérique

Différents tissus, 

notamment la peau

Cancer du colon

Tumeurs ORLPanitumumab

(Vectibix®)

EGFR Humanisé

Bevacizumab (Avastin®) VEGF Humanisé Cellules 

endothéliales

Cancer du colon

Hypernéphrome 

(carcinome du rein)

Cancer du sein

Carcinome bronchique 

non à petites cellules

Tableau II. Anticorps utilisés en oncologie.
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transférases, gènes) et extra-cellulaires (récepteurs aux facteurs de croissance, antigènes à la 

surface des cellules tumorales, facteurs de croissance du milieu extra-cellulaire tumoral). Les 

plus grands succès de ces thérapies ciblées ont été obtenus avec les anticorps monoclonaux. 

 

2.1. Les anticorps monoclonaux 

 

Les anticorps monoclonaux possèdent des mécanismes d’action uniques en leur genre : d’une 

part, ils bloquent ou activent la transduction de signaux ; d’autre part, ils dirigent le système 

immunitaire adaptatif contre certaines cellules cibles, comme par exemple les cellules 

tumorales. Ces anticorps peuvent par exemple bloquer un facteur de croissance, comme ceci 

est le cas du bevacizumab (Avastin®) (Mukherji, 2010) qui bloque le VEGF. Ils peuvent 

également bloquer des récepteurs aux facteurs de croissance, l’EGFR pour le cetuximab 

(Erbitux®) (Rosell et coll., 2008) et le panitumumab (Vectibix®) (Wu et coll., 2008) ou HER2 

pour le trastuzumab (Herceptin®). Le rituxumab (Mabthéra®) (Grillo-Lopez et coll., 2002) et 

l’alemtuzumab (Mabcampathcetuximab®) (Cheson, 2010), respectivement dirigé contre les 

antigènes CD20 et CD52, sont utilisés pour les traitements des lymphomes et des leucémies 

(Tableau II). 

 

Par leur propriété de reconnaissance de structures spécifiques des cellules tumorales, ils  

peuvent être utilisés comme agents de ciblage et être couplés à des toxines, à des isotopes 

radioactifs, à des molécules de chimiothérapie, à des cytokines ou à des nanoparticules. Les 

anticorps permettent de concentrer de manière spécifique les agents thérapeutiques au niveau 

tumoral diminuant ainsi leur toxicité (Schrama et coll., 2006).  

Par exemple, le Gemtuzumab-Ozogamicin (Mylotarg®) (antibiotique anti-tumoral couplé à un 

anticorps humanisé) après liaison avec le récepteur (CD33) et endocytose, libère la drogue 

active dans les cellules tumorales. Ce système est efficace dans certaines leucémies, avec une 

toxicité acceptable (Stasi, 2008). Le couplage de l’anticorps avec un élément radioactif 

permet une irradiation ciblée de plusieurs couches de cellules au sein de la tumeur. Les 

émetteurs β qui ont un rayon d’action de 1 à 7 mm sont principalement utilisés. L’efficacité 

de la radio-immunothérapie (Bexxar® et Zevalin®) a été montrée pour les lymphomes 

récidivants et résistants à la chimiothérapie (Sharkey et coll., 2005). Cependant, malgré cette 

efficacité, ces composés présentent une toxicité hématologique liée à la présence du radio-

isotope (90Yttrium). 
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Les anticorps peuvent également être greffés à la surface de nanoparticules pour permettre 

leur ciblage. De manière générale, l’accumulation tumorale des liposomes PEGylés ciblés 

avec un anticorps est comparable à celle des liposomes non ciblés (Torchilin, 2008). 

Cependant le ciblage des liposomes améliore l’efficacité thérapeutique via une meilleure 

internalisation dans les cellules tumorales, ce qui permet d’obtenir des concentrations intra-

cellulaires en drogues plus importantes, comme cela a été montré avec des liposomes ciblant 

HER2 (Kirpotin et coll., 2006). 

 

Au cours des dernières années, les anticorps monoclonaux ont fait la preuve de leur tolérance 

et leur efficacité pour le traitement de différents cancers, et ont émergé comme une nouvelle 

classe d’agents thérapeutiques. Ils présentent une activité anti-tumorale propre et leur capacité 

à reconnaitre des cibles tumorales permet également d’améliorer la sélectivité de divers 

agents anti-tumoraux. Toutefois, ils présentent certaines limitations, telles leur 

immunogénicité et leur faible pénétration dans les tumeurs solides. Le problème de 

l’immunogénicité des anticorps monoclonaux murins et chimériques a été rapidement résolu 

avec les progrès de l’ingénierie des anticorps qui ont permis la génération d’anticorps 

humanisés ou totalement humains (Holliger et Hudson, 2005 ; Sidhu et Fellouse, 2006). 

D’autre part, leur grande taille réduit leur pénétration intra-cellulaire et leur diffusion intra-

tumorale (Jain, 1990). En effet, pour agir, ils doivent franchir un certain nombre de barrières, 

comme l’endothélium vasculaire, le stroma, les barrières épithéliales et la forte pression 

interstitielle (Stohrer et coll., 2000). De plus, les tumeurs sont hétérogènes et il est difficile de 

les cibler entièrement. Ainsi, le développement d’anticorps monoclonaux de petite taille 

permet une meilleure pénétration dans les tumeurs, qui est contre-balancée par une 

élimination plus rapide (Schrama et coll., 2006).  

 

2.2. Les petites molécules 

 

Par ailleurs, plusieurs petites molécules inhibitrices de l’activité tyrosine kinase de récepteurs 

surexprimés dans certains cancers ont été validées. L’erlotinib (Tarceva®) et le gefitinib 

(Iressa®) inhibent l’activité tyrosine kinase du récepteur à l’EGF. L’imatinib (Glivec®) quant 

à lui inhibe l’activité tyrosine kinase abl. D’autres composés capables d’inhiber l’angiogenèse 

tumorale ont été validés ou sont en cours d’études cliniques, telles les petites molécules de 

synthèse (sorafenib (Nexavar®), sunitinib (Sutent®), vatalanib), un peptide (cilengitide), des 



Figure 14. Répartition des essais cliniques de thérapie génique par pathologies en 2008.
D’aprèswww.wiley.co.uk/genmed/clinical(20/06/2010).

Cancers 64,5 % (n=1019)
Maladies cardiovasculaires 8,7 % (n=138)
Maladies monogéniques 7,9 % (n=125)
Maladies infectieuses 8 % (n=127)
Maladies neurologiques 1,9 % (n=30)
Maladies oculaires 1,1 % (n=18)
Autres pathologies 2,2 % (n=33)
Marquage de gène 3,3 % (n=50)
Volontaires sains 2,3 % (n=37)
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protéines recombinantes (Endostatine et Angiostatine) et un ribozyme (Angiozyme) (Lippert, 

2007). D’autres molécules inhibitrices de l’activité kinase ou transférase spécifiquement 

impliquées dans le cycle cellulaire et la transduction du signal sont en cours de 

développement (Hinnen et Eskens, 2007). 

Ainsi, les molécules actuellement validées en oncologie sont majoritairement des molécules 

agissant sur des cibles extra-cellulaires ou sur des cibles intra-cellulaires, après diffusion à 

travers la membrane cellulaire. Ces molécules ont une action directe sur les anomalies des 

cellules tumorales et induisent leur mort cellulaire ou limitent leur croissance. Cependant, du 

fait de leur petite taille, ces molécules diffusent dans l’ensemble de l’organisme, pouvant alors 

engendrer une toxicité sur les tissus sains. 

 

2.3. Vectorisation de biomolécules 

 

Une autre stratégie envisagée est la vectorisation de macromolécules (ADN, siRNA, 

peptides, …). Les stratégies ciblants directement les anomalies géniques des cellules 

tumorales font l’objet de nombreuses recherches, mais posent le problème de l’absence de 

vecteurs permettant une transfection efficace (Edelstein et coll., 2004). C’est pourquoi des 

systèmes associant les macromolécules d’intérêt, des éléments effecteurs et des agents de 

ciblage sont en cours de développement. 

 

2.3.1. Thérapie génique en cancérologie 

Parallèlement aux thérapies conventionnelles, qui traitent les symptômes de la maladie, le 

concept de thérapie génique, imaginé il y a une trentaine d’années, consiste à traiter la base de 

l’anomalie génétique en utilisant le gène comme agent thérapeutique. 

D’abord développée pour le traitement des maladies héréditaires, la thérapie génique a 

rapidement montré un grand intérêt pour le traitement des cancers. Ainsi, depuis le premier 

essai clinique, 10 % des essais se sont focalisés sur des affections diverses comme les 

infections,  20 % sur le traitement des maladies héréditaires classiques, et presque 70 % sur le 

traitement du cancer (Edelstein et coll., 2004) (http://www.wiley.co.uk/genmed/clinical/) 

(Figure 14). 

La compréhension des mécanismes moléculaires de la carcinogenèse montre qu’il est illusoire 

de vouloir corriger les défauts génétiques d’une cellule cancéreuse. Le consensus actuel 
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s’oriente donc vers l’utilisation de gènes capables de tuer la cellule tumorale transfectée (et si 

possible les cellules voisines) et/ou de stimuler une réaction du système immunitaire contre la 

tumeur. L’inhibition de l’expression d’un gène peut également être envisagée par l’utilisation 

de différents types d’outils, comme les oligonucléotides antisens ADN (AS-ODN) ou ARN 

(ARN antisens), les ribozymes, l’interférence ARN (siRNA, miRNA, shRNA) (Pelletier et 

coll., 2006). A ce jour, les siRNA sont les plus utilisés pour éteindre un gène, ou plutôt son 

ARNm. 

Enfin, contrairement aux pathologies génétiques comme la mucoviscidose, la thérapie 

génique anti-tumorale ne nécessite pas obligatoirement une correction à long terme des 

cellules (Anson et coll., 2006). Des essais ont démontré une efficacité anti-tumorale suite, par 

exemple, à l’apport d’un plasmide codant pour le gène suppresseur de tumeur p53 (Coll et 

coll., 1999 ; Xu et coll., 2001 ; Brignole et coll., 2005) ou par inhibition de certains oncogènes 

(Santel et coll., 2006 ; Zimmermann et coll., 2006), ou encore en prévenant l’expression de 

facteurs stimulant l’angiogenèse (Kommareddy et Amiji, 2007). 

Malgré quelques réussites, dans la majorité des cas, la thérapie génique reste un échec. En 

effet, son succès repose en grande partie sur l’efficacité du transfert du gène médicament 

(transgène) vers son site d’action. Pour cela, il doit traverser efficacement et sans dégradation  

les nombreuses barrières biologiques jusqu’au noyau, afin de s’insérer en lieu et place du gène 

défaillant. Cependant, quelle que soit la voie d’administration (locale ou intra-veineuse), le 

gène seul franchit difficilement les obstacles physiologiques rencontrés avant d’atteindre sa 

cible. En effet, les acides nucléiques sont des molécules polyanioniques hydrophiles de 

grande taille qui ne sont pas aptes à traverser les membranes plasmiques des cellules 

constituées d’une bicouche lipidique, hydrophobe et chargée négativement (Felgner et coll., 

1994). Ainsi, le gène doit être associé à un système de vectorisation capable de le protéger des 

agressions du milieu biologique (en particulier des nucléases) et de le véhiculer au travers des 

différentes barrières physiologiques vers son site d’action. Enfin, le complexe vecteur/gène 

doit adhérer aux cellules, y pénétrer et délivrer le gène dans le noyau, tout en ciblant 

préférentiellement les cellules tumorales et non les cellules saines. Le vecteur est donc 

indispensable au succès d’une thérapie génique. 

 



Figure 15. Structure des différents lipides utilisés pour la thérapie génique.
DOTMA : N[1-(2,3dioleyloxy) propyl]-N,N,N-trimethylammoniumchloride, DOTAP:1,2-dioleyl-3-
trimethylamonium-propane, DMRIE : N-(2hydroxyethyl)-N,N-dimethyl-2,3-bis(tetradecyloxy-1-
propananium bromide), DOTIM : 1-[2-(oleoyloxy)ethyl]-2oleyl-3-(2-hydroxyethyl)imidazolinium
chloride, DOGS: dioctadecylamidoglycylspermine,DC-Chol: [N-(N0,N0dimethylaminoethane)-
carbamoyl]cholesterol, BGTC: bis-guanidium-tren-cholesterol, DOPE: 1,2-dioleyl-snglycerol-3-

4) Lipides neutres

1) Lipides aliphatiques monovalents

3) Dérivés cationiques du cholestérol

2) Lipides aliphatiques multivalents

Figure 16. Structure des différents polymères cationiques utilisés pour la thérapie
génique.
PEI : Poly(éthylène imine) ; PLL : poly(L-lysine) ; PAMAM : poly(amidoamine).
D’après Morille et coll., 2008.

carbamoyl]cholesterol, BGTC: bis-guanidium-tren-cholesterol, DOPE: 1,2-dioleyl-snglycerol-3-
phosphoethanolamine.

D’après Morille et coll., 2008.

ChitosanDendrimère PAMAM (Génération 4)

PLLPEI linéaire



                Revue bibliographique – Prise en charge diagnostique et thérapeutique des cancers 

22 

 

2.3.2. Les vecteurs développés 

La faible perméabilité de la membrane des cellules eucaryotes pour les médicaments et 

l’ADN, et la faible efficacité de l’ADN et des siRNA à atteindre leurs cibles cellulaires, 

constituent les deux obstacles majeurs pour le développement de thérapies ciblées utilisant 

des macromolécules. Ainsi, au cours des dix dernières années, d’importants progrès ont été 

réalisés dans la conception de nouvelles technologies capables d’améliorer l’internalisation 

cellulaire de composés thérapeutiques (Järver et Langel, 2004 ; Torchilin, 2005 ; Kong et 

Mooney, 2007). Cette évolution a été directement liée à l’accélération spectaculaire de la 

production de nouvelles molécules thérapeutiques.  

Pour être efficaces et utilisables en clinique, les vecteurs doivent répondre à un certain 

nombre de règles : 

- Etre biodégradable et biocompatible, 

- Ne pas présenter de toxicité ou être immunogène, 

- Maintenir l’activité biologique du cargo et la spécificité pour sa cible, 

- Permettre une libération efficace des cargos dans différentes lignées cellulaires, 

- Permettre une libération rapide des endosomes, 

- Etre facilement utilisable pour des applications thérapeutiques. 

 

Un certain nombre de stratégies non-virales ont été développées : des systèmes synthétiques 

(lipides ou polymères cationiques), des systèmes nanoparticulaires et des systèmes 

peptidiques (Ogris et Wagner, 2002 ; Järver et Langel, 2004 ; Torchilin, 2005). Mais seul un 

petit nombre de ces stratégies sont efficaces pour des applications in vivo. Leurs limitations 

principales sont la faible stabilité des complexes et la dégradation rapide du cargo, ainsi que 

leur faible capacité à atteindre leur cible cellulaire. 

2.3.2.1. Les vecteurs synthétiques 

Les vecteurs synthétiques sont basés sur le principe de la complexation de l’ADN, chargé 

négativement, par des molécules cationiques. Ils sont classés en deux grandes familles : les 

systèmes lipidiques et les systèmes polymériques, nommés respectivement lipoplexes et 

polyplexes. Un grand nombre de molécules a été développé, comme le DOTMA 

(lipofectamine®), le DOTAP ou le DOPE pour les lipides (Figure 15), et le PEI, le chitosan ou 

les dendrimères pour les polymères (Figure 16). Parmi les polymères cationiques, le PEI est 
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largement étudié. Il permet de condenser de grandes molécules d’ADN sous forme de 

complexes d’environ 100 nm qui pénètrent dans les cellules principalement par endocytose 

non spécifique. Le PEI présente aussi la particularité de pouvoir sortir des endosomes, ce qui 

lui confère une forte efficacité de transfection. Après injection intra-veineuse, les complexes 

ADN/PEI présentent un tropisme très marqué pour les poumons mais transfectent très mal les 

tumeurs (Coll et coll., 1999). De plus, ils possèdent une certaine toxicité en interagissant avec 

les protéines sériques (Ogris et coll., 1999) et ils peuvent provoquer une agrégation 

plaquettaire (Chollet et coll., 2002). 

Ces différents vecteurs cationiques permettent de compacter l’ADN dans des particules 

globalement positives qui présentent une bonne capacité de transfection in vitro, par les biais 

d’interactions électrostatiques. Cependant, cette charge positive présente un inconvénient pour 

leur application in vivo. En effet, une particule chargée positivement est plus facilement 

reconnue par les cellules du système immunitaire après adsorption des protéines sériques à sa 

surface, aboutissant à la déstabilisation et/ou à l’élimination du vecteur. De ce fait, une 

dissimulation de la charge de surface des vecteurs est essentielle pour envisager une injection 

par voie systémique. 

Ainsi, malgré une synthèse relativement facile permettant de créer des systèmes modulables, 

adaptables à chaque type de thérapie, de voie d’administration et de cible visée, le transfert 

optimal de gène par ce type de vecteurs est tributaire de nombreux obstacles. Ces vecteurs 

synthétiques ne représentent qu’environ 8 % des vecteurs utilisés pour les essais cliniques de 

thérapie génique. A ce jour, de nouvelles stratégies pour vectoriser les acides nucléiques sont 

donc attendues. 

2.3.2.2. Les vecteurs peptidiques 

Les CPPs (Cell Penetrating Peptide) constituent un outil prometteur pour la libération de 

molécules biologiquement actives dans les cellules et pourraient donc jouer un rôle dans le 

traitement futur de certaines maladies (Järver et Langel, 2004). Les CPPs sont généralement 

des peptides de moins de 30 acides aminés, dérivant de protéines naturelles ou non, ou de 

séquences chimériques. Ils ont été découverts dans les années 1980 sur l’observation que 

certaines protéines (homéodomaine d’Antennapedia, protéine Tat du VIH et la protéine de 

structure VP-22 du virus Herpes simplex1) étaient capables de traverser les membranes des 

cellules eucaryotes. Les CPPs sont aussi capables d’améliorer la libération intra-cellulaire, in 

vitro et in vivo, de biomolécules aussi différentes que des plasmides, des oligonucléotides, des 



Peptides Origine Séquence Types de cargos références

Peptides dérivant de domaines de transduction  de protéines

Tat Protéine Tat du VIH PGRKKRRQRRPPQ Protéine/peptides/

siRNA/liposome/

nanoparticule

Snyder et Dowdy (2005) 

Schwarze et coll. (1999)

Pénétratine Homéodomaine RQIKIWFQNRRMKWKK Peptides/siRNA/

liposome

Joliot et Prochiantz (2004)

Transportan Galanine-mastoparan GWTLNSAGYLLGKINLKALAALAKKIL Protéines:PNA/

siRNA

Pooga et coll. (1998)

VP-22 Protéine structurale

de HSV-1

DAATATRGRSAASRPTERPRAPAR-

SASRPRRPVD

Protéines Elliott et O’Hare (1997)

Peptides amphipathiques

MPG HIV Gp41-SV40 NLS GALFLGFLGAAGSTMGAWSQPKKKRKV siRNA/ODN/

plasmide

Morris et coll. (2008)

Pep-1 Trp-rich motif-SV40 

NLS

KETWWETWWTEXSQPKKKRKV Protéines/peptides Gros et coll. (2006)

MAP Chimérique KALAKALAKALA Petites molécules:

plasmidplasmid

SAP Motif riche en proline VRLPPPVRLPPPVRLPPP Protéines/peptides Pujals et coll. (2006)

PPTG1 Chimérique GLFRALLRLLRSLWRLLLRA Plasmide Rittner et coll. (2002)

Autres CPPs : peptides cationiques

Oligoarginie Chimérique 8-Arg ou 9-Arg Protéines/peptides/

siRNA/ODN

Wender et coll. (2000) 

Futaki et coll. (2001)

hCT (9-32) Calcitonine humaine LGTYTQDFNKTFPQTAIGVGAP Protéines/plasmide Schmidt et coll. (1998)

SynB protégrine RGGRLSYSRRRFSTSTGR Doxorubicine Rousselle et coll. (2001)

Pvec VE-cadhérine murine LLIILRRRIRKQAHAHSK Protéines/peptides Elimquist et coll. (2001)

Maurocalcine Venin de scorpion GDCLPHLKLCKENKDCCSKKCKRRGTNIEK

RCR

Petites molécules Boisseau et coll. (2006)

Crotamine Venin de Crotale YKQCHKKGGHCFPKEKICLPPSSDFGKMD

CRWRWKCCKKGSG

Plasmide Nascimento et coll. (2007)

Tableau III. Récapitulatif des CPPs.
CPP :Cell Penetrating Peptide ; NLS : Nuclear Localization Sequence; PNA : Peptide-Nucleic Acid ;
Tat : transcription-transactivating ; ODN : Oligonucléotide.
D’après Heitz et coll., 2009.
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siRNA (short interfering RNA), des PNA (peptide nucleic acid), des protéines, des peptides, 

mais aussi des liposomes ou des nanoparticules. Les petits CPPs synthétiques ont été conçus 

pour déclencher le passage à travers la membrane cellulaire des cargos dans le cytoplasme et 

pour améliorer leur trafic intra-cellulaire, facilitant ainsi l’accès à leur cible (Järver et Langel, 

2004).  

Deux stratégies ont été décrites : la liaison covalente du cargo au CPP, et la formation d’un 

complexe non covalent entre le cargo et le CPP (Tableau III). Les CPPs covalents (Tat, 

VP-22, homéodomaine d’Antennapedia, séquence polyarginine, …) permettent d’améliorer la 

libération de peptides et de protéines dans les cellules (Wadia et Dowdy, 2005). La 

conjugaison du peptide au CPP apporte divers avantages pour les applications in vivo, comme 

la rationalisation et le contrôle du CPP-cargo. Ainsi, les nombreuses études menées sur 

l’utilisation de Tat, donnent des résultats prometteurs pour le traitement de différents cancers 

(prostate, sein, mélanome et gliome) (Kim et coll., 2007), notamment avec la vectorisation de 

la protéine p53. Cependant, les CPPs covalents sont limités d’un point de vue chimique et 

peuvent altérer les propriétés biologiques des cargos. L’alternative est l’utilisation de vecteurs 

peptidiques amphipathiques, tels que le MPG et Pep-1 (Morris et coll., 1997 ; Simeoni et 

coll., 2003). Le MPG comprend deux domaines distincts : un domaine hydrophobe, dérivant 

de la séquence de fusion Gp41 du HIV, et un domaine hydrophile, dérivant de la séquence de 

localisation nucléaire SV40. Pep-1 diffère du MPG principalement par son domaine 

hydrophobe qui contient un cluster riche en tryptophane. Les domaines hydrophiles et 

hydrophobes sont nécessaires pour les interactions avec les acides aminés et les acides 

nucléiques, le transport intra-cellulaire du cargo et la solubilité du peptide vecteur. Pour ces 

deux peptides, la flexibilité entre les deux domaines est assurée par un domaine linker 

(WSQP) (Morris et coll., 1997 ; Simeoni et coll., 2003). Ces peptides forment des 

nanoparticules stables avec les cargos, sans réticulation ni modifications chimiques. 

Du fait de leurs compositions respectives, le MPG est utilisé pour la vectorisation d’acides 

nucléiques (ADN plasmidique, oligonucléotides, siRNA), alors que Pep-1 est plus adapté 

pour la vectorisation de peptides et de protéines. Ils libèrent des molécules biologiques actives 

dans diverses lignées cellulaires in vitro mais sont également fonctionnels in vivo (Morris et 

coll., 2001 ; Simeoni et coll., 2003 ; Crombez et coll., 2007). Cette stratégie présente de 

nombreux avantages, comme une libération rapide et efficace des cargos dans les cellules, une 

stabilité dans des conditions physiologiques et une absence de toxicité. De plus, l’absence de 

lien covalent entre le CPP et le cargo favorise la libération de celui-ci et son trafic intra-
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cellulaire. Ainsi, les CPPs non covalents constituent une excellente alternative aux stratégies 

covalentes et seront des outils essentiels pour l’utilisation thérapeutique des siARN, des 

protéines et de peptides. Ils constituent également de puissants outils pour la recherche 

fondamentale et pour le ciblage spécifique d’événements cellulaires à la fois in vitro et 

in vivo, ainsi que pour la découverte de nouvelles molécules thérapeutiques. De plus, leur 

fonctionnalisation sera d'un intérêt majeur pour un ciblage rationnel et l'application 

systémique de molécules thérapeutiques in vivo (Sugahara et coll., 2009). 

 

3. Développement de nouvelles thérapies : « targeted drug delivery » 

 

Au cours des dernières années, les recherches se sont orientées vers le développement de 

systèmes multifonctionnels combinant le ciblage tumoral et des propriétés effectrices 

(diagnostic et thérapie). Le ciblage peut être assuré par des molécules reconnaissant des 

anomalies caractéristiques des cellules tumorales (antigènes cellulaires, récepteurs 

membranaires) ou de son environnement (néo-vascularisation tumorale). Ces ligands 

permettent d’améliorer les propriétés de pharmaco-guidage des systèmes de vectorisation 

assurant le transport ciblé des molécules effectrices.  

 

3.1. Ciblage tumoral passif : effet EPR 

 

L’exploitation des anomalies anatomiques et physiopathologiques des tissus tumoraux, en 

particulier, la perméabilité vasculaire accrue et le faible drainage lymphatique, permet le 

développement de stratégies plus efficaces en terme de « drug delivery ». En effet, la structure 

anormale des vaisseaux engendre une fuite importante des composés plasmatiques, comme les 

macromolécules, les nanoparticules ou les particules lipidiques. De plus, du fait du faible 

retour veineux et de la faible clairance lymphatique, les macromolécules sont retenues dans la 

tumeur et en même temps l’extravasation dans l’interstitium tumoral continue. Ce 

phénomène, appelé effet EPR (Enhanced Permeability and Retention) et décrit il y a une 

vingtaine d’années, est mis a profit pour permettre la libération sélective de macromolécules 

au sein des tumeurs solides. Il est ainsi possible, en un a deux jours, d’atteindre de fortes 

concentrations locales en principe actif (polymères), 10 à 50 fois supérieures à celles obtenues 

dans les tissus sains (Matsumura et Maeda, 1986). Plus récemment, des résultats similaires 

ont été obtenus avec des nanoparticules polymériques, des micelles ou des liposomes 
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encapsulant des drogues anti-tumorales, mais également avec des anticorps. L’effet EPR est 

devenu un élément essentiel, pris en compte pour le développement des nouvelles thérapies 

anti-tumorales. Le ciblage passif nécessite l’utilisation de systèmes stables, non agrégés, 

furtifs et présentant un temps de circulation suffisamment long pour conduire à 

l’accumulation du système dans les tumeurs.  

L’effet EPR est prédominant pour les composés de poids moléculaire supérieur à 40 kDa, et 

négligeable pour les petites molécules qui peuvent se redistribuer dans la circulation sanguine 

par diffusion et/ou convection. Ces petites molécules sont éliminées préférentiellement par 

voie rénale (Iyer et coll., 2006 pour revue). 

Enfin, l’effet EPR est influencé par la taille de la tumeur, avec un meilleur effet EPR dans les 

tumeurs de petite taille, probablement lié à une meilleure densité de vaisseaux par rapport aux 

tumeurs de grande taille présentant une région avasculaire (Jang et coll., 2003). 

 

3.2. Ciblage tumoral actif : les cibles tumorales 

 

En plus du ciblage passif par effet EPR, un ciblage actif des tumeurs peut être réalisé par 

greffage d’un motif de ciblage sur les molécules d’intérêt ou sur les vecteurs, qui permettra la 

reconnaissance des récepteurs au niveau du tissu cible (Figure 17).  

Le choix de la cible biologique doit répondre à différents critères qui sont les suivants : 

• La cible doit être accessible : elle doit être exprimée à la surface des cellules et si 

possible être en contact avec la circulation sanguine. 

• Elle doit être spécifique de la zone tumorale ou, au moins, être exprimée plus fortement 

au sein des tumeurs que dans les autres tissus. 

• Il doit exister un ligand ou un anticorps ayant une grande sélectivité et une forte affinité 

pour la cible. 

 

Les cellules tumorales expriment de nombreux récepteurs à leur surface constituant des cibles 

potentielles. Ainsi, l’utilisation d’anticorps ciblant par exemple, les récepteurs CD20 

(lymphome de Hodgkin), CD25 (lymphome à cellules T) ou CD33 (leucémie myéloïde 

aigüe), a permis de délivrer des radionucléides (Zevalin®), des immunotoxines (Ontak®) et 

des antibiotiques anti-tumoraux (Mylotarg®) de manière sélective dans les cellules tumorales.  

 



Ciblage des cellules endothéliales Libération localeLibération déclenchée

Molécule libre Ciblage des cellules tumoralesCiblage passif

Tumeur

Tissu 

Tumeur

Tissu 

Tumeur

Tissu 

Tumeur

Tissu 
sain

Tumeur

Tissu 
sain

Tumeur

Tissu 
sain

Figure 17. Stratégies de ciblage tumoral les plus adaptées aux applications cliniques.
[A] Après injection intra-veineuse, les molécules de faible poids moléculaire, qui sont rapidement
éliminées du sang, sont retrouvées à de faibles concentrations dans les cellules tumorales, alors que
des taux plus importants sont détectés dans les tissus sains.
[B] Le développement des vecteurs a permis d’améliorer l’accumulation passive des molécules dans
les cellules tumorales,via l’effet EPR.
[C] Le ciblage de récepteurs (sur)exprimés sur les cellules tumoralespermet d’améliorer la
libération cellulaire de nano-systèmes, et en particulier la libération de macromolécules comme de
l’ADN, des siRNA ou des peptides.
[D] Le ciblage de récepteurs (sur)exprimés sur les cellules endothéliales permet de réduire l’apport
sanguin au sein de la tumeur, la privant ainsi d’oxygène et de nutriments.
[E] Les nano-structures sensibles aux stimuli peuvent être injectée par voie systémique puis activée
au niveau de la tumeur (par les ultra-sons, un laser ou des ondes magnétiques)pour permettre, par
exemple, la libération de drogues, la thérapie photodynamique ou l’hyperthermie.
[F] Dans le cas où la tumeur est accessible, par exemple par chirurgie, des systèmes de libération
prolongée peuvent être implantés à proximité de celle-ci.
D’après Lammers et coll., 2008.
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Le grand nombre d’études précliniques réalisées sur le ciblage actif des tumeurs a permis de 

faire émerger différents principes généraux. Dans la majorité des cas, les nanoparticules 

ciblant des récepteurs (sur-)exprimés à la surface des cellules tumorales améliorent l’efficacité 

anti-tumorale, en augmentant leur internalisation cellulaire plutôt qu’en augmentant 

l’accumulation tumorale (Park et coll., 2004 ; Kirpotin et coll., 2006). Ceci résulte, 

notamment, du ciblage de récepteurs qui sont endocytés, comme le récepteur à la transferrine, 

le récepteur au folate ou l’EGFR (Epidermal Growth Factor Receptor) (Allen, 2002 ; 

Torchilin, 2005 ; Duncan, 2006). 

Enfin, la destruction de l’endothélium des tumeurs solides peut provoquer la mort des cellules 

tumorales par manque d’oxygène et de nutriments. De plus, l’accessibilité des récepteurs à la 

surface des vaisseaux a conduit au développement de nombreuses thérapies ciblant les 

cellules endothéliales tumorales. Les ligands utilisés peuvent être le fragment d’anticorps L19 

(Neri et Bicknell, 2005), qui cible un domaine de la fibronectine, ou différents dérivés 

cycliques ou linéaires des peptides RGD et NGR qui se lient respectivement aux intégrines 

αIIbβ3, αvβ3 et α5β1, et à la N-aminopeptidase. 

 

3.3. Angiogenèse, intégrine αvβ3 et motif RGD 

 

Comme cela a été décrit précédemment, l’angiogenèse requiert la migration et l’adhésion des 

cellules endothéliales sur la matrice extra-cellulaire pour la formation des néo-vaisseaux. Ces 

deux phénomènes sollicitent l’intervention de molécules d’adhésion spécialisées, parmi 

lesquelles l’intégrine αvβ3 joue un rôle important. Son rôle exact est malgré tout, encore 

incomplètement compris et le mécanisme d’action des molécules ciblant l’intégrine αvβ3 non 

élucidé. Ainsi, le ciblage de la vascularisation tumorale via l’intégrine αvβ3, surexprimée par 

les cellules endothéliales néoformées, est apparu très intéressant. D’autant plus qu’une grande 

partie des tumeurs, généralement les plus agressives, expriment également cette intégrine. 

 

3.3.1. Rôle de l’intégrine αvβ3 dans la formation des néo-vaisseaux 

L’intégrine αvβ3 a tout d’abord été identifiée comme un marqueur spécifique des zones 

d’angiogenèse. Des niveaux d’expression élevés de ce récepteur spécifiquement sur 

l’endothélium des vaisseaux en formation ont été mis en évidence dans différents modèles 

d’angiogenèse (Brooks et coll., 1994) et par analyse immuno-histochimique des néo-



Type tumoral Intégrines exprimées Phénotypes associés

Mélanome αvβ3 et α5β1

Phase de croissance verticale et métastases dans les 

ganglions lymphatiques

Sein α6β4 et αvβ3

Augmentation de la taille et du grade de la tumeur et 

diminution de la survie (α6β4). Augmentation des 

métastases osseuses (αvβ3)

Prostate αvβ3 Augmentation des métastases osseuses

Pancréas αvβ3 Métastases dans les ganglions lymphatiques

Ovaire α4β1 et αvβ3

Augmentation des métastases péritonéales (α4β1) de la 

prolifération tumorale (αvβ3)

Col de l’utérus αvβ3 et αvβ6 Diminution de la survie des patients

Glioblastome αvβ3 et αvβ5

Les deux intégrines sont exprimées à la limite entre la 

tumeur et le tissu normal et joueraient un rôle dans 

l’invasion

Cancer du bronchique α5β1 Diminution de la survie des patients (ganglions Cancer du bronchique 

non à petites cellules

α5β1 Diminution de la survie des patients (ganglions 

lymphatiques non envahis)

Colon αvβ6 Diminution de la survie des patients

Tableau IV. Rôle des intégrines dans la progression tumorale.
D’après Desgrosellier et Cheresh, 2010.
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vaisseaux et de lignées cellulaires (plus de 100 000 intégrines αvβ3 par cellules contre moins 

de 10 000 pour les tissus normaux) (Carlson et coll., 2007 ; Max et coll., 1997). De plus, 

l’inhibition de l’intégrine par l’anticorps monoclonal LM609 bloque l’angiogenèse induit par 

les facteurs angiogéniques, alors qu’aucun effet n’est observé sur les vaisseaux quiescents. 

Ces résultats tendent à conférer des propriétés pro-angiogénique à l’intégrine.  

Pourtant, l’implication de l’intégrine αvβ3, ainsi que celle de sa proche parente αvβ5, dans le 

processus d’angiogenèse est soumis à controverse. En effet, Reynolds et coll. ont observé une 

angiogenèse accrue et une croissance tumorale largement favorisée chez des animaux 

génétiquement modifiés dépourvus des sous-unités β3 ou β5. Ces résultats suggèrent que les 

intégrines αvβ3 et αvβ5 ne sont pas essentielles ni pour le développement vasculaire, ni pour 

l’angiogenèse tumorale. 

Ces résultats contradictoires suggèrent que l’intégrine αvβ3 pourrait avoir un rôle beaucoup 

plus complexe que celui de seul inducteur de l’angiogenèse (Hynes, 2002). Elle pourrait avoir 

un rôle pivot et réguler tantôt des activités pro-angiogéniques, tantôt des activités anti-

angiogéniques. 

De plus, ce nouveau modèle, conférant une activité d’inhibition de l’angiogenèse à l’intégrine 

αvβ3, suggère que les molécules décrites pour leur effet anti-angiogénique et inhibiteur de 

l’intégrine αvβ3, pourraient s’avérer être des agonistes et non des antagonistes de ce récepteur. 

 

3.3.2. Caractéristiques de la famille des intégrines 

Les intégrines sont des récepteurs cellulaires responsables des interactions cellules-cellules et 

cellules-matrice extra-cellulaire (Luo et Springer., 2006). Elles jouent donc un rôle important 

dans le rattachement des cellules à leur environnement et plus particulièrement aux protéines 

de la matrice extra-cellulaire (collagène, laminine, fibronectine, vitronectine). Elles sont 

également impliquées dans le transfert des signaux à partir de la membrane plasmique, via 

leur rattachement au cytosquelette, et régulent de nombreuses fonctions dont la différenciation 

cellulaire, la migration cellulaire ou la cicatrisation.  

L’expression des intégrines αvβ3, α5β1 et αvβ6 est généralement faible voire indétectable dans 

les épithéliums chez l’adulte et elle est fortement augmentée dans un grand nombre de 

tumeurs. De plus, l’expression de certaines intégrines (αvβ3, αvβ5, α5β1, α6β4, α4β1 et αvβ6) par 

les cellules tumorales est corrélée à la progression des tumeurs (Tableau IV). Cependant, il est 

difficile de connaitre précisément la répartition des intégrines au sein des tumeurs. Leur 



Figure 18. Récepteurs de la famille des intégrines.
[A] Schéma des différentes associations entre les sous-unitésα et β pour la formation des
hétérodimères. Les intégrines de la familleβA se liant à leur substrat par l’intermédiaire du motif
RGD sont indiquées par une étoile. [B] Représentation schématique d’une intégrine.
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Figure 19. Représentation schématique des changements de
conformation de l’intégrine αvβ3 associés à la régulation de son
affinité.
D’après Luo et coll., 2007.
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localisation semble hétérogène, avec une présence préférentielle au niveau de zones de 

prolifération et des métastases. 

 

Les intégrines sont constituées de deux sous-unités glycoprotéiques transmembranaires α et β, 

associées de façon non-covalente. Ainsi, 24 récepteurs hétérodimériques peuvent être formés 

à partir des 18 sous-unités α et de 8 sous-unités β. Le domaine extra-cellulaire, proche de 

l’extrémité N-terminale, des sous-unités α présente des régions capables de lier des cations 

divalents (Mg2+, Ca2+) (Haubner et coll., 1997) (Figure 18). Sa sous-unité β possède des 

régions riches en cystéine dans son domaine extra-cellulaire et une partie N-terminale repliée, 

formant une large boucle. Leurs régions intra-cellulaires sont dépourvues d’activité 

enzymatique. 

 

3.3.3. Structure de l’intégrine αvβ3 

L’étude par diffraction aux rayons X de la partie extra-cellulaire cristallisée de l’intégrine αvβ3 

a permis la description de sa structure (résolution de 3,1Å) (Xiong et coll., 2001). La partie 

extra-cellulaire de l’intégrine αvβ3 présente une structure en V où chaque sous-unité est 

repliée (Closed headpiece bent) (Figure 19). Cette conformation correspond a un état 

physiologique de faible affinité, alors que la liaison d’un ligand induit un changement de 

conformation : l’intégrine se déploie et présente un état physiologique de haute affinité 

(Tagaki et coll., 2002 ; Kim et coll., 2003). Ce déploiement augmente l’affinité de l’intégrine 

pour ses ligands (Closed headpiece exptended). La liaison du ligand conduit ensuite à une 

forme activée du récepteur (Open headpiece extended) (Luo et Springer, 2006), pour laquelle 

les domaines cytoplasmiques sont éloignés. Par ailleurs, la distribution membranaire de 

l’intégrine et la formation de « clusters » de récepteurs dépend de la présence de substrats 

présentant les ligands de manière multivalente (Buensucesco et coll., 2003). 

 

3.3.4. Ligands de l’intégrine αvβ3 

La séquence tripeptidique -RGD- (Arginine – Glycine – Acide aspartique) est un motif 

commun présent dans la plupart des protéines de la matrice extra-cellulaire. Environ la moitié 

des intégrines reconnaissent et interagissent avec leurs substrats protéiques via le motif RGD 

(Figure 18). C’est particulièrement le cas des intégrines αIIbβ3 (récepteur plaquettaire du 



c(RGDf[N-Me]V)

(Cilengitide)

H  

c(RGDfV)

Figure    20. Exemples de motifs RGD développés pour des études précliniques et
cliniques.
D’après Liu et coll., 2009 et Temming et coll., 2005.

[18F]Galacto-RGD
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fibrinogène), α5β1 (récepteur endothéliale de la fibronectine) et αvβ3 (récepteur endothélial de 

la vitronectine). Toutefois, leur affinité pour les protéines porteuses de cette séquence diffère. 

La spécificité d’une intégrine pour un substrat est attribuée à la conformation du motif RGD 

dans la protéine, ainsi qu’aux séquences de résidus adjacentes. Ainsi, le ligand endogène de 

l’intégrine αvβ3 est la vitronectine. Mais elle peut également se lier à diverses protéines extra-

cellulaires par l’intermédiaire de la séquence RGD, notamment la fibronectine, le fibrinogène, 

le collagène, le facteur de Willebrand et la thrombospondine (Haubner et coll., 1997). 

Ces observations sont à l’origine du développement de ligands peptidiques synthétiques 

« RGD » spécifiques de l’intégrine αvβ3. 

 

3.3.5. Penta-peptides cycliques RGD : ligands spécifiques de l’intégrine αvβ3 

De nombreux systèmes présentant la séquence RGD ont été développés, dont des peptides 

linéaires. Malgré des études in vitro encourageantes montrant leur efficacité à bloquer 

l’adhésion cellulaire à de faibles concentrations (20 µM), les études cliniques ont montré une 

forte accumulation hépatique sans accumulation spécifique dans la tumeur (Sutcliffe-Goulden 

et coll., 2002). De plus les peptides linéaires peuvent adopter de nombreuses conformations 

diminuant l’affinité pour l’intégrine et sont plus sensibles aux dégradations protéolytiques. 

Afin de limiter ces inconvénients, de petits peptides cycliques de conformation contrainte ont 

été développés. 

Les premiers travaux de conception de ligands présentant une haute affinité et une bonne 

spécificité pour l’intégrine αvβ3 ont été initiés par l’équipe de H. Kessler au début des années 

1990. Ils consistaient à incorporer le motif RGD au sein de séquences contraintes de penta- ou 

d’hexapeptides cycliques et à évaluer leur affinité pour différentes intégrines (tests d’affinité) 

et leur capacité à inhiber l’interaction entre l’intégrine et son substrat naturel (tests de 

compétition) (Gurrath et coll., 1992). Ces études ont conduit à la sélection du 

cyclopentapeptide c-[-RGDfV] (Figure 20) qui s’est avéré être un ligand sélectif de l’intégrine 

αvβ3. Son affinité pour l’intégrine αvβ3 purifiée (IC50 = 50nM (= concentration en peptide 

nécessaire pour inhiber 50 % de la liaison entre l’intégrine et son ligand)) libre ou 

immobilisée, est comparable à celle de son ligand endogène, la vitronectine (IC50 = 25 nM) 

(Pfaff et coll., 1994). Il est en revanche bien moins efficace dans les compétitions avec le 

fibrinogène ou la fibronectine, réalisées avec les récepteurs immobilisés αIIbβ3 (IC50 = 29 µM) 

et α5β1 (IC50 = 6,4 µM). 
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Son dérivé méthylé (c-[-RGDf(N-Me)V] (Figure 20) présente une activité 1500 fois 

supérieure pour l’inhibition de la fixation de la vitronectine sur l’intégrine αvβ3 (IC50 = 0,58 

nM) que pour l’inhibition de la fixation du fibrinogène sur l’intégrine αIIbβ3 (IC50 = 860 nM). 

Une IC50 relativement faible (37 nM) est également détectée dans la compétition avec la 

vitronectine sur l’intégrine α5β1 (Goodman et coll., 2002). Cet inhibiteur des intégrines αvβ3 et 

α5β1 est actuellement testé dans des essais cliniques, sous le nom de cilengitide, comme agent 

anti-angiogénique. Des essais de phase II sont réalisés dans les cancers de la prostate, du 

pancréas et du poumon, ainsi que des études de phase II et III pour le traitement des 

glioblastomes. Ces études ont montré des stabilisations de la maladie et une réduction de la 

propagation des métastases chez certains patients. Elles ont également permis de déterminer 

une élimination principalement rénale du produit, une absence de toxicité hématologique et 

des effets secondaires tolérables (nausées, fatigue, vomissements, éruptions cutanées). 

Cependant, à ce jour, le cilengitide n’a pas montré d’efficacité thérapeutique contre les 

tumeurs solides de stades avancés. Ceci pourrait être expliqué par le fait qu’utilisées à de 

faibles concentrations (nanomolaires) les molécules RGD-mimétiques présentent une activité 

pro-angiogénique et non anti-angiogénique, qui favorise la croissance et l’angiogenèse 

tumorale (Reynolds et coll., 2009). 

D’autre part, les propriétés des cyclopentapeptides RGD ont largement été étudiées grâce à 

des analogues du Cilengitide radio-marqués. L’ajout d’une partie saccharidique permet 

d’améliorer les propriétés pharmacocinétiques de ces composés. Ainsi, le remplacement de la 

valine méthylée du cilengitide par une lysine portant un galactose radio-marqué au 18F 

(Figure 20), modifie peu son affinité et sa sélectivité pour l’intégrine αvβ3 (Haubner et coll., 

2001a ; Haubner et coll., 2001b). La biodistribution montre une élimination majoritairement 

rénale et une accumulation rapide et importante au niveau des tumeurs (3-4 % de la dose 

injectée/gramme, en 10 minutes). Les différentes études cliniques portant sur les 

glioblastomes (Schnell et coll., 2009), les cancers du sein primaires ou métastatiques (Beer et 

coll., 2008) ou les cancers squameux de la tête et du cou (Beer et coll., 2007) montrent ainsi 

que le 18F-galacto-RGD est un outil prometteur pour l’imagerie des tumeurs exprimant 

l’intégrine αvβ3, ainsi que pour le suivi individualisé de la réponse aux thérapies anti-

tumorales. 

Par ailleurs, des études ont montré que la présentation dimérique du cyclopentapeptide RGD 

(supportée par un acide aspartique et marqué au 18F) augmente l’accumulation et la rétention 

tumorale par rapport aux composés monovalents. De plus son élimination est principalement 



                Revue bibliographique – Prise en charge diagnostique et thérapeutique des cancers 

32 

 

rénale alors que celle du monomère est hépatique (Chen et coll., 2004). Des résultats 

comparables sont obtenus avec le RAFT qui propose une présentation tétramérique du 

cyclopentapeptide RGD (Garanger et coll., 2007). Divers autres présentations multivalentes 

ont été développées (Liu et coll., 2006). 

Enfin, les cyclopentapeptides RGD sont largement utilisés pour la vectorisation d’éléments 

thérapeutiques ou diagnostiques, notamment pour le ciblage des nanoparticules (Cai et Chen, 

2008 ; Chen et coll., 2009 ; Gao et coll., 2010 ; Chen et coll., 2010 ; Han et coll., 2010). 



Figure 21. Différentes nanoparticules utilisées en recherche biomédicale.
D’après Faraji et Wipf 2009, et Kabanov et Vinogradov, 2009.
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Chapitre III : Apport des nanoparticules 

La nanomédecine se réfère aux applications des nanotechnologies pour le traitement, le 

diagnostic, le suivi et le contrôle des systèmes biologiques. 

Le concept de « magic bullet », précédemment illustré par les anticorps monoclonaux, 

pourrait aujourd’hui être incarné par les nanotechnologies à visées médicales. Comme les 

« magic bullets » imaginées par Paul Ehrlich (Strebhardt et Ullrich, 2008), les nanoparticules 

ou nanovecteurs ont pour objectif d’augmenter l’efficacité, la spécificité et la sécurité 

biologique des principes actifs, en améliorant leur administration. Extrêmement modulables, 

ces nanoparticules restent néanmoins définies par leur taille comprise entre 5 et 300 nm 

(Faraji et Wipf, 2009), leur capacité à accroître la concentration d’un principe actif dans une 

solution administrable et leur faculté à en améliorer l’efficacité. 

Certaines nanoparticules sont déjà utilisées en clinique. Il s’agit des liposomes encapsulant de 

l’amphotéricine B (Ambisome®), de la doxorubicine (Doxil®) ou du paclitaxel (Abraxane®). 

Cependant, leur manque de stabilité au cours de la conservation ou lors de l’administration, et 

leur coût élevé réduisent leur utilisation. Ceci à conduit au développement d’une grande 

variété de nanoparticules de compositions et de structures très diverses (Figure 21). 

 

1. Généralités 

1.1. Définition des nanoparticules 

 

Une nanoparticule est un assemblage de quelques centaines à quelques milliers d’atomes, 

formant un objet dont au moins une dimension est comprise entre 1 et 100 nm. Cette 

définition exclue donc tous les objets dont la plus petite dimension est comprise entre 100  et 

1000 nm. 

En taille, les nanoparticules sont du même ordre de grandeur que les anticorps, les récepteurs 

membranaires, les acides nucléiques et les protéines. 

 

 

 

 



Agent de ciblageCoquille Coeur Agent de furtivité

Figure 22. Evolution des nanoparticules.
Première génération : nanoparticule « nue » (à gauche)
Deuxièmegénération: nanoparticulesfurtives(aucentre)Deuxièmegénération: nanoparticulesfurtives(aucentre)
Troisième génération : nanoparticules ciblantes (à droite).
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1.2. Les différentes générations de nanoparticules 

 

Dans le but d’améliorer le comportement biologique des nanoparticules, les modifications 

apportées aux nanoparticules ont conduit à définir trois générations de particules successives 

(Figure 22). 

La première génération correspond à l’encapsulation de principes actifs au sein de colloïdes 

stables en milieu aqueux, l’intérêt principal étant de ralentir leur élimination (notamment par 

voie rénale) et de prolonger leurs effets. Cependant, même si la faible taille des particules 

permet de ralentir l’élimination, elle n’est pas suffisante pour permettre une longue circulation 

dans le compartiment sanguin. En effet, celles-ci sont considérées comme des éléments 

étrangers, sont reconnues par les défenses immunitaires (plus particulièrement par le système 

réticulo-endothélial) et sont rapidement prises en charge par les macrophages.  

Afin d’augmenter le temps de demi-vie plasmatique et de pouvoir atteindre la zone d’intérêt, 

la surface des nanoparticules a été modifiée pour obtenir des nanoparticules dites « furtives », 

de seconde génération. Les agents de furtivité, généralement des polymères, créent une 

« couche protectrice » permettant d’échapper à la capture par les cellules du système 

immunitaire en limitant la fixation des opsonines (Moghimi et coll., 2001a ; Moghimi et coll., 

2003). Le PEG (polyéthylène glycol) est le plus couramment utilisé car il est biocompatible, 

soluble en milieu aqueux, non toxique et faiblement immunogène. De plus, son injection à 

l’homme est approuvée par l’AFSSAPS (Agence Française de Sécurité Sanitaire Produits de 

Santé) et par la FDA (Food and Drug Administration). Les particules ainsi obtenues 

permettent une libération lente du principe actif dans le sang et une accumulation passive dans 

les tissus par effet EPR (Enhanced Permeability and Retention). 

Cependant, afin de pouvoir cibler un tissu donné, leur surface a été fonctionnalisée avec des 

ligands biologiques reconnus spécifiquement par les cellules d’intérêt. Les ligands pouvant 

être greffés sur les nanoparticules sont aussi différents que des anticorps (Tada et coll., 2007 ; 

Yang et coll., 2008), des peptides (Cai et coll., 2006), des oligonucléotides (Farokhzad et 

coll., 2006) ou d’autres molécules telles que des saccharides ou des folates (Zhang et coll., 

2007 ; Schroeder et coll., 2007 ; Chen et coll., 2007). Ces nanoparticules « furtives et 

ciblantes » sont dites de troisième génération. 

 

 

 



Figure 23. Les nanoparticules multifonctionnelles.
L’avantage des nanoparticules est que dans une seule entité, elles peuvent transporter des
drogueset desagentsdecontraste,permettantleur suivi aprèsadministration. Lesagents

Agent de contraste

Agent de ciblage

Polymères biocompatibles

Agent de perméation

Principe actif A

Agent  stimulus-sensible A

Principe actif B

Agent stimulus-sensible B

drogueset desagentsdecontraste,permettantleur suivi aprèsadministration. Lesagents
de furtivité évitent la capture par les macrophages et augmentent la demi-vie plasmatique.
Les agents de perméation favorisent la traversée des membranes biologiques et les agents
de ciblage favorisent un ciblage actif des zones d’intérêt.
D’après Ferrari, 2005.
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1.3. Les nanoparticules multifonctionnelles : vers des particules idéales ? 

 

Au fur et à mesure du développement de la nanomédecine, la représentation de la 

nanoparticule idéale, c’est-à-dire un agent injectable ciblant combinant le diagnostic et la 

thérapie, s’est affinée (Figure 23). 

En 2005, Mauro Ferrari faisait l’état des opportunités et des challenges à relever par les 

nanotechnologies dans le cadre de la lutte contre le cancer. En 2008, Sanvicens et Marco 

dressaient un bilan des différentes nanoparticules commercialisées ou en cours de 

développement pour des applications médicales. Dans les deux cas, la nanoparticule peut être 

schématisée comme une nano-plateforme sur laquelle viennent prendre place : les agents 

thérapeutiques, des agents de contraste, des agents de furtivité, des agents de ciblage et des 

agents de perméation. Des agents d’activation peuvent également être ajoutés. Ces agents 

favorisent la libération localisée et contrôlée, au sein de la zone ciblée, des agents 

thérapeutiques en réponse à un stimulus extérieur, comme une modification de pH ou une 

activation par les ultra-sons. Ainsi, une même nano-plateforme de base permet l’obtention 

d’un grand nombre de nanoparticules possédant des propriétés différentes en fonction des 

agents choisis. 

 

2. Les différentes nanoparticules développées 

 

La définition des nanoparticules étant uniquement basée sur leur taille (au moins une 

dimension inférieure à 100 nm), leur composition n’est pas limitée. Il existe donc une grande 

variété de nanoparticules, allant des liposomes aux nanoparticules d’or en passant par des 

systèmes polymériques. Cependant, leurs propriétés intrinsèques conditionneront leur devenir 

après administration. Le choix du cœur, qui peut être organique ou inorganique, est primordial 

pour protéger puis aider à la libération des agents d’intérêt, alors que les propriétés de la 

surface influenceront la distribution des agents thérapeutiques et diagnostiques vers la zone 

ciblée. 

Seules les nanoparticules les plus prometteuses, à notre avis, pour des applications médicales 

seront détaillées. 

 

 



Figure 24. Représentation schématique d’un liposome développé
pour le « drug delivery ».
Leur cœur aqueux permet l’encapsulation de drogues hydrophiles ou
de biomolécules (ADN, …), et des drogues lipophiles peuvent être
dissoutes dans leur membrane.
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Figure 25. Représentation schématique d’une micelle.
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2.1. Les liposomes 

 

Les liposomes sont des vésicules, constituées de phospholipides, qui ont une structure 

membranaire en bicouche comparable à celle des membranes biologiques, avec une phase 

interne aqueuse. Leur taille varie de 10 nm à quelques µm. Les liposomes sont classés, selon 

leur taille et le nombre de couches de phospholipides en multi-, oligo- ou uni-lamellaires. 

Leur nature amphiphile leur permet de véhiculer des drogues hydrophiles dans leur cœur 

aqueux et des drogues lipophiles dissoutes dans leur membrane. Du fait de leurs 

caractéristiques physico-chimiques, ils présentent d’excellentes propriétés de circulation, 

pénétration et diffusion. De plus, leur surface peut être modifiée par des ligands et/ou des 

polymères capables d’améliorer la spécificité du « drug delivery » (Figure 24) (Torchilin, 

2005). 

Cependant, ils présentent également certaines limitations : leur capacité d’encapsulation est 

relativement faible (notamment pour les molécules lipophiles piégées dans la couche de 

phospholipides), leur production est délicate, leur stabilité est modérée et la libération des 

principes actifs hydrophiles dans le sang est précoce (Pinto-Alphandary et coll., 2000). 

 

Parallèlement aux liposomes, différents autres systèmes vésiculaires sont développés. Ainsi, 

les liposomes sont constitués de phospholipides, les niosomes de tensioactifs non anioniques 

(Uchegbu et coll., 1998), et les polymerosomes de copolymères amphiphiles (Rameez et coll., 

2008). 

 

2.2. Les micelles 

 

Les micelles sont des auto-assemblages de molécules amphiphiles formant des structures de 

type cœur-coquille (« core-shell » en anglais) en milieu aqueux. La partie hydrophile des 

molécules amphiphiles est dirigée vers l’eau et la partie hydrophobe vers l’intérieur formant le 

cœur de la particule (Figure 25). Les micelles ne se forment qu’au dessus de la concentration 

micellaire critique, correspondant à la concentration en tensioactifs en dessous de laquelle il 

n’y a pas d’auto-assemblage des tensioactifs sous forme de micelles. Les principes actifs 

transportés pas les micelles peuvent être greffés sur la partie hydrophile ou solubilisés dans la 

partie hydrophobe, selon leur affinité. Composées historiquement de phospholipides, les 

micelles peuvent être constituées de diverses molécules amphiphiles, comme les copolymères 



Figure 26. Structure moléculaire des dendrimères de PAMAM.
Les polymères de PAMAM (poly (amido amine)) sont très ramifiés. Leur
diamètre moléculaire dépend de leur génération, c’est-à-dire du nombre
d’embranchements dans leur structure.
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très étudiés actuellement (Nasongkla et coll., 2004 ; Oishi et coll., 2006 ; Sawant et coll., 

2006). 

 

2.3. Les nanoparticules polymériques 

 

Le terme de nanoparticules polymériques désigne généralement les nanoparticules de 

polymères hydrophobes telles que les nanoparticules de PLGA (Poly(lactic-co-glycolic acid), 

mais il en existe d’autres catégories, comme les dendrimères (système polymériques réticulé 

macroscopique), les nanoparticules faites de polymères hydrophiles (PEI, chitosan, alginate, 

polysaccharides, etc.) et les micelles polymériques faites de copolymères (voir 2.2. Les 

micelles). 

Les premières nanoparticules polymériques développées par P. Couvreur dans les années 

1980 étaient à base de polyalkylcyanoacrylates (Couvreur et coll., 1979). Actuellement, les 

polymères les plus utilisés sont le poly(acide lactique), le poly(acide glycolique) et le 

poly(acide lactic-co-glycolique), respectivement abrégés PLA, PGA et PLGA en anglais. Ces 

polymères sont biocompatibles et biodégradables dans l’organisme. Ils sont utilisés pour la 

fabrication de dispositifs médicaux et d’implants sous-cutanés. De plus, les nanoparticules 

polymériques offrent une meilleure stabilité que les liposomes à la fois in vivo et durant le 

stockage. 

Cependant, même si la biocompatibilité des polymères est bonne, une fois structurés en 

nanoparticules, ils ne sont pas dénués de toxicité. D’autre part la présence résiduelle de 

solvants organiques au sein des nanoparticules est problématique. Enfin, l’industrialisation de 

la fabrication de ces particules est délicate et aboutit généralement à des milieux peu 

concentrés en particules (~ 2 %). 

 

Des polymères à base de polypeptides, des polynucléotides ou de polysaccharides sont 

également employés pour l’obtention de nanoparticules. 

 

Enfin, les dendrimères sont des constructions polymériques synthétiques fortement branchées, 

mais ayant une structure bien contrôlée. A partir d’un monomère possédant au moins trois 

sites réactifs et constituant le cœur de la particule, cette structure se construit par l’ajout 

contrôlé de couches successives de monomères (Figure 26). Leur taille n’excède pas 15 nm. 

Les dendrimères sont utilisés comme éléments de soutien pour la réparation des tissus. De 



Figure 27. Structure d’une nanoparticule lipidique.
En fonction de leur composition, les nanoparticules lipidiques présentent
des propriétés physico-chimiques différentes. Elles sont classées en
nanoparticules lipidiques solides, nanoémulsions et nanocapsules
lipidiques.

Surfactant 
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Phospholipides
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plus, ce sont de bons vecteurs de drogues ou d’agents de contraste par modification chimique 

de leurs multiples groupements terminaux (Lee et coll., 2005). Malheureusement, leur 

synthèse est délicate. 

 

2.4. Les nanoparticules lipidiques 

 

Afin de pallier les inconvénients des nanoparticules polymériques (présence résiduelle de 

solvants organiques, possible cytotoxicité, production reproductible à grande échelle délicate) 

et des liposomes (faible stabilité, processus complexe de fabrication, faible taux 

d’encapsulation de principes actifs lipophiles), de nouvelles nanoparticules structurées autour 

d’un cœur lipidique ont été développées (Figure 27).  

Ces nanoparticules sont constituées d’un cœur lipidique, généralement à base de triglycérides 

biodégradables, bio-assimilables et non toxiques. Parmi ces particules, les plus étudiées sont 

les nanoparticules lipidiques solides ou SLN (Solid Lipid Nanoparticles) (Muller et coll., 

2000 ; Mehnert et Mader, 2001 ; Wong et coll., 2007). Le cœur de ces particules est composé 

d’une matrice de lipides qui est solide à température ambiante, mais également à 37°C. Cette 

matrice plus ou moins cristallisée est stabilisée par une couche de surfactants. Les lipides 

utilisés sont des triglycérides hautement purifiés ou des mélanges de glycérides ou de cires. 

Ces particules possèdent une stabilité et une capacité d’encapsulation de molécules lipophiles 

supérieure à celle des liposomes, et peuvent être synthétisées en absence de solvants 

organiques. Elles présentent cependant divers inconvénients comme l’augmentation de leur 

taille au cours du temps, une tendance à gélifier de manière imprévisible et une faible capacité 

d’encapsulation due à la structure cristalline du cœur lipidique. 

 

Parmi les nanoparticules lipidiques, se trouvent également les nanocapsules lipidiques ou 

LNC (Lipid NanoCapsules). Elles sont constituées d’un cœur lipidique entouré d’une coque 

solide (Heurtault et coll., 2003). Leur taille est maitrisée et ajustable entre 20 et 100 nm. Les 

lipoprotéines d’origine naturelle (Chen et coll., 2007) ou synthétique (Nikanjam et coll. 2007) 

font également partie des nanoparticules lipidiques. Enfin, l’ensemble des nanoparticules 

lipidiques est parfois regroupé sous l’appellation de nanoémulsions (Anton et coll., 2008), 

bien que ce terme soit généralement utilisé pour décrire des dispersions d’huile dans l’eau, 

pour lesquelles les globules de phase dispersée non cristallisée sont stabilisés par une couche 

de surfactants (LNE pour Lipid NanoEmulsions).  



Figure    28. Représentation schématique d’une nanoparticule
inorganique fonctionnalisée.
Le cœur des nanoparticules inorganiques peut être de différentes natures :
métauxsemi-conducteurspour les quantumdots, oxyde de fer pour les
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Cœur magnétiqueCouche organique

Oligonucléotide

Ligand peptidique
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Silice           

Cœur fluorescent 
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Polymères
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Sondes 
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Quantum 
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métauxsemi-conducteurspour les quantumdots, oxyde de fer pour les
nanoparticules magnétiques, … Ces nanoparticules peuvent présenter
diverses fonctionnalisations de surface (polymères, couche organique,
silice) et être fonctionnalisées avec des ligands spécifiques (peptides,
anticorps, oligonucléotides) afin de pouvoir cibler des cellules d’intérêt.
D’après Yezhelyev et coll., 2006.
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2.5. Les nanoparticules inorganiques 

 

A côté des nanoparticules organiques, des nanoparticules inorganiques ont également été 

développées. Il s’agit de nanoparticules d’or (Liu et coll., 2007 ; Alric et coll., 2008), d’argent 

(Rai et coll., 2009), d’oxyde de gadolinium (Faure et coll., 2009 ; Ahrèn et coll., 2010), des 

nanoparticules magnétiques (Cheon et Lee, 2008), des nanoparticules de silice (Vallet-Regi et 

coll., 2007) et des nano-cristaux semi-conducteurs (ou quantum dots) (Michalet et coll., 

2005 ; Cai et coll., 2006) (Figure 28).  

Les quantum dots sont des nanocristaux de métaux semi-conducteurs (Cadmium, 

Sélénium, …) dont l’émission de fluorescence peut être adaptée en fonction de leur taille et de 

leur composition. Ils peuvent ainsi être utilisés sur un large spectre, de l’ultra-violet au proche 

infra-rouge. Ils sont photostables et présentent une forte brillance (Mahler et coll., 2008). 

Cependant leur toxicité, liée à leur composition, limite leur utilisation. 

La majorité des nanoparticules magnétiques se base sur l’utilisation de particules de 

maghémite (Fe2O3) ou de magnétite (Fe3O4), de quelques nanomètres de diamètre. Ces 

particules peuvent être encapsulées dans une matrice de silice, de polymère ou de 

polysaccharide (dextran). Les particules magnétiques sont désignées par le terme SPIO 

(SuperParamagnetic Iron Oxide) lorsque leur taille est comprise entre 50 et 500 nm et USPIO 

(Ultra small SuperParamagnetic Iron Oxide) si leur diamètre est inférieur à 50 nm. Leur 

surface peut être fonctionnalisée par des molécules ciblantes pour une utilisation, in vitro et in 

vivo, à visée diagnostique (Lu et coll., 2007). 

Les nanoparticules inorganiques peuvent également être constituées d’oxyde de Gadolinium, 

d’oxyde de titane (TiO2) ou d’or, par exemple. Les nanoparticules d’or, dont la taille n’excède 

pas 50 nm, peuvent présenter plusieurs géométries, comme des nanosphères, des 

nanobatonnets (nanorods), des nanocages ou des structures cœur-coquille. Les nanoparticules 

d’or sont d’excellents marqueurs pour les biosenseurs, car elles peuvent être détectées par 

divers techniques, telles la fluorescence ou la conductivité électrique (Huang et coll., 2007). 
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3. Applications des nanoparticules 

 

Le développement des nanoparticules à visée médicale permet d’envisager de nombreuses 

applications pour la détection et le traitement de diverses pathologies. L’un des domaines 

d’application le plus prometteur, mais également le plus avancé actuellement, est la 

délivrance de molécules thérapeutiques (ou « drug delivery »), et en particulier, le 

développement de thérapies ciblées pour le traitement des cancers. 

 

Les liposomes ont été les premiers systèmes nanoparticulaires développés et approuvés pour 

l’encapsulation de principes actifs. Ainsi, des liposomes encapsulant de la daunorubicine 

(DaunoXome®) ont été commercialisés en 1997 pour le traitement de certains cancers du sein 

et de l’ovaire. La doxorubicine est également commercialisée sous forme liposomale dans 

différentes spécialités : Myocet® et Doxil® (USA) / Caelyx® (Europe). Pour ces deux 

dernières spécialités, les liposomes sont PEGylés afin d’améliorer leur biodistribution. 

En 2005, la FDA approuvait l’injection intra-veineuse de la première nanoparticule autre que 

les liposomes : l’Abraxane®. Il s’agit d’une nanoparticule protéique, à base d’albumine, 

encapsulant du paclitaxel. 

De nombreuses autres nanoparticules sont actuellement en cours d’études précliniques ou 

cliniques pour la délivrance de médicaments. Il s’agit principalement de liposomes 

encapsulant des molécules hydrophiles et de nanoparticules solides à base de lipides, de 

protéines ou de polymères biodégradables encapsulant des molécules lipophiles, par exemple, 

l’encapsulation de 5-fluoro-uracile dans des particules polymériques (Li et coll., 2008) ou des 

nanoparticules d’or fonctionnalisées avec de la gemcitabine et un anticorps monoclonal anti-

EGFR pour le ciblage des cancers pancréatiques (Patra et coll., 2008). 

 

En parallèle de la délivrance de principes actifs, tels que les agents de chimiothérapie, des 

nanoparticules sont développées pour la délivrance d’agents thérapeutiques biologiques, tels 

que des protéines, des peptides, mais également des siRNA, des oligonucléotides (Fattal et 

Barratt, 2009 ; Schroeder et coll., 2010) ou de l’ADN dans le cadre de la thérapie génique des 

cancers (Hart, 2010). 

Outre les applications pour la délivrance de principes actifs ou de biomolécules au sein d’un 

tissu ciblé, les nanoparticules peuvent être utilisées pour d’autres thérapies, comme la 

radiothérapie, la thermothérapie ou la thérapie photodynamique. 
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Dans le cadre d’une utilisation en radiothérapie, les nanoparticules peuvent soit véhiculer une 

source radioactive et cibler la zone d’intérêt (Li et coll., 2004), soit être utilisées comme 

agents radio-sensibilisants, comme c’est le cas des nanoparticules d’or ou d’oxyde de 

Gadolinium pour une irradiation par rayons X (Hainfeld et coll., 2010). 

La thermothérapie ou hyperthermie consiste à provoquer, par un signal extérieur (magnétique 

ou laser, par exemple), un échauffement local par activation des nanoparticules situées dans la 

zone à traiter, de manière à ce que l’énergie dissipée soit suffisante pour élever la température 

de quelques degrés (autour de 45°C), et permette la destruction des cellules. Cette thérapie fait 

intervenir des nanoparticules magnétiques (Ito et coll., 2005 ; Wust et coll., 2006) ou des 

nanoparticules d’or (Huang et coll., 2010). 

Enfin, la thérapie photodynamique est basée sur l’utilisation d’agents photo-sensibilisateurs 

capables de produire de l’oxygène singulet et des radicaux libres après absorption d’un 

rayonnement lumineux, conduisant à la destruction des cellules. Les nanoparticules jouent un 

rôle de transporteur en véhiculant le photo-sensibilisateur dans la zone d’intérêt (Chatterjee et 

coll., 2008). 

 

Le diagnostic, et plus particulièrement l’imagerie médicale, constitue également un domaine 

d’application pour lequel les nanoparticules, utilisées comme traceurs ou agents de contraste, 

peuvent apporter de réelles améliorations. 

Ainsi, des nanoparticules inorganiques sont déjà approuvées par la FDA comme agents de 

contraste pour l’IRM ; il s’agit des SPIO et des USPIO. L’Endorem®, SPIO commercialisé en 

1995, est composé de particules d’oxyde fer de 5 à 6 nm de diamètre, enrobées par une 

couche de dextrans (diamètre final de 100 nm). Après administration intra-veineuse, il est 

utilisé pour visualiser des lésions hépatiques (tumeurs et métastases hépatiques notamment). 

Le Resovist® est également utilisé dans cette indication. Il est constitué de carbodextran 

encapsulant des nanoparticules d’oxyde de fer de 4 nm (diamètre final de 60 nm). 

Le métabolisme et l’élimination de ces nanoparticules inorganiques ont été étudiés. Après 

administration intra-veineuse, elles sont rapidement captées par le système réticulo-

endothélial (principalement par les cellules de Kupffer, mais également par les cellules de la 

rate, des ganglions lymphatiques, et de la moelle osseuse) (Morana et coll., 2007). Après avoir 

été phagocytées, elles sont lentement dégradées puis intégrées dans le pool de fer de 

l’organisme. Elles ne sont donc pas détectables dans les voies d’élimination biliaires et 

rénales. 
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4. Paramètres pharmacocinétiques des nanoparticules 

4.1. Administration 

 

Avant d’étudier le comportement d’une nanoparticule, il convient de déterminer la voie 

d’administration. Le système sanguin irriguant l’ensemble des organes et tissus de 

l’organisme, la voie sanguine semble adaptée pour atteindre l’ensemble des tissus et cellules 

ciblées. Il existe différentes voies pour atteindre le système sanguin : la voie entérale, la voie 

percutanée, la voie pulmonaire et les voies parentérales (sous-cutanée, intra-musculaire et 

intra-veineuse). L’administration intra-veineuse permet de s’affranchir des problèmes 

d’absorption liés aux autres voies d’administration et permet ainsi de maitriser la quantité 

administrée. 

 

4.2. Distribution 

 

Après administration intra-veineuse, différents paramètres vont influencer la distribution des 

nanoparticules dans l’organisme. Le premier paramètre mis en jeu est le flux sanguin. En 

effet, les organes ayant un flux sanguin élevé (cerveau, foie, cœur, intestins, poumons, rate, 

reins, etc.) seront exposés à des concentrations plus élevées en nanoparticules. Ensuite, la 

distribution des nanoparticules peut être modifiée par l’altération des vaisseaux : 

l’augmentation de sa perméabilité des vaisseaux tumoraux permet à un ciblage passif de ces 

tissus par effet EPR. 

La distribution des nanoparticules peut également être influencée par des paramètres propres 

aux nanoparticules comme leur taille ou leur fonctionnalisation de surface. Ainsi, les 

nanoparticules de petite taille, comprise entre 1 et 20 nm, présentent un temps de circulation 

plus long dans le sang et une extravasation lente vers les espaces interstitiels (Winter et coll., 

2003). Ceci peut altérer le volume de distribution des particules lors d’une administration 

intra-veineuse. Les injections locales nécessitent, quant à elles, des nanoparticules de taille 

légèrement supérieure, de l’ordre de 30 à 100 nm. Cette taille est suffisante pour éviter la fuite 

dans les capillaires, mais suffisamment petite pour empêcher l’élimination par le système 

réticulo-endothélial (Moghimi et coll., 2003). 

Enfin, la modification de la surface des nanoparticules permet de contrôler leur distribution et 

de limiter leur élimination. Par exemple, l’ajout de PEG (molécules hydrophiles) à la surface 

des nanoparticules augmente leur temps de circulation dans le sang (Torchilin et coll., 1995). 
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4.3. Elimination 

 

Avant d’atteindre le tissu cible, les nanoparticules, administrées par voie intra-veineuse, sont 

confrontées à différentes barrières biologiques, la première étant la barrière sanguine et la 

captation par le système réticulo-endothélial (RES). Ce système également appelé système 

phagocytaire mononucléé (MPS), participe à une réponse immunitaire non spécifique, par 

reconnaissance des éléments étrangers à l’organisme. Au cours de la première étape appelée 

opsonisation, les nanoparticules vont être recouvertes via des interactions non spécifiques par 

des opsonines (Vonarbourg et coll., 2006). Ces molécules sont des protéines plasmatiques, 

telles que les protéines du complément (Protéines C3 et C4), des immunoglobulines (IgG et 

IgM), la fibronectine, l’albumine et des apolipoprotéines. Ce sont principalement les protéines 

du complément qui rendent les nanoparticules plus visibles pour les macrophages, notamment 

ceux qui résident dans le foie (cellules de Kupffer), la rate ou la moelle osseuse, et permettre 

leur phagocytose. L’opsonisation est un processus rapide (de quelques secondes à quelques 

jours) conduisant à une accumulation des nanoparticules dans le foie, la rate et les ganglions 

lymphatiques, en vue d’une élimination ultérieure. 

Il n’existe pas de règle générale pour contourner l’opsonisation des nanoparticules (Owens et 

Peppas, 2006). Cependant les molécules hydrophiles (tels que les PEG) semblent être 

opsonisées moins rapidement que les molécules hydrophobes. Elle est également plus rapide 

pour les molécules chargées ou les nanoparticules de grande taille (> 200 nm). La 

modification de la surface des nanoparticules est donc un paramètre crucial pour augmenter 

leur temps de circulation et obtenir des nanoparticules furtives, qui seront moins reconnues 

par le RES. 

L’élimination des nanoparticules est également conditionnée par la perméabilité vasculaire 

qui est variable selon que l’endothélium soit continu (sans pore), fenêtré (pores entre 50 et 

70 nm) ou sinusoïde (pores de 0,1 à 0,3 µm). Les capillaires fenêtrés sont notamment présents 

dans les reins et l’intestin grêle, alors que les capillaires sinusoïdes sont présents dans le foie, 

la rate et les os. L’élimination des nanoparticules sera donc plutôt hépatique ou plutôt rénale 

selon leur taille. Une étude portant sur des nanoparticules d’or montre que les petites 

particules chargées positivement sont à la fois moins captées par le foie et éliminées plus 

rapidement par voie rénale, que des particules plus grosses ou chargées négativement voire 

neutres (Balogh et coll., 2007). Une autre étude portant sur les quantum dots s’est focalisée 

sur les critères indispensables à une élimination rénale satisfaisante (Choi et coll., 2007). Elle 
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Figure 29. Structures des différents polymères utilisés pour la fonctionnalisation de
surface des nanoparticules.
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conclut que le diamètre hydrodynamique des nanoparticules ne doit pas dépasser 5,5 nm pour 

qu’elles soient filtrées par les reins. 

 

5. Importance des caractéristiques physico-chimiques des nanoparticules 

sur leur devenir en milieu biologique 

 
Comme nous venons de le voir, la clairance et l’opsonisation sont fortement liées aux 

différentes caractéristiques physico-chimiques des nanoparticules, telles leur taille, leur 

géométrie, leur charge et les groupements présents à leur surface.  

 

5.1. Caractéristiques de surface 

 

La modification de la surface des nanoparticules est un paramètre important pour éviter leur 

reconnaissance par le RES. Les particules hydrophobes sont rapidement captées par le RES 

puis stockées dans le foie et la rate, alors que les nanoparticules hydrophiles sont plus furtives 

et présentent un temps de circulation plus long dans le sang.  

Différents polymères sont couramment utilisés pour augmenter le caractère hydrophile des 

nanoparticules. Il s’agit des PEG, de divers polysaccharides comme les dextrans, le chitosan 

ou les héparines (Lemarchand et coll., 2004), ou de divers copolymères comme les 

copolymères pluronic (Batrakova et Kabanov, 2008), etc. (Figure 29). 

Le PEG (polyéthylène glycol) est le plus couramment utilisé. Il est biocompatible, soluble en 

milieu aqueux, non toxique, faiblement immunogène et approuvé pour injection à l’homme. 

Le PEG réduit l’opsonisation et la reconnaissance par les macrophages, conduisant à une 

augmentation de la demi-vie plasmatique des nanoparticules (Gref, 2002). Il favorise une 

meilleure accumulation passive dans les tumeurs par effet EPR, permettant une meilleure 

efficacité thérapeutique de drogues encapsulées dans les nanoparticules (Barratt et coll., 

2003). 

Les oligo- et poly-saccharides sont également utilisés. Leur biocompatibilité et leur 

biodégradation sont documentées, et ils présentent de nombreuses propriétés (anti-virale, anti-

bactérienne ou anti-tumorale) non retrouvées pour les autres polymères naturels (Na et coll., 

2000). Ils peuvent également être utilisés pour leurs propriétés de ciblage des tissus, car ils 

présentent des récepteurs sur certaines cellules. Le dextran, le pullulane et les glycoprotéines 



Figure 30. Représentation schématique des interactions
entre la surface des nanoparticules et les protéines.
(P : Protéine)
D’après Vonarbourg et coll., 2006.
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Figure 31. Représentation schématique des interactions
entre une structure en brosse et des protéines de grande
[A] ou de petite [B] taille.
(P : Protéine)
D’après Vonarbourg et coll., 2006.
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diminuent la captation par le RES (Woddle et Lasic, 1992 ; Allen, 1994), alors que l’acide 

hyaluronique confère des propriétés bioadhésives pour l’administration locale de drogues 

(Lehr et coll., 1992). Ainsi, le greffage d’héparine à la surface de nanoparticules polymériques 

de PMMA améliore significativement la demi-vie plasmatique (de quelques minutes pour les 

particules nues à plus de cinq heures pour les particules-héparine). Ceci suggère que le fort 

encombrement stérique amené par l’arrangement en brosse dure de polysaccharides 

contribuerait à l’augmentation du temps de circulation (Passirani et coll., 1998). Le greffage 

de dextran améliore également la demi-vie plasmatique des SPIO. Cependant, la captation des 

particules par les cellules peut induire une perte du recouvrement de PEG due à l’activité 

enzymatique lysosomale de digestion des dextrans. Enfin, le chitosan peut interagir avec les 

acides nucléiques (oligonucléotides, ADN, ...), améliorant la capacité de charge des 

nanoparticules en acides nucléiques, leur stabilité dans les fluides biologiques et leurs 

propriétés de transfection. 

 

Il semble également que la masse moléculaire des molécules utilisées pour augmenter 

l’hydrophilicité, ainsi que leur densité de greffage influencent le devenir des nanoparticules 

dans les milieux biologiques (Vonarbourg et coll., 2006) (Figures 30 et 31). 

Ainsi, différentes études montrent que l’adsorption des protéines à la surface des 

nanoparticules est diminuée lorsque le poids moléculaire des molécules de recouvrement 

augmente (Moghimi et coll., 2001b) et préconise l’utilisation de PEG de taille comprise entre 

1500 et 3500 Da. De plus, Pavey et coll., suggère qu’il serait plus adapté de mélanger des 

PEG à chaines courtes et à chaines longues, ces dernières étant plus flexibles, alors que les 

chaines courtes permettent un recouvrement optimal de la nanoparticule (Pavey et coll., 

1999). Enfin, l’adhésion cellulaire et la phagocytose sont d’autant plus réduites que les 

chaines des PEG ou des chitosans sont longues (Mosqueira et coll., 1999 ; Huang et coll., 

2004). 

De plus, l’adsorption des protéines dépend de l’accessibilité de la surface de la nanoparticule 

(Osterberg et coll., 1995). Ainsi, recouvrir les nanoparticules avec une faible densité de PEG à 

longues chaines ne prévient pas l’adsorption des protéines (Vittaz et coll., 1996), alors qu’une 

forte densité de PEG à chaines courtes semble plus efficace (Mosqueira et coll., 2001 ; 

Gombotz et coll., 1991). La densité de chaines PEG de 2000 Da suffisante serait d’au moins 

0,2 molécules / nm² ou une distance de 2,2 nm entre deux molécules pour une nanoparticule 

de PLA de 100 nm (Vittaz et coll., 1996). En revanche, pour une nanoparticule de PLA de 
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200 nm, la distance optimale entre deux PEG de 5000 Da serait de 1,4 nm (Gref et coll., 

2000). La densité de molécules à la surface des nanoparticules est reliée à leur rayon de 

courbure. 

Enfin, il a été mis en évidence que la charge de surface des nanoparticules et les groupements 

fonctionnels modulent leur prise en charge par le RES (Alexis et coll., 2008). Il a d’abord été 

montré que des microparticules de polystyrène présentant des amines primaires à leur surface 

sont plus phagocytées que des microparticules ayant des groupements sulfate, hydroxyle ou 

carboxyle. Les nanoparticules chargées positivement présentent un fort taux d’internalisation 

non spécifique et une demi-vie plasmatique courte, alors que les nanoparticules neutres ou 

chargées négativement sont moins internalisées (Yamamoto et coll., 2001). 

 

5.2. Taille des nanoparticules 

 

En se basant sur les paramètres physiologiques telles que la filtration hépatique, 

l’extravasation et la diffusion dans les tissus, et l’élimination rénale, il semble évident, 

qu’avec les caractéristiques de surface, la taille des nanoparticules est un facteur clé de la 

biodistribution des nanoparticules et l’obtention d’un effet thérapeutique. 

Une étude de la biodistribution de nanoparticules de polystyrène, dont la taille variait entre 

50 et 500 nm, a montré une forte agglomération hépatique des particules de grande taille 

(Nagayama et coll., 2007). Ceci suggère donc que la captation hépatique est médiée par 

l’adsorption des protéines conduisant à l’opsonisation. De plus, les tests réalisés in vitro 

montrent une faible adsorption des protéines sur les nanoparticules de taille inférieure à 

100 nm, celle-ci est moyenne pour les nanoparticules de 100 à 200 nm et forte si leur taille 

dépasse 200 nm (Fang et coll., 2006). L’effet de la taille des particules sur l’adsorption des 

protéines a ensuite été confirmé par un test de capture par des macrophages et l’étude de la 

cinétique de la clairance sanguine. La clairance sanguine est deux fois plus lente pour les 

particules de grande taille. De plus, de la même manière que pour les liposomes, les micelles 

inférieures à 100 nm s’accumulent dans la peau (Rijcken et coll., 2007). 
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En conclusion, les nanoparticules représentent un réel espoir pour la médecine. En effet, 

elles favorisent la délivrance d’agents thérapeutiques au sein de la zone à traiter en limitant 

leur capture par les tissus sains. Ceci réduit les effets secondaires, et redonne de l’intérêt à des 

principes actifs ayant des propriétés physiques et une biodistribution insatisfaisantes. D’un 

point de vue diagnostique, elles améliorent le contraste des modalités d’imagerie actuelles et 

favorisent donc la détection précoce des cancers. 
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Chapitre IV : Du développement préclinique aux applications 

cliniques : intérêt de l’imagerie optique de fluorescence 

 

Comme nous l’avons vu dans le chapitre précédent, la nanomédecine permet d’espérer 

d’importantes avancées pour la détection et le traitement des cancers. 

L’imagerie s’est imposée comme un outil indispensable pour la recherche en cancérologie, les 

essais cliniques et la pratique médicale. Ces différentes techniques d’imagerie médicale sont 

régulièrement utilisées afin d’établir un diagnostic précis, de préparer une opération 

chirurgicale ou de contrôler les effets d’un traitement ou d’un acte chirurgical. 

Au cours des trente dernières années, des évolutions importantes ont été réalisées sur les 

systèmes d’imagerie et leurs applications, mais certains challenges persistent. Jusqu’à présent, 

les techniques d’imagerie permettent de localiser la tumeur dans l’organisme. Mais, 

actuellement, les développements s’orientent vers la visualisation par ces systèmes de 

l’expression ou de l’activité de molécules particulières des processus cellulaires ou 

moléculaires influençant le devenir des tumeurs et leur capacité à répondre ou non au 

traitement (Weissleder, 2002) : il s’agit de l’imagerie moléculaire. 

 

Ce chapitre présentera le fonctionnement, les avantages et les inconvénients des différentes 

techniques d’imagerie médicale et biomédicale existantes. Il s’intéressera plus 

particulièrement à leur potentiel pour l’imagerie moléculaire, ainsi qu’aux agents de contraste 

couramment utilisés pour mettre en évidence des processus donnés. Enfin, ce chapitre se 

focalisera plus précisément sur l’imagerie de fluorescence et l’intérêt de son utilisation pour le 

développement de nouvelles drogues et de nouveaux agents de contraste pour l’imagerie 

moléculaire. 

 

 

 

 

 

 



IRMImagerie nucléaire Radiographie Fluorescence Echograph ie

Figure 32. Représentation des différentes modalités d’imagerie.
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1. Les différentes techniques d’imagerie 

 

Les techniques d’imagerie médicale et biomédicale sont dites non invasives et non 

traumatisantes. En effet, hormis l’injection de traceurs pour certaines modalités, aucun 

prélèvement (biopsie) ni aucune atteinte des barrières de l’organisme n’est nécessaire à leur 

mise en œuvre.  

Ainsi, les différentes méthodes d’imagerie sont basées sur l’utilisation de rayons 

électromagnétiques permettant l’obtention des renseignements désirés, sans effectuer de 

prélèvements. Les rayonnements utilisés sont répartis sur l’ensemble du spectre 

électromagnétique : des rayons gamma dans le cadre de l’imagerie nucléaire (pour les 

rayonnements les plus énergétiques), aux ultra-sons lors des échographies, en passant par les 

rayons X, les ondes radio dans le cas des IRM (en complément d’un champ magnétique 

constant) et enfin les rayonnements infra-rouges dans le cadre de l’imagerie de fluorescence 

in vivo (Figure 32). 

Les techniques d’imagerie peuvent être divisées en deux catégories en fonction de leurs 

applications : 

• L’imagerie structurelle, qui renseigne sur l’anatomie des organes (position, volume, 

présence éventuelle de lésions, …) 

• L’imagerie fonctionnelle, qui permet l’obtention d’informations sur le 

fonctionnement de l’organisme (physiologie, métabolisme, …) 

 

Toutes les techniques d’imagerie ne sont pas adaptées pour l’imagerie moléculaire. Cependant 

la combinaison de ces différentes techniques améliore la qualité des informations que l’on 

peut obtenir, et améliore ainsi le diagnostic du cancer et le suivi de la réponse au traitement. 

Avant de présenter ces différentes méthodes d’imagerie, nous rappellerons l’intérêt de 

l’imagerie moléculaire. 

 

1.1. L’imagerie moléculaire 

 

L’imagerie moléculaire est une discipline de la recherche biomédicale en pleine expansion, 

qui peut être définie comme la représentation visuelle, la caractérisation et la quantification de 

processus biologiques cellulaires, sub-cellulaires et moléculaires, de manière non invasive au 



Utilisés pour localiser des protéines et 

déterminer leur structure

Figure 33. Les traceurs utilisés pour l’imagerie moléculaire.
a. Traceur ciblant: l’agent de contraste est lié à la molécule (biomarqueur) qui est

reconnue ou qui reconnait spécifiquement une cible biologique donnée (par
exemple,un traceurlié à un anticorpsreconnaissantuneprotéineexpriméeà la

Traceurs ciblants Traceurs activables

Utilisés pour localiser des enzymes et 

déterminer leur fonction

exemple,un traceurlié à un anticorpsreconnaissantuneprotéineexpriméeà la
surface de certaines cellules).

b. Traceur activable: l’agent de contraste est inhibé et sous l’action d’un processus
biologique, ses propriétés sont restituées permettant ainsi sa détection (par
exemple un traceur dont les propriétés physiques sont modifiées par l’action
d’une enzyme)

D’après Weissleder, 2002.
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sein d’organismes vivants (Weissleider, 2002 ; Massoud et Gambhir, 2003 ; Willmann et 

coll., 2008). 

Elle présente divers avantages, dont une meilleure compréhension des processus biologiques, 

mais également un diagnostic plus précoce des tumeurs ou de maladies neurologiques, cardio-

vasculaires ou auto-immunes. D’autre part, elle favorise le développement de nouvelles 

thérapies pour ces pathologies grâce à des tests précliniques et cliniques permettant 

l’optimisation des traitements. 

Ainsi, l’imagerie moléculaire est basée sur l’utilisation d’agents de contraste (ou traceurs). 

Chaque traceur permet la mise en évidence d’un processus biologique donné. Ils peuvent être 

classés en deux catégories : les traceurs ciblants et les traceurs activables. Les premiers sont 

détectés après fixation au niveau de leur cible, alors que les seconds ne sont détectables 

qu’après avoir « réagi » avec la cible, permettant ainsi la réduction du bruit de fond et une 

amélioration du contraste final (Figure 33). 

L’imagerie moléculaire permet la détection précoce de certains marqueurs tumoraux, alors 

que la tumeur est encore indétectable à l’aide des techniques d’imagerie structurelle, et sans 

réaliser de prélèvement. 

 

1.2.  Imagerie par rayons X 

 

La radiographie par rayons X est la plus ancienne technique d’imagerie médicale. Elle est 

utilisée depuis les années 1900, après la découverte en 1895 des rayons X par W.C. Röntgen. 

A côté de la radiographie « classique », les différents développements technologiques ont 

permis l’apparition de la tomodensimétrie (ou scanner ou tomographie rayons X (en anglais, 

CT pour Computed Tomography)) dans les années 1970. Après reconstruction, les scanners 

permettent de réaliser des vues en coupe et des vues en trois dimensions. Cette technique est 

très couramment utilisée en médecine humaine. 

Les rayons X sont absorbés à différents degrés par les différents tissus biologiques. Cette 

technique mesure la différence d’absorption des rayons X à travers les tissus. 

Les microCT haute résolution permettent d’imager des souris et ont été utilisés pour la 

détection des tumeurs pulmonaires (Kennel et coll., 2000) et des métastases osseuses (Borah 

et coll., 2001). 

 



Technique Résolution Profondeur Temps 

d’acquisition

Quantitatif Agents de 

contraste

Type

d’imagerie

Coût Utilisation 

clinique

IRM 10-100 µm Pas de limite Minutes-

heures

Oui •Gadolinium (Gd3+)

•Nanoparticules 

d’oxyde de fer 

(SPIO, USPIO)

Anatomique, 

fonctionnelle, 

moléculaire

$$$ Oui

CT 50 µm Pas de limite Minutes Oui •Iode Anatomique, 

fonctionnelle

$$ Oui

Ultrasons 50 µm Cm Secondes-

minutes

Oui •Micro-bulles Anatomique, 

fonctionnelle

$$ Oui

PET 1-2 mm Pas de limite Minutes-

heures

Oui •11C

•18F

•64Cu

Fonctionnelle, 

moléculaire

$$$ Oui

SPECT 1-2 mm Pas de limite Minutes -

heures

Oui •99mTc

•123I

•111In

Fonctionnelle, 

moléculaire

$$ Oui

FRI 2-3 mm < 1cm Secondes Non

(semi-

• Protéines 

fluorescentes et 

Fonctionnelle, 

moléculaire

$ Oui

(semi-

quantitatif)

fluorescentes et 

fluorophores

• Nanoparticules 

fluorescentes

moléculaire

FMT 1mm < 10cm Minutes-

heures

Oui •Protéines 

fluorescentes et 

fluorophores

•Nanoparticules 

fluorescentes

Fonctionnelle, 

moléculaire

$$ En 

développement

Tableau V. Résumé des caractéristiques des différents systèmes d’imagerie.
Les valeurs de résolution correspondent à celle des dispositifs utilisés en préclinique. Les coûts sont basés
sur les prix des systèmes d’imagerie aux Etats-Unis : $ < 100 000 ; $$ 100 000 – 300 000 ;$$$ > 300 000.
D’après Weissleder et Pittet, 2008 et Pysz et coll., 2010.
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L’agent de contraste le plus utilisé pour cette technique est l’iode, car il a la propriété de 

fortement absorber les rayons X. Il est notamment utilisé pour l’imagerie du système 

vasculaire par angiographie, permettant, après injection, de repérer les organes fortement 

vascularisés et en particulier certaines tumeurs. D’autres agents de contraste pour 

l’imagerie X sont également développés, comme les nanoparticules métalliques (par exemple 

les nanoparticules d’or) du fait de la présence d’atomes lourds absorbants les rayons X. 

Toutefois, ces traceurs (iode et nanoparticules) possèdent un faible pouvoir contrastant, 

nécessitant d’importantes quantités injectées. Ceci limite le développement de nouveaux 

agents de contraste ciblants utilisables pour l’imagerie moléculaire. 

 

L’imagerie par rayons X est une méthode d’imagerie structurelle efficace et rapide, possédant 

une bonne résolution spatiale de l’ordre de 10 à 100 µm, sans limite de profondeur 

(Tableau V). Cette technique offre un excellent contraste entre les os et les tissus mous, 

cependant le contraste entre les différents tissus mous est faible. La localisation des tumeurs 

peut ainsi être rendue difficile. De plus, les rayons X sont des rayonnements ionisants qui 

nécessitent des mesures d’utilisation et de protection adéquates. Ceci limite également 

l’utilisation de cette technique pour la réalisation de suivis longitudinaux qui exposeraient à 

de trop fortes doses de rayonnements. 

 

1.3. Imagerie par ultra-sons 

 

L’ultrasonographie est une méthode d’imagerie non irradiante fondée sur la détection de la 

réflexion des ultra-sons par les différents tissus de l’organisme. Elle est dédiée à l’analyse des 

tissus « mous ». C’est une imagerie principalement structurelle, mais elle peut également 

permettre une imagerie fonctionnelle, notamment pour la mesure du flux sanguin grâce à 

l’échographie Doppler. 

Cette technique est très utilisée pour une détection rapide de pathologies, comme les tumeurs 

de la vessie (Rooks et coll., 2001). 

 

Le contraste de l’imagerie ultrasonore peut être amélioré par l’utilisation de microbulles.  En 

milieu aqueux, elles sont fortement échogènes grâce à la grande différence de densité entre le 

gaz contenu dans les microbulles et les tissus environnants. Ce sont généralement des 

émulsions d’huiles perfluorocarbonées stabilisées par une couche de phospholipides (Lanza et 
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Wickline, 2001 ; Unger et coll., 2004). Ces huiles permettent de dissoudre d’importantes 

quantités de gaz. Différentes formes commerciales sont disponibles : Luminity®/Definity® 

(Bristol Myers Squibb), OptisonTM (GE Healthcare), Sonovue® (Bracco), et SonozoidTM 

(Amersham Health) (Weskott, 2008). 

Du fait de leur nature, de leur efficacité et des possibilités de fonctionnalisation, l’utilisation 

des microbulles est envisageable pour l’imagerie moléculaire ou pour la délivrance de 

médicaments (Pysz et coll. 2010a ; Deshpande et coll., 2010), par exemple pour l’imagerie de 

l’angiogenèse (Pochon et coll., 2010 ; Pysz et coll., 2010b) ou pour l’imagerie de l’activité 

des MMP2 dans l’ischémie/reperfusion (Su et coll., 2010). 

 

L’échographie est une modalité d’imagerie largement utilisée en clinique car elle est rapide, 

peu coûteuse et peu encombrante. La résolution peut être très précise (10 à 500 µm selon la 

sonde utilisée), mais elle diminue rapidement lors de l’observation des zones profondes 

(Tableau V). De plus, les os ne laissent pas passer les ondes ultra-sonores. Enfin, cette 

technique nécessite un contact entre le patient et le dispositif, et elle est opérateur-dépendante. 

 

1.4. Imagerie par résonance magnétique (IRM) 

 

Développée au début des années 1980, l’IRM est une méthode couramment utilisée en 

clinique, adaptée pour la visualisation des tissus mous.  

Le principe de l’IRM repose sur le fait qu’en appliquant une combinaison d’ondes 

électromagnétiques à haute fréquence sur une partie du corps et en mesurant le signal réémis 

par l’hydrogène, il est possible de déterminer la composition chimique et donc la nature des 

tissus biologiques en chaque point du volume imagé. La force du signal est fonction du 

nombre de protons. Le processus de relaxation, correspondant au retour à l’état basal des 

spins, peut être décrite par deux constantes fondamentales : T1 (relaxation longitudinale) et 

T2 (relaxation transversale). L’IRM est très utile pour la détection des tumeurs et la mesure 

des paramètres morphologiques. Elle permet également un suivi longitudinal de la croissance 

de la tumeur, car plusieurs sessions d’imagerie peuvent être effectuées en toute sécurité. 

 

Traditionnellement utilisée pour la visualisation des tissus mous (par exemple, localisation et 

taille des tumeurs), l’imagerie par résonance magnétique permet de réaliser de l’imagerie 

moléculaire grâce à l’injection d’agents de contraste : nanoparticules superparamagnétiques, 
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nanoparticules d’oxyde de Gadolinium ou chélates de Gadolinium (Morana et coll., 2007 ; 

Tripathi et coll., 2009). Ces agents de contraste influencent les temps de relaxation T1 et T2. 

Dans les années 1990, le développement de l’IRM fonctionnelle a permis d’importantes 

avancées dans la compréhension de phénomènes biologiques, notamment dans la 

compréhension du fonctionnement du cerveau. La technique de spectroscopie par résonance 

magnétique permet d’imager l’activité métabolique des tumeurs (marqueurs d’agressivité de 

tumeurs prostatiques (Koutcher et coll., 2000), angiogenèse (Sipkins et coll., 1998), ..). 

 

Contrairement à l’imagerie par rayons X, l’IRM n’est pas basée sur l’utilisation de 

rayonnements ionisants, ce qui en fait une technique sans danger. Elle offre un excellent 

contraste au niveau des tissus mous, bien meilleur que celui obtenu en tomodensitométrie, 

mais ne permet pas la visualisation des tissus durs (os). La sensibilité de la méthode est faible 

(de l’ordre du mM), mais sa résolution spatiale est très bonne (de l’ordre de 100 µm) 

(Tableau V). Cette technique est sans doute la méthode d’imagerie structurelle la plus 

performante, mais la durée d’acquisition est relativement longue et son coût est important. 

 

1.5. Imagerie nucléaire 

 

L’imagerie nucléaire repose sur la détection de la désintégration d’atomes radioactifs entrant 

dans la structure de molécules dites radiopharmaceutiques, préalablement administrées au 

patient. La médecine nucléaire se distingue de la plupart des autres techniques d’imagerie 

médicale par l’obtention d’images physiologiques plutôt qu’anatomiques. Des molécules dont 

le comportement biologique est connu sont administrées au patient et leur comportement est 

étudié par le biais de l’imagerie d’émission. Les images obtenues peuvent être statiques, mais 

il est également possible d’obtenir des images dynamiques afin d’étudier divers processus 

vitaux (circulation et perfusion sanguine, métabolisme du glucose, taux de liaison ligand-

récepteur, utilisation de l’oxygène…). 

Deux technologies basées sur l’utilisation de radioéléments différents sont actuellement 

utilisées : la tomographie à émission de positrons (TEP ou PET pour « Positron Emission 

Tomography ») et la tomographie d’émission monophotonique (TEMP ou SPECT pour 

« Single Photon Emission Tomography »). 
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La TEP est basée sur l’utilisation d’isotopes émettant des positrons, tels le fluor 18 (18F), 

l’oxygène15 (15O), le carbone 11 (11C) et l’azote 13 (13N). Ces éléments ont une durée de vie 

courte, inférieure à deux heures. La TEMP utilise des traceurs émetteurs gamma ou émettant 

des photons X de haute énergie comme le technétium 99m (99mTc), l’indium 111c (111cIn) et 

l’iode 123 (123I). Les traceurs étant spécifiques pour chaque cible étudiée, le nombre de 

processus étudiés sera limité par la production et la conservation du radiopharmaceutique. 

Le 2-fluor-2-deoxy-D-glucose, un analogue du glucose dans lequel le groupement hydroxyle 

en 2 est remplacé par un atome de fluor radioactif (18F-FDG), est le principal traceur utilisé en 

TEP. Il permet de suivre le métabolisme du glucose, et ainsi de localiser les cellules 

présentant un fort métabolisme du glucose telles les cellules tumorales. Il permet également 

de suivre la réponse à un traitement anti-tumoral, comme c’est le cas pour les tumeurs 

stromales gastro-intestinales (GIST) en réponse à un traitement par Glivec® (Sullivan et 

Kelloff, 2005). L’expression de l’intégrine αvβ3 peut également être imagée in vivo avec le 
18F-RGD (Haubner et coll., 2001a). 

 

L’imagerie nucléaire est une méthode très sensible (10-14-10-15 M pour la TEP et 10-14 pour la 

TEMP) et présentant une bonne résolution spatiale (1.3 mm pour la PET et sub-millimétrique 

pour la TEMP) (Tableau V). Cependant, elle nécessite l’injection d’un radiopharmaceutique 

qui doit être synthétisé juste avant l’administration du fait de sa courte durée de vie. Cette 

dépendance en atomes radioactifs difficiles à produire (production en cyclotron pour la TEP et 

en générateur pour la TEMP), rend cette technique onéreuse. De plus, l’utilisation de sources 

radioactives en fait une technique lourde à utiliser en termes de mesures de sécurité et de 

protection. 

 

1.6.  Imagerie de fluorescence 

 

L’imagerie de fluorescence est une technique utilisant les photons comme source 

d’information. Elle a fait ses preuves pour les applications in vitro, et est fortement répandue 

dans le domaine biomédical, notamment à l’échelle moléculaire (ADN, protéines) ou 

cellulaire (cytométrie en flux, marquages histologiques). In vivo, malgré de bons résultats 

précliniques et quelques applications cliniques, elle est encore peu employée, essentiellement 

par manque de traceurs. Cette technique présente de nombreux avantages et notamment sa 

large gamme d’applications allant des études au niveau moléculaire aux études cliniques. 



BA

Figure 34. Diagramme de Jablonski.
[A] Ce diagramme illustre les différentes transitions électroniqueset les différents phénomènes de
désexcitation possibles. Une molécule possédant des propriétés de phosphorescence aura également des
propriétés de fluorescence.
[B] Spectre de fluorescence d’une molécule avec son spectre d’émission de fluorescence et de
phosphorescence.
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La partie suivante rappellera le principe de la fluorescence, les avantages et les inconvénients 

de son utilisation en imagerie in vivo, et présentera les différents dispositifs d’imagerie ainsi 

que les principaux traceurs existants. 

 

2. L’imagerie optique de fluorescence 

  

L’imagerie de fluorescence est une méthode non invasive, rapide, peu coûteuse et très 

sensible, mais qui présente deux inconvénients in vivo : une faible résolution spatiale et une 

profondeur de détection limitée. Elle constitue cependant une méthode complémentaire de 

l’IRM ou de la médecine nucléaire (Frangioni, 2003). De plus, les temps d’acquisition courts 

en font la technique d’imagerie moléculaire la mieux adaptée aux méthodes de « screening ». 

 

2.1. Principe 

 

La fluorescence correspond à la lumière émise par une substance (molécule ou matériau) 

lorsqu’elle passe d’un état électronique excité à l’état fondamental. 

Les différents processus électroniques engendrés par l’absorption de lumière par une 

substance fluorescente (également appelée fluorophore ou fluorochrome) sont représentés par 

le diagramme de Jablonski (Figure 34). 

A température ambiante, l’énergie thermique n’est pas suffisante pour peupler les états excités 

singulet S1 et S2. C’est l’absorption de l’énergie lumineuse apportée par un photon qui 

permet de peupler ces états excités. Un fluorophore est généralement excité jusqu’aux niveaux 

vibrationnels élevés, avant de se relaxer rapidement jusqu’au niveau vibrationnel le plus faible 

de S1, par conversion interne. Le retour à l’état fondamental S0 peut alors avoir lieu par 

émission d’un photon, correspondant à la fluorescence, ou par désexcitation non radiative 

(principalement par dégagement de chaleur lors des collisions avec les molécules 

environnantes). 

L’énergie libérée lors de l’émission de la fluorescence est inférieure à celle ayant permis 

l’excitation, une partie de l’énergie étant dissipée lors des phénomènes de conversion interne, 

après l’absorption. Les longueurs d’onde étant inversement proportionnelles à l’énergie du 

photon, la longueur d’onde d’émission sera décalée vers les plus grandes longueurs d’onde 

par rapport à la longueur d’onde d’excitation. La différence entre les longueurs d’onde 

maximales d’absorption et d’émission de fluorescence correspond au déplacement de Stockes. 
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Pour certaines molécules, une conversion inter-système autorise le peuplement de l’état excité 

triplet T1 depuis l’état excité singulet S1. Dans ce cas, le retour à l’état fondamental peut 

s’effectuer soit par émission de lumière (phosphorescence), soit pas désexcitation non 

radiative. L’énergie libérée par la phosphorescence est plus faible que celle liée au processus 

de fluorescence, car l’état excité T1 est moins énergétique que S1. 

 

La fluorescence est également caractérisée par différentes grandeurs caractéristiques qui sont 

les suivantes : 

• Longueurs d’onde d’absorption et d’émission de fluorescence : elles correspondent 

aux longueurs d’onde pour lesquelles l’absorption et l’émission sont maximales. Elles 

sont caractéristiques d’un fluorophore donné. 

• Rendement quantique de fluorescence : c’est le rapport entre le nombre de photons 

émis par rapport au nombre de photons absorbés. Il correspond donc à l’efficacité 

relative de la fluorescence par rapport aux autres voies de désintégration. 

• Durée de vie de fluorescence ou durée de vie de l’état excité S1 : c’est la durée 

moyenne pendant laquelle la molécule reste à l’état excité avant de revenir à l’état 

fondamental. Elle est de l’ordre de la nanoseconde pour un fluorophore organique. 

• Photo-blanchiment : à l’état excité, la molécule peut participer à diverses réactions 

chimiques (réactions photochimiques), en particulier avec l’oxygène. Ainsi, lorsqu’une 

solution de fluorophores est excitée, une certaine proportion d’entre eux peut être 

détruite à chaque instant par photo-blanchiment, engendrant une diminution de 

l’intensité de fluorescence au cours du temps pour une irradiation continue 

 

2.2. Applications de la fluorescence pour l’imagerie in vivo 

 

In vivo, il est possible de suivre des traceurs fluorescents en observant leur émission de 

fluorescence après les avoir excités par une source lumineuse. Cependant, pour que l’imagerie 

de fluorescence soit possible in vivo, il a fallu s’affranchir des limitations optiques existantes 

liées aux tissus vivants. 

 



Figure    35. Spectres d’absorption des différentes composantes des
tissus en fonction de la longueur d’onde.
D’après Mobley et Vo-Dinh, 2003.
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D’après Frangioni, 2003.
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2.2.1. Les limitations optiques in vivo 

In vivo, l’utilisation de fluorophores engendre un certain nombre de contraintes liées à la 

traversée des tissus par les rayonnements d’excitation et d’émission de fluorescence. Les 

principaux problèmes rencontrés sont les suivants : 

• La diffusion des rayonnements d’excitation et d’émission de fluorescence au cours de la 

traversée des tissus provoque une perte importante d’intensité ainsi qu’une perte 

d’information, rendant difficile la localisation exacte du fluorophore dans l’organisme.  

• L’ absorption de la lumière d’excitation et de celle émise par le fluorophore conduit 

également à une perte de l’intensité de fluorescence. 

• L’ auto-fluorescence des tissus, correspondant à la fluorescence naturelle émise par de 

nombreux constituants des tissus (hémoglobines, porphyrines, …), diminue le contraste 

de manière importante. 

 

Afin de limiter ces inconvénients, il est important d’augmenter la sensibilité de détection des 

appareils utilisés, et de filtrer le rayonnement d’excitation diffusé. D’autre part, un rendement 

quantique de fluorescence et un déplacement de Stockes du traceur doivent être les plus 

élevés possibles. 

Ces phénomènes gênants peuvent également être réduits par le choix de longueurs d’onde 

d’absorption et d’émission adéquates (dans le proche infra-rouge). En effet, le phénomène 

d’absorption du rayonnement par les tissus est fortement diminué avec l’utilisation de 

longueurs d’ondes comprises entre 650 et 900 nm. Cette fenêtre, située entre l’absorption de 

l’hémoglobine et celle de l’eau, semble être optimale (Figure 35). Enfin, l’auto-fluorescence 

est considérablement diminuée dans la fenêtre proche infra-rouge. Aux longueurs d’onde 

visibles, un certain nombre d’organes sont fluorescents (peau, intestin, vessie), alors que dans 

le domaine proche infra-rouge ils émettent très peu de fluorescence, permettant la 

visualisation des fluorophores injectés avec un contraste plus important (Figure 36) 

(Frangioni, 2003). 

 

2.2.2. Les avantages de la fluorescence 

En dépit de limitations liées aux propriétés optiques des tissus, l’imagerie de fluorescence 

présente de nombreux avantages lorsqu’elle est utilisée dans un domaine de longueurs d’onde 

donné allant de 650 à 900 nm. En effet, cette technique présente de nombreux intérêts en 
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Figure 37. Système d’imagerie de fluorescence par réflectance (2D).
Les traceurs fluorescentes injectés sont excitées à une longueur d’onde
donnée. Le signal émis est capté par une caméra CCD, équipée de filtres
capables de séparer le rayonnement d’excitation diffusé des signaux de
fluorescence émis par les traceurs.
[A] Système d’imagerie en 2D.
[B] Sonde per-opératoire (Fluobeam®, Fluoptics).
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alliant une bonne sensibilité, un faible encombrement, des agents de contraste stables et elle 

n’utilise pas de radiations ionisantes. De plus cette technique est peu onéreuse à l’achat et au 

fonctionnement, ce qui en fait une modalité d’imagerie moléculaire de choix pour le petit 

animal. 

Diverses applications sont envisagées. Tout d’abord chez le petit animal, l’imagerie de 

fluorescence est un outil pour la découverte de nouveaux biomarqueurs (ciblage des 

tumeurs, …), mais également pour la découverte et l’évaluation de nouvelles thérapeutiques. 

Des applications chez l’homme sont également envisagées, notamment en dermatologie, 

comme outil de diagnostic du cancer du sein, de détection de métastases ou de ganglions 

sentinelles en per-opératoire, de polypes précancéreux par endoscopie du colon, ou comme 

outil aidant à la chirurgie avec une meilleure délimitation des berges tumorales ou la détection 

de nodules non détectables visuellement et à la palpation. 

 

2.2.3. Les dispositifs d’imagerie 

L’imagerie de fluorescence in vivo nécessite l’illumination de l’animal afin d’exciter les 

fluorophores de façon continue. Il existe deux grandes techniques d’acquisition des données 

in vivo : acquisition par réflectance et par transillumination. 

2.2.3.1. Imagerie de fluorescence par réflectance 

L’imagerie de fluorescence (FRI en anglais pour « Fluorescence Reflectance Imaging ») est 

un système utilisant le principe de la réflexion du signal. Il permet l’obtention de clichés en 

deux dimensions. Le système est constitué d’une rampe ou d’une couronne d’illumination, 

dans notre cas une couronne de LED émettant à 633 ou 660 nm (Figure 37). La lumière 

pénètre à l’intérieur de l’animal et excite les traceurs préalablement injectés. Le signal émis 

est capté par une caméra CCD, équipée de filtres capables de séparer le rayonnement 

d’excitation diffusé (et d’éliminer les photons réfléchis directement par l’animal) des signaux 

de fluorescence émis par les traceurs. En effet, ces filtres laissent uniquement passer les 

longueurs d’onde supérieures à 665 ou 690 nm en fonction de la longueur d’onde d’excitation 

(633 ou 660 nm). Le temps d’acquisition d’une image est compris entre quelques 

millisecondes et quelques secondes. En se plaçant dans la fenêtre proche infra-rouge, la 

profondeur de détection est de 1 à 2 cm (contre 1 à 2 mm entre 450 et 650 nm), la sensibilité 
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Figure 38. Système d’imagerie de fluorescence par transmission (3D).
L’acquisition est réalisée par transillumination. La souris est scannée par le dessous à l’aide d’un laser
proche infra-rouge, la lumière transmise et la fluorescence émise sont recueillies par une caméra CCD.
Après balayage précis de la surface d’intérêt par un laser et utilisationd’un algorithme de traitement
du signal, il est possible d’obtenir des reconstructions en 3D incluant la localisation spatiale des
sources fluorescentes.
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est bonne (10-12 M) et la résolution spatiale varie entre 100 µm in vitro et 2 mm in vivo. Cette 

technique permet d’obtenir des informations semi-quantitatives (Tableau V). 

Aux vues des développements récents de la 2D-FRI, des applications cliniques sont 

envisagées pour l’aide à la chirurgie des tumeurs. Le système Fluobeam® (Fluoptics, 

Grenoble) est un système portatif de 2D-FRI, fonctionnant sous la lumière scialytique du bloc 

opératoire (Kéramidas et coll., 2010). Un autre système per-opération a déjà été utilisé pour 

des essais précliniques (système FLARE, Fluorescence-assisted resection and exploration) 

(Troyan et coll., 2009). 

 

A cause des problèmes d’auto-fluorescence et d’absorption, les organes profonds ou 

absorbants comme le foie, les poumons ou la rate ne peuvent pas être investigués par imagerie 

2D-FRI. L’analyse de ces tissus nécessite l’utilisation d’un tomographe moléculaire de 

fluorescence (FMT pour Fluorescence Molecular Tomography) (Ntziachristos et coll., 2002). 

2.2.3.2. Tomographie de fluorescence 

La tomographie donne accès à des images en trois dimensions, permettant une vraie 

quantification du signal (indépendamment de la profondeur), tout en améliorant le contraste 

par diminution de l’auto-fluorescence (Koenig et coll., 2008). 

Avec ce système, l’acquisition est réalisée par transillumination. La souris est scannée par le 

dessous à l’aide d’un laser proche infra-rouge, la lumière transmise et la fluorescence émise 

sont recueillies par une caméra CCD (Figure 38). En balayant de manière précise la surface 

d’intérêt et en utilisant un algorithme de traitement du signal, il est possible d’obtenir des 

reconstructions en trois dimensions incluant la localisation dans l’espace des sources de 

fluorescence. 

Une imagerie plus profonde peut être réalisée, mais nécessite l’utilisation de lasers pulsés 

femtoseconde utilisé en mode FDOT temps résolu, qui sont relativement coûteux. En résumé, 

ce processus calcule et analyse le temps que chaque photon met pour être capté par la caméra 

après avoir traversé les tissus. Cette méthode sera bientôt transférée en clinique (Boutet et 

coll., 2009). En effet des travaux récents suggèrent qu’un signal fluorescent peut être obtenu 

pour des échantillons de 2 à 5 cm d’épaisseur, ce qui pourrait être suffisant pour réaliser une 

imagerie de la prostate. 

 



Figure 39. Exemples de traceurs fluorescents.
[A] Fluorophore organique (vert d’indocyanine ou ICG, « IndoCyanine Green »)
[B] Protéine fluorescente (« Green Fluorescent Protein » ou GFP)
[C] Nanocristaux semi-conducteurs ou quantum dots

CBA
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2.2.4. Les traceurs fluorescents 

Comme toutes les techniques d’imagerie moléculaire, l’imagerie de fluorescence nécessite 

l’injection de traceurs, qui sont dans le cas présent des fluorophores.  

Les molécules et matériaux fluorescents utilisés couramment en imagerie de fluorescence sont 

classés en trois catégories, les fluorophores organiques, les protéines fluorescentes et les 

nanocristaux semi-conducteurs (Figure 39). 

2.2.4.1. Les fluorophores organiques 

Les fluorophores organiques sont des molécules possédant le plus souvent de nombreuses 

insaturations conjuguées dans leur structure. 

Par exemple, le vert d’indocyanine (ICG en anglais pour « IndoCyanine Green ») est un 

fluorophore largement utilisé pour les expérimentations chez la souris, mais aussi chez 

l’homme puisqu’il fait partie des rares molécules fluorescentes autorisées par la FDA. L’ICG 

est utilisé dans le cadre d’études vasculaires, que ce soit dans l’œil, le cerveau ou le poumon 

(Frangioni, 2003). 

Les marqueurs organiques fluorescents peuvent également être employés pour la visualisation 

des cellules tumorales in vivo chez le petit animal. Ainsi, des dérivés du glucose, comme le 

Cypate-mono-2-deoxy-glucose peuvent être utilisés. Ils sont rapidement absorbés par les 

cellules tumorales qui ont une forte consommation en glucose. Le cypate est un dérivé de 

l’ICG. Enfin, l’utilisation de fluorophores organiques de la famille des cyanine, couplés à des 

peptides ou des anticorps permettent de cibler spécifiquement certaines tumeurs (Hassan et 

Klaunberg, 2004). 

2.2.4.2. Les protéines fluorescentes 

A côté des fluorophores synthétiques, certaines protéines possédant naturellement des 

propriétés fluorescentes peuvent être utilisées en imagerie de fluorescence, comme par 

exemple la « Green Fluorescent Protein » ou GFP (Verkhusha et Lukyanov, 2004 ; Yang et 

coll., 2000). Cette protéine issue de la méduse (Aequoria victoria) émet dans le vert 

lorsqu’elle est excitée par une lumière bleue. Le gène codant pour cette protéine peut être 

utilisé comme gène rapporteur. La GFP est donc considérée comme un traceur activable. Elle 

permet l’étude du développement de diverses tumeurs chez la souris, mais également son 

développement embryonnaire (Hassan et Klaunberg, 2004). Cependant la GFP présente 
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l’inconvénient d’absorber dans le bleu et d’émettre dans le vert, longueurs d’ondes pour 

lesquelles les tissus absorbent fortement, rendant difficile sa détection au sein d’un animal 

vivant. 

Au cours des dernières années, d’autres protéines fluorescentes ont été développées pour être 

compatibles avec l’imagerie de fluorescence in vivo, ainsi que pour élargir la palette de 

couleurs. La production de différentes protéines fluorescentes par différents gènes d’intérêt 

permet la visualisation simultanée de plusieurs processus biologiques. 

Cette technique reste néanmoins difficilement applicable à l’homme car elle nécessite 

l’utilisation de cellules ou d’animaux transgéniques. 

2.2.4.3. Les nanocristaux semi-conducteurs 

Les nanocristaux semi-conducteurs ou boites quantiques (Michalet et coll., 2005) (ou 

« quantum dots » en anglais) sont des fluorophores très performants, dont le principal 

avantage réside dans le contrôle de la longueur d’onde d’émission, l’important déplacement 

de Stockes et leur faible photo-blanchiment. Leur taille est comprise entre 2 et 10 nm et ils 

sont constitués de matériaux semi-conducteurs tels que les couples cadmium/sélénium, 

cadmium/tellure, indium/arsenic ou indium/phosphore. 

Du fait du confinement du semi-conducteur dans la nanoparticule, les électrons des 

nanocristaux ont des niveaux d’énergie discrets et quantifiés, qui peuvent être contrôlés par le 

changement de la taille et par la nature des atomes composant le nanocristal. Les propriétés de 

fluorescence découlant directement de ces niveaux d’énergie, le maximum d’émission de 

fluorescence peut ainsi être contrôlé. 

2.2.4.4. Vers de nouvelles sondes nanoparticulaires biocompatibles 

Les quantum dots possèdent d’excellentes propriétés optiques, cependant leur 

biocompatibilité, liée à leur composition et à leur métabolisation après injection, est au cœur 

de nombreuses interrogations. D’autres traceurs optiques nanoparticulaires ont été 

développés, telles les nanoparticules de silice (Yan et coll., 2007) ou de polymères (Pan et 

coll., 2004) qui encapsulent plusieurs molécules de fluorophores. Ces particules soulèvent 

néanmoins les mêmes questions que les quantum dots en termes de biocompatibilité et 

d’élimination. 

Malgré tout, les avantages liés à l’utilisation des nanoparticules incitent à les développer pour 

l’imagerie de fluorescence. En effet, en véhiculant un grand nombre de fluorophores par 
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particule, ces systèmes peuvent augmenter la sensibilité de l’imagerie optique. La 

reconnaissance d’un récepteur par un ligand présent à la surface de la nanoparticule est ainsi 

associée à un nombre important de fluorophores, facilitant la détection de cette 

reconnaissance. De plus, encapsulés au sein de ces particules, les fluorophores présentent 

généralement une meilleure photostabilité. Enfin, une structure nanoparticulaire permet une 

plus grande versatilité et une approche multifonctionnelle associant diverses modalités 

d’imagerie et/ou d’agents thérapeutiques. 

2.2.4.5. Vers des systèmes multi-modaux 

Il existe aujourd’hui une véritable volonté de faire converger les différentes techniques 

d’imagerie dans le but d’améliorer le diagnostic, en couplant les informations anatomiques et 

biologiques (Cherry, 2006). Ainsi, le couplage d’une technique d’imagerie structurelle à une 

technique fonctionnelle présente un grand intérêt : l’une possède une bonne résolution spatiale 

(CT, IRM) et l’autre une grande sensibilité (PET, SPECT et imagerie optique). Le but étant 

l’obtention d’un diagnostic aussi précis et précoce que possible. 

 

Différentes études relatent le développement de nanoparticules « multi-modales ». En 2008, 

Chen et coll. synthétisaientt des quantum dots marqués au cuivre 64 (64Cu) capables de 

reconnaitre le VEGF. L’imagerie de fluorescence et la TEP montraient un ciblage spécifique 

du récepteur au VEGF et une capture par le système réticulo-endothélial, avec une bonne 

corrélation des mesures réalisées ex vivo sur les organes. Dans une autre étude, la 

biodistribution de quantum dots marqués au fluor 18 (18F) et encapsulés dans des micelles, a 

été réalisée par PET et l’internalisation intra-cellulaire a été évaluée à l’aide d’un système de 

fibre confocale (fluorescence) (Ducongé et coll., 2008). Les quantums dots sont captés 

lentement par le RES et présentent une demi-vie plasmatique d’environ 2h. 

Des systèmes permettant une triple modalité d’imagerie ont également été développés 

(Devaraj et coll., 2009). Ces nanoparticules, constituées d’une coque de dextrans, sont 

marquées au fluor 18 contenant un cœur d’oxyde de fer superparamagnétique (18F-CLIO). 

Elles sont visualisables par l’imagerie de fluorescence, l’imagerie nucléaire et l’IRM, dans le 

cadre d’études précliniques. 
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En conclusion, nous venons de montrer l’intérêt de l’imagerie moléculaire pour l’étude et 

la compréhension des pathologies, mais également pour leur détection et leur traitement. 

Parmi les diverses modalités d’imagerie, la fluorescence semble très avantageuse avec sa 

sensibilité, sa rapidité d’acquisition, son faible coût et son encombrement réduit. Toutefois, 

l’imagerie moléculaire est indissociable de l’administration de traceurs, qui seraient 

facilement modifiables pour pouvoir imager différents processus biologiques. 

D’autre part, l’imagerie de fluorescence est un outil précieux pour la compréhension de la 

biodistribution et du comportement de nanoparticules in vivo. Elle permet d’évaluer 

rapidement les différentes modifications apportées, l’objectif étant d’obtenir un vecteur 

biocompatible et versatile capable de véhiculer un (ou des) agent(s) de contraste et/ou un 

agent thérapeutique. 
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Molecular imaging of tumors in preclinical models is of the utmost importance for developing innovative
cancer treatments. This field is moving extremely rapidly, with recent advances in optical imaging
technologies and sophisticated molecular probes for in vivo imaging. The aim of this review is to provide a
succinct overview of the imaging modalities available for rodents and with focus on describing optical probes
for cancer imaging.
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1. Introduction

Molecular imaging can be used as a non-invasive means to
evaluate pathophysiological processes, such as cancer, in rodents.
Indeed, these techniques provide real-time information for early
diagnosis, allow longitudinal follow-up of tumor development, and
facilitate studies of therapeutic activity and antitumor efficacy of new
anti-cancer drugs. Because drug development is an expensive and
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complicated process with an extremely slim chance of success for any
given molecule, molecular imaging can play an important role in drug
discovery in the laboratory, during the translation phase from in vitro
assays to preclinical systems, and eventually in evaluating the
biodistribution, pharmacokinetics and biological activity of potential-
ly therapeutics molecules [1].

These applications necessitate the generation of suitable imaging
devices and imaging probes. This review presents themost commonly
used methods for small animal imaging. We will focus mainly on
optical imaging techniques and probes that are actively being
developed for their sensitivity, inherent biological safely, and relative
ease of use (see Table 1). In addition, wewill present the translation of
novel optical devices, methods and techniques into the clinic, which
are areas of increased interest.

2. Commonly used small animal imaging technologies

2.1. X-ray computed tomography (CT)

CT is very commonly used on human patients, but until recently its
application in rodents has been limited by its spatial resolution. X-rays
are absorbed to varying degrees by different biological tissues.
Recently, micro-CT devices have been developed to image rodents
with a spatial resolution ranging from 10 to 100 µm [2]. Micro-CT is a
powerful and cost-effective method for imaging soft-tissue structures,
skeletal abnormalities and tumors. Micro-CT systems provide excel-
lent sensitivity for skeletal tissue (Table 1).

2.2. Magnetic resonance imaging (MRI)

MRI is another standard method of clinical imaging, and recent
improvements and adaptations have expanded its use to specialized
animal facilities. 1H-MRI is based on the fact that when a sample lying
within a magnetic field is subjected to a radio-frequency pulse its
protons absorb energy and generate a detectable signal during the
relaxation phase. The strength of the signal is a function of the number
of protons. The relaxation process can be described by two
fundamental rate constants: T1 (longitudinal relaxation) and T2
(transverse relaxation) [3]. The sensitivity of this method is low (mM
concentrations) but its spatial resolution is extremely good (µm). MRI
is very useful for detecting tumors and measuring morphologic
parameters. Because there is no damaging radiation, multiple imaging
sessions can be performed safely, allowing longitudinal follow-up of
tumor growth. Finally, contrast agents influencing either the T1 or T2
relaxation time constants are being developed to allow functional
imaging [4–7].

2.3. PET and SPECT

Positron emission tomography (PET) requires the use of radioac-
tive isotopes that emit positrons, such as 18F, 15O, 13N, and 11C [8],
while SPECT (single photon emission computed tomography) uses
tracers that emit gamma ray or high-energy X-ray photons, such as
123I, 125I, and 99mTc. Positrons move a short distance through tissues,
losing energy as they collide with other molecules, and eventually
Table 1
Characteristics of the different imaging devices.

Technique Resolution Depth Time Quantitative Clinical use

CT 20 µm No limit Minutes Yes Yes
MRI 10 µm No limit Minutes to hours Yes Yes
PET 1–2 mm No limit Minutes to hours Yes Yes
SPECT 1 mm No limit Minutes to hours Yes Yes
FRI µm to mm b1 cm Seconds No Yes
FMT 1 mm b5 cm Minutes to hours Yes Soon
BLI 1 mm b1.5 cm Minutes No No
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combine with electrons (“annihilation”), producing two high-energy
gamma rays or photons traveling outward and in opposite directions.
In SPECT, a single photon per event is directly emitted, and this
photon interacts with electrons and nuclei of nearby atomswithin the
tissue. Unlike positrons, these energetic photons do not “slow down”
but are attenuated. Because there is only one photon per event,
electronic collimation is not possible, and a physical collimator must
be added. Sensitivities are on the order of 10−14–10−15 M for PET and
10−14 M for SPECT, and spatial resolution can reach 1.3 mm for PET
and is sub-millimetric for SPECT [9]. PET and SPECT give information
about physiological functions at the molecular level and are thus well
suited to monitoring many vital processes, such as glucose metabo-
lism, blood flow and perfusion, receptor-ligand binding rates, and
oxygen utilization.

2.4. Optical imaging

Optical imaging is based on the detection of light passing through
the tissues. Several major obstacles must be resolved for optical
imaging, including surface reflectance, absorption, scattering (devia-
tion of the photon from its original path) and autofluorescence.
Absorption and autofluorescence are important factors in fluores-
cence imaging in the visible wavelengths (400–650 nm) but are less
problematic in the near-infrared (NIR) (650–900 nm). Above 900 nm,
however, water absorption is an issue because it prevents deep
penetration of the light. Absorption is affected by the thickness and
optical properties of the tissues. The body heterogeneity will
compromise the linearity of measurements. In vivo, scattering of far-
red photons affects the spatial resolution, which is dependent on the
depth of observation. Spatial resolution is mainly affected by an
animal's skin, which reflects light, but intravital microscopy greatly
improves the resolution [1].

Light can be produced in live animals by two main types of
reaction: bioluminescence (BLI) and fluorescence (for reviews see
[10,11]). BLI is based on the self-emission of green to yellow light due
to the oxidation of luciferin in the presence of luciferase enzymes
(Firefly, Renilla, Aequoria…). BLI has minimal background signal and
an excellent signal-to-noise ratio (SNR). Acquisition times range from
seconds to minutes.

Two-dimensional fluorescence reflectance imaging (FRI) uses
fluorescent probes to produce detectable signals (Fig. 1). In FRI, the
sample is submitted to an NIR light (excitation) that can be absorbed
by the fluorescent probe, which then emits light (fluoresces) at a
longer wavelength as it returns from an excitated electronic state to
its ground level. The probe could be a protein (e.g., green fluorescent
protein (GFP) or DsRed) present in genetically modified animals or
cells or an exogenous fluorophore. Because these fluorescent proteins
are not excitable in the far-red or NIR spectrum, but only in the 450–
650 nm window, they are not well adapted to whole-body small
animal imaging, and their detection is limited by depth (typically 1–
2 mm). In contrast, some other fluorophores (such as cyanines,
quantum dots, and lanthanides) can be exited in the far-red window,
allowing deeper detection (typically 1–2 cm). Sensitivity is very good
(10−12 M), spatial resolution varies from 100 µm in vitro to 2 mm in
vivo and temporal resolution is in the range of milliseconds to
seconds. However, 2D-FRI is highly surface-weighted, and quantifi-
cation is at best semi-quantitative.

Recent development of 2D-FRI may allow its application in the
clinic for improving cancer surgery. The Fluobeam® system (Fluop-
tics, Grenoble, France) uses a laser and small charge-coupled device
(CCD) camera within a portable 2D-FRI system. It can function under
the normal light of an operating room [12]. Another intraoperative
device, the FLARE system (fluorescence-assisted resection and
exploration), has already been used in preclinical trials [13–15].

Because of problems with absorption and autofluorescence, deep
and absorbing tissues like lung, spleen or liver cannot be investigated
ing in the drug discovery process, Biochim. Biophys. Acta (2010),
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Fig. 1. Optical imaging of peritoneal carcinomatosis. (A) Tumor cells stably transfected
with a luciferase reporter gene are injected into the peritoneal cavity of the mouse (top
left image). The presence of small nodules is detected 12 days later using
bioluminescence. The same nodules are also detected using 2D near-infrared
fluorescence (bottom left image) due to the intravenous injection of 10 nmol
Angiostamp (multimeric RGD compound described in [34–39,63–65]) the day before
imaging using the 2D-FRI imaging system presented on the right. (B) Angiostamp-
labeled nodules of the same animal can also be visualized in 3D using the tomographic
system. (C) Optic-guided surgery can then be performed under near-infrared excitation
using the Fluobeam device evenwhen the surgical white light is illuminating the field of
operation, allowing the surgeon to detect easily and remove all the labeled tumors as
presented in the 4 consecutive images on the left.
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non-invasively using 2D-FRI. Imaging these tissues requires the use of
fluorescence molecular tomography (FMT) [16]. FMT provides 3D
volumetric imaging, true quantification independent of depth, tissue
optical properties and heterogeneity, and augmentation of the
contrast by reducing the autofluorescence. Detecting deep events
requires transillumination to avoid autofluorescence [17]. Transillu-
mination can be done using a simple optical bench adapted to
Please cite this article as: S. Dufort, et al., Optical small animal imag
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continuous wave acquisitions [18–20]. The mouse is scanned with an
NIR laser light, and the transmitted and emitted fluorescence are
recorded allowing construction of a 3-D fluorescence map. Deeper
imaging can be obtained using time-resolved imaging. Deeper
imaging necessitates the use of expensive femtosecond pulsed lasers
and must be used in the time-resolved FDOT mode. Briefly, this
process calculates and analyzes the time that each photon travels,
whereas the photons are “simply” captured by the CCD as they arrive
in continuous acquisition. This method will soon be transferred to the
clinic for imaging deep events [21]. Recent work suggests that a
fluorescent signal can be obtained in samples 2 to 5-cm thick, which
could be sufficient, for example, for prostate imaging.

3. Fluorescent optical probes

As mentioned above, optical imaging of small animals requires the
use of imaging devices and of fluorescent probes adapted to functional
imaging. Several types of probes can be classified into three different
categories, as summarized by RWeilssleider [22]. The simplest probes
are usually large molecules that remain in circulation in the blood and
can provide information about physiological processes, such as
changes in blood volume, perfusion and angiogenesis. The second
probe category targets a specific molecule, including receptors for
somatostatin, epidermal growth factor (EGF), integrins, folate, or
antigen-targeted antibodies, and can be used to visualize pathological
tissues and/or monitor the expression level of a target. The third
group of probes is composed of “smart probes” that undergo a change
in optical properties when in contact with their targets (Fig. 2). These
activatable probes are well adapted for detecting thio-reductases,
proteases, such as matrix metalloproteinases (MMPs), cathepsins,
caspases, or other enzymes and physicochemical parameters. In this
chapter, we will focus on “targeted” and “activatable” probes; finally,
we will describe the use of nanoparticles as optical imaging tools.

3.1. Receptor-targeted probes

Early diagnostics and image-guided tumor surgery are two key
objectives of optical imaging. Kobayashi and colleagues developed
several activatable probes and multicolor and multimodality imaging
systems to enhance surgical outcomes. They demonstrated the
feasibility of simultaneous visualization of two fluorophores using
either a transfected cell line and an anti-HER2 antibody coupled with
rhodamine G, or two antibodies labeled with two different fluor-
ophores [23–25]. The next stage of development for this technique
will concern the fluorophores themselves, as only one compound,
indocyanin green (ICG), is currently approved for medical use.

Probes containing the Arg-Gly-Asp motif (RGD) have been
intensively developed to follow expression of integrin αvβ3 [26], a
protein that is expressed by the neo-endothelial cells that form tumor
blood vessels and is also frequently overexpressed on tumor cells
themselves, such as in lung cancers [27,28], melanomas [29,30], brain
tumors [31] or breast cancers [32]. Because of the extraordinary
potential of RGD derivatives as tumor targeting ligands, several teams
have developed probes with improved receptor specificity and
affinity. The first example, c(-RGDf[NMe]V), known as cilengitide,
was developed through extensive work by Kessler et al. and has
entered phase II trials for patients with glioblastoma. More recently,
this group designed new molecules that could be even more specific
and are capable of recognizing the αvβ3 or α5β1 integrins [33]. RGD
utility has also been greatly improved with the construction of
scaffolds or polymers that allow multimeric presentation of the RGD
triad. For example, our group developed a scaffold containing four
copies of c(-RGDfK-) and compared its specificity in vitro and in vivo as
well as its accumulation in tumors in αvβ3-positive tumor-bearing
mice. The tetrameric RGD-probe showed a better affinity toward
αvβ3, improved active internalization into the target cells and an
ing in the drug discovery process, Biochim. Biophys. Acta (2010),
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Fig. 2. Use of a quenched probe. (A) Schematic representation of the quenching system, containing a disulfide bridge to separate the quencher from the fluorescent cyanine 5 (Cy5)
molecule. When the distance between the quencher and the Cy5 increases, the molecule becomes visible. (B) When the RAFT-RGD-Cy5 [35,37,39] probe is present in the culture
medium without the quenching system, the cells are barely visible under the confocal microscope due to the surrounding fluorescence. (C) After removing the excess of RAFT-RGD-
Cy5 from the medium, the cells are visible because the probes are attached to and internalized within the cell. (D) However, when a quenched probe is used, only the signal coming
from the probe that is reduced during its internalization is visible, and the live cells can be observed even with a large excess of invisible quenched probe in the culture medium.
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augmented SNR in vivo compared to the monomeric molecule [34–
39]. Because of their specific targeting properties, RGD probes can be
used to monitor the efficacy of an anti-integrin or anti-angiogenic
treatment non-invasively and in real time, as demonstrated in an
orthotopic glioblastomamodel [40]. In our laboratory, we also showed
the utility of visualizing the multimeric RAFT-cRGD molecule using
the portable intraoperative Fluobeam® imaging device to improved
the quality and outcome of tumor surgery (Fig. 1) [12].

Monitoring the efficacy of recently developed anti-EGF receptor
(EGFR) cancer treatments is of the utmost importance. To assess EGF
binding/anti-EGF treatments efficacy and cell viability, anti-EGFR
coupled with IRDye® 800 CW (LI-COR, NIR800) and annexin-V
coupled with IRDye® 700DX (LI-COR, NIR700) were used to follow
EGFR expression in colorectal tumors-bearing mice [41]. This study
showed that anti-EGF-NIR800 accumulated more actively in tumors
expressing high levels of EGFR and, annexin-V-NIR700 staining
intensity was elevated in sensitive tumors treated with cetuximab
compared to control groups. These imaging approaches may prove
useful for serial, non-invasive monitoring of the biological effects of
EGFR inhibition in preclinical studies and may also be adapted for
clinical use. As described for cRGD, cyanine 5.5-labeled cetuximab has
also been used to improve tumor resection and margin prevention in
head and neck carcinomas [42].

3.2. Activatable molecules for fluorescent imaging

Optical imaging is themethod of choice for functional, real-time, in
vivomonitoring because it provides an “easy” approach for measuring
enzymatic activities, thus enabling researchers to follow, for example,
the activation of signal transduction pathways, target gene expression
and drug–target interactions [43]. It also allows the in vivo analysis of
drug efficacy and pharmacodynamic properties.

Several proteases are overexpressed or activated during cancer
progression and are thus attractive targets for the so-called “smart”
probes, also known as activatable molecules (Fig. 2). Activatable
means that a change in signal intensity or wavelength can be detected
in response to the interaction of the probe with its target [19,44].
Activatable molecules have several advantages, including minimal
non-specific background and improved contrast in the targeted organ
[43,45,46]. Proteases were the first enzymes to be targeted in this way,
Please cite this article as: S. Dufort, et al., Optical small animal imag
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as described for cathepsins (cathepsin B and cathepsin D for cancer
progression and cathepsin K for the detection of osteoclasts),
caspases-1 and -3 (indicators of apoptosis) and MMPs 2, -7, -9, and
-14 (inflammation and cancer) [22,47–49]. Because the signals
produced by these probes are a direct function of their biological
activity, smart probes can be used to measure the activity of a drug on
its target [50–54].

One of the first NIR activatable probes, described by Weissleder et
al., is a polymer of poly-L-lysine and methoxypolyethylene glycol
succinate [55]. This probe has a long circulation time, and its
fluorescence is quenched in the presence of a high concentration of
fluorescent molecules. A detectable NIR signal is (re)-generated when
these self-quenched molecules are digested by lysosomal proteases
after internalization in the target tumor cells, allowing the detection
of sub-millimeter-sized nodules. A similar strategy was used to detect
cathepsins B, K, L, and S in cardiac pathologies [56] and image cancer
in mouse model of adenoma of the gastrointestinal track [57], or
rhabdomyosarcoma [58].

In vivomonitoring of apoptosis is also of great interest. Using a self-
quenched caspase-activatable peptide (TcapQ647), Bullok et al.
measured in vivo apoptosis that was induced by bacterial infection.
Activation of the probe was confirmed by ex-vivo TUNEL analysis of
the tissues and by detection of activated caspase-3 [59]. However,
good enzymatic specificity is still an issue facing this technique. For
example, it is difficult to design a caspase-specific probe that has low
cross-reactivity for cathepsins or legumain. To circumvent this
problem, Edgington et al. developed NIR activity-based molecules
that form permanent covalent bonds with target proteases, based on
acyloxymethyl ketone (AOMK) probes. These probes can be used to
monitor early stages of apoptosis using whole-body, non-invasive
optical imaging, as demonstrated in human colorectal tumor-bearing
mice [60].

The search for new drugs capable of inhibiting receptor tyrosine
kinases (RTK) such as EGFR is currently a major issue for cancer
treatment. To assess drug efficiency against EGFR, a novel biolumi-
nescent-based approach using a bifragment luciferase reconstitution
system was recently reported [61]. EGFR and its interacting partner
proteins were fused to the NH2- and COOH-terminal fragments of
firefly luciferase. This method allowed the identification and quanti-
fication of EGFR activation in mice before and after anti-EGFR
ing in the drug discovery process, Biochim. Biophys. Acta (2010),
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Fig. 3. The EPR effect allows passive targeting of a nanoparticle into a subcutaneous
tumor. Intravenous injection of a solid PEG2000-coated particle in a nude mouse
bearing a subcutaneous tumor. Fluorescence image obtained 24 h after injection shows
the accumulation of the nanoparticle in the tumor, due to the enhanced permeability
and retention (EPR) effect.
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treatments, such as gefitinib or radiotherapy. This technique is a
promising tool that could enhance the preclinical evaluation of novel
RTK-targeted therapeutics.

Other activatable compounds have been developed to target viable
cancer cells. Urano et al. made a pH-activatable probe coupled to the
anti-HER-2 monoclonal antibody trastuzumab. In mice bearing subcu-
taneous tumors, the probe was highly specific for HER-2-positive
tumors with a minimal background signal. Because the energy-
consuming proton pumps maintain an acidic pH in lysosomes, only
viable HER-2-positive cancer cells showed a high signal [62]. The
intracellular redox environments of viable cells can also be used to
design probes in which fluorescence will be released after rupture of a
disulfide bridge during following internalization. Our group used this
method to design RGD-based targeted probes that allow the tracking of
a pro-apoptotic toxic peptide released within the target cells [63–66].

3.3. Nanoparticles developed for in vivo applications

During the last few years, a wide variety of nanoparticles were
developed as contrast agents for in vivo fluorescence imaging
applications. Due to their size, these particles offer new structural
and optical properties. They have better signal intensity than organic
fluorophores, enabling detection of weakly expressed targeted
biomarkers. In addition, because of their relatively large surface
area, nanoparticles can accommodate multiple probes, enabling
multivalent targeting of several biomarkers and thus increasing the
affinity of each individual probe. All of these properties make
nanoparticles good candidates for biomedical imaging, therapeutic
applications or a combination of both (theranostics).

Quantum dots (QDs) are the most extensively described and
studied nanoparticles [67–76]. These small nanocrystals are made of
semiconductive material and have an emission color that can be
precisely tuned by adjusting their composition and size [77]. They can
thus be used across a wide spectrum, from the ultraviolet to the NIR
and are also photostable and extremely bright [78]. Recently, QDs
were also encapsulated in phospholipid micelles to image tumors
[79,80]. The encapsulation of QDs enhanced their biodistribution and
their passive accumulation in tumors. Various nanoparticles have also
been developed for in vivo fluorescence imaging applications: these
nanoparticles include gold nanoparticles [81,82], hybrid nanoparticles
[83–86], C dots [87], lipid nanoparticles [88], liposomes [89],
polymeric nanoparticles [90,91], and biodegradable luminescent
porous silicon nanoparticles [92].

Several applications have been developed using these new
contrast agents. In 2004, Kim et al. demonstrated that QDs
translocated to sentinel lymph nodes after intra-dermal injection,
likely due to a combination of passive flow in lymphatic vessels and
active migration of dendritic cells that had engulfed the nanoparticles
[70]. This application could have a great clinical impact, enabling
surgeons to rapidly identify and excise draining lymph nodes from
tumors for staging cancer using optical guided surgery [93]. Themajor
limitation of QDs is their possible toxicity, which thus far precludes
their use in humans. A recent study found no appreciable toxicity of
QD, even after their breakdown in vivo [94]; however, because of their
different chemical formulations and nanoparticle structures, the
absence of toxicity of each type of QD, as well as that of each of its
byproducts, must be very carefully investigated. Currently, this
technique has been used to localize various cancers in animal models,
including subcutaneous tumors [95], lungs [71,72], esophagus [73],
and head and neck [76].

The key challenge for in vivo imaging applications is to develop
nanoparticles with an optimized biodistribution. Several studies have
shown the particular importance of particle size, PEGylation and
surface coating. These properties affect the mean of accumulation in
and elimination from tumors through the enhanced permeability and
retention (EPR) effect (Fig. 3) [83,95,96]. Indeed, during tumor-
Please cite this article as: S. Dufort, et al., Optical small animal imag
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induced angiogenesis, blood vessels are abnormal and present large
pores, allowing the extravasation of macromolecules up to 400 nm in
size, that can accumulate in the tumor microenvironment [97]. This
EPR effect has inspired the development of a variety of nanoparticles
to treat and image tumors. Several groups have studied the
biodistribution of hydrophobically modified glycol chitosan nanopar-
ticles loaded with cisplatin, camptothecin or paclitaxel by in vivo NIR
imaging [98–100]. These groups have found a passive but specific
accumulation in subcutaneous tumors due to the EPR effect, as well as
increased effectiveness of encapsulated drugs compared to free drugs.

To improve the tumor targeting selectivity, specific ligands can be
grafted onto the surface of nanoparticles. Again, one of the most
commonly described ligands for tumor targeting is the RGD peptide
[69,75,101], though several specific other tumor ligands have also
been investigated. In vivo targeted imaging was demonstrated in a
mouse model, using a copolymer functionalized QD conjugated to an
antibody that targets a prostate-specific membrane antigen [68]. Gold
nanoparticles labeled with anti-EGFR monoclonal antibodies also
have a large range of potential applications, from the cellular to the
animal levels [81]. Lee et al. [102] recently developed a multifunc-
tional gold nanoprobe for sensitive detection of reactive oxygen
species (ROS) and hyaluronidase, which could be used for localized
detection of hyaluronic acid degradation due to the diseases such as
rheumatoid arthritis and metastatic tumors. Yang et al. described iron
oxide nanoparticles that target urokinase plasminogen activator
(uPA) receptor and demonstrated their usefulness in detecting breast
and pancreatic cancer [91,103].

Finally, nanoprobes can also be powerful tools for evaluating the
efficiency of targeted cancer therapies. Medarova et al. [104]
described a tumor-specific contrast agent (iron oxide nanoparticles
labeledwith Cy5.5 dye) targeting underglycolatedmucin 1 (uMUC-1),
a tumor antigen present on more than 90% of breast cancers and
predictive of chemotherapeutic response. After doxorubicin treat-
ment, nanoparticle probes were present at a lower level in the treated
tumors compared to untreated tumors, reflecting the reduced
expression of uMUC-1. To confirm these findings, similar results
were obtained using in vivo fluorescence imaging and MRI. The same
kind of nanoparticle was also used to deliver small interfering RNA
(siRNA) in vivo and track their successful delivery by non-invasive
imaging [105].

In conclusion, nano-sized contrast agents offer several advantages
over conventional agents because they can be passively targeted to
the tumors via the EPR effect or actively targeted by specific ligands.
Most importantly, nanoparticles offer multifunctionality, such as
combining imaging and drug (or siRNA) delivery or, providing dual-
modality imaging that combines NIR and either MRI or PET [106].
ing in the drug discovery process, Biochim. Biophys. Acta (2010),
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Thus, these nanoparticles promise great versatility in the detection
and treatment of diseases.

4. Conclusion

Optical imaging is an inexpensive, easy-to-use, and non-radiative
tool that can provide rapid semi-qualitative (2D), quantitative (3D),
and functional information from the cellular to the several centimeter
scale. Fluorescencemolecular tomography is the preferredmethod for
quantifying protein levels and enzymatic activities. 2D-fluorescent
reflectance optical imaging is poised to be the premier approach in
molecular imaging, especially for researchers who are not specialists
in medical imaging or who do not have access to a nuclear medicine
facility or very expensive magnets. However, the future of cancer
imaging in mice will rely on the development of a large collection of
highly specific tracers or smart contrasting agents. Coupling high-
resolution methods like micro-CT or MRI with highly sensitive
techniques adapted to functional imaging, such as PET, SPECT or
optical imaging, will soon open new frontiers in the study of cancer in
small animals and will provide efficient tools for evaluating new
treatments. Importantly, a major bottleneck that inhibits the
widespread application and generation of these probes concerns the
use of NIR fluorophores in human clinical trials by legal agencies. In
response to this issue, the FDA recently established the Process
Analytical Technologies initiative, which will certainly facilitate the
manufacture and use of NIR probes.
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a b s t r a c t

Early and accurate detection of tumors, like the development of targeted treatments, is a major field of
research in oncology. The generation of specific vectors, capable of transporting a drug or a contrast agent
to the primary tumor site as well as to the remote (micro-) metastasis would be an asset for early diagnosis
and cancer therapy. Our goal was to develop new treatments based on the use of tumor-targeted delivery
eywords:
rug delivery
ptical imaging
umor targeting

of large biomolecules (DNA, siRNA, peptides, or nanoparticles), able to induce apoptosis while dodging
the specific mechanisms developed by tumor cells to resist this programmed cell death. Nonetheless, the
insufficient effectiveness of the vectorization systems is still a crucial issue. In this context, we generated
new targeting vectors for drug and biomolecules delivery and developed several optical imaging systems
for the follow-up and evaluation of these vectorization systems in live mice. Based on our recent work,
we present a brief overview of how noninvasive optical imaging in small animals can accelerate the

thera
development of targeted

. Introduction

Cancer is a major public health problem. It is the leading cause
f death in the world, before cardiovascular diseases. Significant
rogress has been made in the last decade, but the improvement
f diagnosis, with early and accurate detection of tumors, as well
s the development of innovative targeted therapies continue to be
esearched intensely (Cho et al., 2008; Clift et al., 2008; Owens et
l., 2006; Pierce et al., 2008).

The generation of specific vectors, capable of addressing a
oxic drug and/or a contrast agent to the primary tumor site and
emote metastases would therefore be a fundamental asset for early

iagnosis and cancer therapy. In collaboration with chemists and
hysicists, we developed targeted delivery vectors as well as opti-
al imaging systems for tracking them once they have been injected
n tumor-bearing mice.

∗ Corresponding author at: INSERM U823, Equipe 5, Institut Albert Bonniot, BP
70, 38 042 Grenoble cedex 9, France. Tel.: +33 04 76 54 95 53;
ax: +33 04 76 54 94 13.

E-mail address: Jean-Luc.Coll@ujf-grenoble.fr (J.L. Coll).
1 These authors contributed equally to this work.

378-5173/$ – see front matter © 2009 Elsevier B.V. All rights reserved.
oi:10.1016/j.ijpharm.2009.05.034
peutics in oncology.
© 2009 Elsevier B.V. All rights reserved.

Optical imaging was chosen among the different imaging meth-
ods currently available because optics can be applied to a wide
range of applications (from cells to animals) as well as to humans
(Anandasabapathy, 2008; Tromberg et al., 2005). Indeed, optical
imaging is a noninvasive method that can be used to follow the
molecules in real time at good spatial (the nanometer to millimeter
range) and temporal resolution (microseconds to a few minutes),
with high sensitivity (the femto- to picomolar range), and from the
whole-body to the subcellular scale (Kumar and Richards-Kortum,
2006).

However, the use of molecular imaging, especially fluorescence
imaging in live animal models is limited by the poor transmission
of visible light through biological tissues and by the autofluores-
cence of the tissues because of the presence of natural fluorophores.
However, longer wavelengths can be used in a near-infrared (NIR)
optical window (650–900 nm). In this spectrum, the problems
caused by absorption and autofluorescence are reduced, but oth-
ers are amplified because of the diffusion and scattering of these

photons in biological tissues (Ripoll et al., 2005). In addition,
the recent description of increasing amounts of organic or inor-
ganic NIR fluorochromes has also contributed to the development
of optical imaging methods for the investigation of deep tissues

http://www.sciencedirect.com/science/journal/03785173
http://www.elsevier.com/locate/ijpharm
mailto:Jean-Luc.Coll@ujf-grenoble.fr
dx.doi.org/10.1016/j.ijpharm.2009.05.034
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human ovarian carcinoma cells, TS/A-pc, mice mammary carci-
noma cells, and TS/A-pc-pGL3 subclone were cultured in RPMI 1640
supplemented with 1% glutamine, 10% fetal bovine serum, 25 nM
�-mercaptoethanol, 50 units/mL penicillin, and 50 �g/mL strepto-
10 L. Sancey et al. / International Journ

Weissleder, 2001; Weissleder and Ntziachristos, 2003). This type of
uorochrome can be used for labeling molecules of interest and will
ignificantly accelerate the preclinical study of various kinds of ther-
peutic, diagnostic, or ultimately theranostic tools (multifunctional
ano-carriers with both functions).

Optics can also be used to detect subtle spectral variations in
iological tissues and thus will help discriminate between nor-
al and pathologic tissues. For example, diffuse NIR imaging was

pplied for the detection of tumors and the biological evaluation of
he response to neoadjuvant chemotherapy in patients with breast
ancer (Tromberg et al., 2005).

The aim of this article is to illustrate how different optical flu-
rescence imaging systems can be used to improve the study of
acromolecules from the cellular to the small animal scales. This
ill be exemplified for two kinds of drug carriers: targeted pep-

ides and nanoparticles, visualized with several homemade 2D and
D optical imaging systems.

The target peptide we developed, called RAFT(c[-RGDfK-])4
RAFT-RGD), is a 10-Å large cyclic peptide able to target the trans-

embrane protein integrin �v�3. This protein is overexpressed on
eoformed endothelial cells, such as those forming the tumor blood
essels, where it plays a role in cellular adhesion, proliferation, and
igration (Rupp et al., 2004; Stupack and Cheresh, 2002). Further-
ore, integrin �v�3 is also frequently overexpressed on several

umor cells themselves, as observed in lung cancers (Chen et al.,
005; Sato et al., 2001), melanomas (Gehlsen et al., 1992; Seftor
t al., 1992), brain tumors (Gladson and Cheresh, 1991) and breast
ancers (Rolli et al., 2003). Coupled to an optical or nuclear imaging
gent, RAFT-RGD can detect metastatic tumors engrafted in mice
Ahmadi et al., 2008; Garanger et al., 2007, 2005; Jin et al., 2007,
006; Sancey et al., 2007) and deliver a toxic (KLAKLAK)2 (KLA)
eptide (Foillard et al., 2008). We will illustrate the interest of func-
ional imaging using optics to follow the subcellular release of these
eptides.

We have also been involved in the development of various multi-
unctional nanoparticles (NPs). NPs are very well suited for imaging
nd/or therapy because of their small size, which is sufficiently
arge, however, to allow the multiplexing and fine-tuning of several
iological functions in a single object. Extensive studies focused on

iposomes or polymeric particles have demonstrated how modify-
ng the surface of the particles by adding shielding polymers such as
olyethylene glycol (PEG) improve their pharmacodynamic prop-
rties (Alexis et al., 2008; Lukyanov and Torchilin, 2004; Owens et
l., 2006). The derivatization by PEG chains limits the uptake of the
articles by Kupfer cells, macrophages, or B cells and their opsoniza-
ion by various blood proteins (Alexis et al., 2008; Clift et al., 2008).
n this study, we will also illustrate the advantage of using optical
ystems to rapidly evaluate such modifications.

. Material and methods

.1. RGD-peptides synthesis and fluorescent labeling

Compounds were synthetized according to previously reported
rocedures (Boturyn et al., 2004; Foillard et al., 2008): the chem-

cal structures are presented in Fig. 1. Briefly, RAFT is a cyclic
ecapeptide (c [-Lys(Boc)-Lys(Alloc)-Lys(Boc)-Pro-Gly-Lys(Boc)-
ys(Alloc)-Lys(Boc)-Pro-Gly-]) with two orthogonally addressable
omains pointing to either side of the cyclopeptide backbone. On
he upper side, four copies of the c[-RGDfK-] peptide were grafted

ia an oxime bond (R1-O-N = C-R2) for recognition of the inte-
rin �v�3. On the other side of the RAFT, a peptidic sequence
KLAKLAK)2-NH2 (KLA) was grafted via a disulfide bridge and a
hort linker on the lysine chain (c [-KKKPGKAKPG-]) (Garanger
t al., 2005). From both parts of this disulfide bridge, a quencher
Fig. 1. Representation of the RAFT-RGD drug carrier. The disulfide bridge is repre-
sented by “S-S”. Here, the drug is the pro-apoptotic (KLAKLAK)-NH2 peptide.

(QSH21®) or a Cy3 mono-NHS (N-hydroxysuccinimide) ester was
added on the first cysteine and a Cy5 mono-NHS-ester (all from
Amersham Biosciences, Uppsala, Sweden) was added on the sec-
ond cysteine, as described in Fig. 1. As a negative control probe,
RAFT(c[-R�ADfK-])4 (RAFT-RAD) was also synthesized in a similar
way.

2.2. Nanoparticles

The nanoparticles (diameter ≤ 15 nm) were as described previ-
ously (Bridot et al., 2007). They are made up of a metallic heart
(Gadolinium oxide) embedded in a polysiloxane shell (Fig. 2). This
shell, containing fluorescent dyes (Cy5, Amersham Biosciences) for
imaging, is coated with polyethylene-glycol chains (PEG) to opti-
mize their in vivo biodistribution. PEG can be functionalized with
biological ligands to target tumor cells (Bridot et al., 2007).

2.3. Cell lines and culture conditions

HEK293(�3), stable transfectants of human �3 from the human
embryonic kidney cell line (kindly provided by J-F. Gourvest,
Aventis, France), were cultured as described in Jin et al. (2007)
in DMEM supplemented with 1% glutamine, 10% fetal bovine
serum (FBS), 50 units/mL penicillin, 50 �g/mL streptomycin, and
700 �g/mL Geneticin (G418 sulfate, Gibco, Paisley, UK). IGROV-1,
Fig. 2. Schematic representation of functionalized nanoparticles for imaging and
targeted therapies.
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ycin. Stable transfections of TS/A-pc (pGL3) cells were performed
sing Jet-PEI (Polyplus-transfection, Illkirch, France) with a 4:1 ratio
f pCMV-luc and pcDNA3 plasmids, followed by G418 (Invitrogen,
ergy Pontoise, France) selection and cloning of positive cells. All
ell lines were cultured at 37 ◦C in a humidified 95% air/5% CO2
tmosphere. All the cells used here are integrin �v�3-positive (Jin
t al., 2007, 2006; Sancey et al., 2007).

.4. FRET experiment

HEK293(�3) cells were grown as described. Fresh warm DMEM
ithout red phenol (Invitrogen, Cergy Pontoise, France) was added

o the cells previously stained with 5 �M Hoechst (Sigma Aldrich,
t Quentin Fallavier, France) for 10 min. Then, 1 �M of RAFT-RGD-
1 was added to the medium. Confocal microscopy was performed
n the Axiovert 200 LSM510 LNO Meta microscope (Carl Zeiss,

ena, Germany) using a 40× water immersion objective. The FRET
ignal was obtained after excitation at 543 nm and recovered at
51–716 nm. The Cy3 and Cy5 spectral bleed-through were sub-
racted from the FRET images.

.5. Colocalization studies

Cells were cultured in four-well Lab-Tek I chambered cover-
lass (Thermo Fisher, Illkirch, France) in the appropriate medium
nd kept at 37 ◦C. The medium was removed and RAFT-RGD-X2
as added at 2 �M for 1 h in DMEM without FBS and red phenol.

hen, 100 nM mito-tracker red (M7512, Invitrogen, Cergy Pontoise,
rance) was added to the cell medium for 10 min together with
�M Hoechst. Cells were carefully rinsed and the medium was

eplaced for several hours. The cells were observed through con-
ocal microscopy as previously described at 37 ◦C, 5% CO2. Confocal
lices were 0.5 or 1 �m deep. Images (8-bit color) were treated with
mageJ software 1.37 v (NIH, Bethesda, MD, USA).

.6. In vivo fluorescence imaging

.6.1. Fluorescence reflectance imaging (2D-FRI)
Female NMRI nude mice (6–8 weeks old, Janvier, Le Genest-

aint-Isle, France) were injected subcutaneously with human
EK293(�3) cells (2 × 107 cells per mouse). After tumor growth (∼6
eeks), anesthetized mice (isoflurane/oxygen 3.5/4% for induction

nd 1.5/2% thereafter, CSP, Cournon, France) were injected intra-
enously with 200 �L of nanoparticle suspension (50 �M of dye).
epending on the fluorescent dye used, mice were illuminated by
33- or 660-nm light-emitting diodes equipped with interference
lters. Fluorescence images as well as black and white pictures were
cquired by a back-thinned CCD camera at −80 ◦C (ORCAII-BT-512G,
amamatsu, Massy, France) (Jin et al., 2007, 2006; Josserand et al.,
007) fit with a colored glass long-pass RG 665 filter (Melles Griot,
oisins Le Bretonneaux, France) or the high-pass RG 9 filter (Schott,
lichy, France). At the end of the experiment, mice were euthanized
o quantify the biodistribution in the different organs.

.6.2. Fluorescence tomography with fDOT 3D imaging system
Female NMRI nude mice (6–8 weeks old, Janvier) were injected

ith 5 × 105 TS/A-pc-pGL3 cells, intraperitoneally. After tumor
rowth (∼7 days), anesthetized mice were injected intravenously
ith RAFT-RGD-Alexa700 (200 �L at 50 �M of dye). Three hours

fter injection, the anesthetized mouse was put in the dark cham-
er and was lightly constrained by a glass plate. The imaging setup

onsists of a laser source (690 nm, 26 mW, Powertechnology, St Nom
a Bretche, France) and a CCD camera (ORCA ER, Hamamatsu) fit
ith a colored glass high-pass RG 9 filter (Schott). The 3D map of
uorescence in the mice was computed by means of an ART-based
econstruction algorithm described previously (Herve et al., 2007).
harmaceutics 379 (2009) 309–316 311

After the tomographic acquisition, a FRI as well as a black and white
picture were acquired (Koenig et al., 2008; Da Silva et al., 2007).

2.6.3. Bioluminescence imaging
Five minutes after luciferin (Promega, Charbonnières, France)

intraperitoneal injection (150 �g/g), the mice were anesthetized
and bioluminescence images as well as black and white pictures
were acquired using a back-thinned CCD camera at −80 ◦C (ORCAII-
BT-512G, Hamamatsu).

2.6.4. Fluobeam
The mice bearing TS/A-pc subcutaneous tumor were injected

twice intradermically, close to the tumor with 5 + 5 �L of nanopar-
ticles (500 �M of dye). Mice were imaged with the Fluobeam
(Fluoptics, Grenoble, France) 15 min, 1 h and 3 h after injection. The
optical system consists of a 690-nm laser and a pixelfly camera
fitted with a high-pass RG 9 filter (Schott).

3. Results

3.1. Optical imaging of drug internalization

In our previous work, we studied the in vivo optical imag-
ing of RAFT-RGD-Cy5-SS-Q in nude mice bearing subcutaneous
tumors (Jin et al., 2007). Because of the presence of a quencher, no
fluorescence can be detected (0.5 ± 0.1% of the quantum yield effi-
ciency as compared with the similar molecule without a quencher).
This molecule is therefore nearly completely devoid of background
fluorescence before the disulfide bridge is disrupted. This pro-
vides an excellent SNR (signal-to-noise ratio), which is a major
asset in microscopy as well as in whole-body imaging. After intra-
venous administration of 10 nmol of RAFT-RGD-Cy5-SS-Q, good
tumor contrasts were observed from 3 to 24 h after injection (see
supplementary data S1). The kidneys were also visualized. Tumor
samples obtained at 3 h showed that RAFT-RGD-Cy5-SS-Q was
actively internalized by tumor cells and produced a much stronger
fluorescence signal in tumor cells or in the stroma than RAFT-RGD-
Cy5. This study also suggested that RAFT-RGD-Cy5-SS-Q bound to
endothelial cells.

To demonstrate that RAFT-RGD could also target deep metasta-
sis, similar studies were conducted in which RAFT-RGD-Alexa700
was intravenously injected in mice bearing intraperitoneal,
luciferase-positive breast cancer nodules (obtained after intraperi-
toneal injection of TS/A-pc-pGL3 cells). Bioluminescence imaging
was used to visualize scattered metastasis in the peritoneal cavity.
Three hours after intravenous injection of RAFT-RGD-Alexa700, the
binding on the tumor nodules was confirmed by 2D-FRI. This was
more precisely evaluated using the fDOT system, as shown in Fig. 3.
As expected, the metastases were not detectable using the nega-
tive control molecule RAFT-RAD-Alexa700, which do not bind the
integrin.

The RAFT-RGD molecule is thus capable of targeting the cell
surface receptor and inducing an active internalization in clathrin-
coated vesicles (Sancey et al., 2009). To demonstrate that the
RAFT-RGD vector can deliver an active toxic peptide in the appro-
priated subcellular compartment, we synthesized various “smart”
molecules containing internally quenched FRET probes surround-
ing a cleavable disulfide link. In the first molecule, the FRET pair
was made of Cy3 and Cy5. In the second molecule, Cy3 was replaced
with a fluorescence quencher QSY21® as shown previously. In both
cases, the disulfide bridge can be cleaved after reduction, which

occurs during the internalization process. The use of Cy3 instead
of QSY21® allowed us to simultaneously track each molecule sepa-
rated after disruption of the disulfide bridge. Cy3 will stay attached
to the RAFT-delivery vector while Cy5 will stay with the drug (KLA)
(Fig. 1). This KLA peptide is toxic only when in contact with the
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Fig. 3. Optical imaging of intraperitoneal TS/A-pc-pGL3 tumor-bearing mice. The tumor cells were detected noninvasively using different modalities and the positive RAFT-
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GD-Alexa700 molecule (Left) or the negative control molecule RAFT-RAD-Alexa70
nd localization of the peritenoal nodules because the injected tumor cells are Lucifer
njection of RAFT-RGD-Alexa700 and RAFT-RAD-Alexa700 demonstrated that RAFT-

itochondria. It is thus necessary for the delivery system to release
t in an active form into the cytoplasm of the cell after endocyto-
is. Only then can KLA reach the mitochondrion and destabilize it,
eading to cell apoptosis.

Using RAFT-RGD-X1, we followed the targeting and release
f KLA on �v�3-expressing cells. As demonstrated in Fig. 4, the
seudo-colored “green” signal obtained by the Cy3 linked to the
AFT-RGD part was mainly localized at cell junctions but was also

ound in small vesicles, as previously described for RAFT-RGD alone
Sancey et al., 2009). Most of the KLA, pseudo-colored in “red”
as in the close vicinity of the vector RAFT-RGD or detached into

he medium near the cell membranes. During the first half-hour,
he FRET signal was weak, principally found at cell junctions and
n some large speckles (upper panels). A weak FRET signal is the
xpected signature obtained when the two dyes are separated
fter degradation of the disulfide bridge during internalization.
fter 2 h, KLA was mostly internalized but a large amount was still

inked to the RAFT-RGD vector: a positive FRET signal was found
n subcellular organelles such as the nucleus. Usually, RAFT-RGD
tayed on the cell membrane or was internalized in small clathrin-
oated vesicles, but it was never observed in the nucleus (Sancey
t al., 2009). This suggests that after partial release of the KLA
oxic peptide, the nuclear membrane may be more permeable or
hat addition of KLA onto the RAFT-RGD could provide an NLS-

ike property to the molecule. FRET intensity was stronger at T = 2 h
han at T = 30 min but the Cy3 signal decreased during the same
eriod: this indicated that the release of the KLA decreased with
ime, while the accumulation of the intact molecule was still ongo-
ng.
t). Bioluminescence imaging, 5 min after luciferase injection allowed the detection
sitive. 2D-fluorescence and 3D fluorescence imaging performed 3 h after intravenous
ut not RAFT-RAD was targeting these nodules.

3.2. Drug release

Drug release could be observed with the RAFT-RGD-X2 (Fig. 5).
Depending on the cell type, the time of release varied, but in three
different cell types, the red signal resulting from KLA release was
observed first in small vesicles (Fig. 5A) and then around the mito-
chondria (Fig. 5B) and labeled with the mito-tracker (green). This
experiment demonstrated the efficiency of RAFT-RGD to carry and
deliver this drug into three different cell types.

3.3. Optical imaging for in vivo study of the biodistribution of
nanoparticles

Whole-body 2D-FRI can be used to compare the distribution
of various surface modified nanoparticles 24 h after intravenous
injection (Fig. 6). As demonstrated in Fig. 6A and C, these nanopar-
ticles present distinct biodistributions (see supplementary data
S2 and S3). In one case (Fig. 6A), the biodistribution seemed to
be homogenous with a predominant hepatic elimination route.
In the second case (Fig. 6C), the kidneys were highly fluorescent.
Semi-quantification of fluorescence intensities of the correspond-
ing isolated organs (Fig. 6B and D) was correlated with whole-body
noninvasive imaging.

Biodistribution quantification estimated the circulation times

in mice as well as the routes and time of elimination. In the first
case (Fig. 6A and B), we observed a long-lasting hepatic fluores-
cence signal 24 h after injection. Indeed, the massive accumulation
of fluorescence in the liver and the significant level of fluorescence
in the intestine indicated that these nanoparticles were probably
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ig. 4. Confocal imaging of RAFT-RGD-X1 on live �v�3-expressing cells, HEK293-�
LA-Cy5 (red), and FRET signal obtained from KLA linked to RAFT-RGD (dark red). Th

For interpretation of the references to color in this figure legend, the reader is refer

egraded and excreted through feces. This elimination mode is
lower than the urinary route, increasing the circulation time of the
ompound in the mouse, thus favoring specific targeting or passive
ptake. In the second case presented (Fig. 6C and D), nanoparticles

reely circulated in the blood and were quickly cleared from the
ody through the kidneys; no fluorescence was detected except

n this organ. It is therefore likely that these nanoparticles were

egraded and the fluorescence released and eliminated through
he urinary route. The integrity of the nanoparticles in the different
ompartments is difficult to control. To address this problem, we
re currently working on the introduction of a FRET system instead

ig. 5. Drug release. (A) IGROV-1 cells were incubated with RAFT-RGD-X2 and observed by
h after addition to the cell culture medium. As demonstrated by the mitochondria lab
btained on three different cell types expressing the integrin �v�3. Scale bar: 10 �m. (For
o the web version of the article.)
m left to right: phase contrast and nucleus staining (blue), RAFT-RGD-Cy3 (green),
ges were obtained at 30 min (upper panel) and 2 h (lower panel). Scale bar: 20 �m.
the web version of the article.)

of a single dye. This should help determine whether the particle is
still intact at the end.

Moreover, whole-body scans and quantifications allowed us to
evaluate the tumoral uptake. For one of the two nanoparticles
(Fig. 6A and B), we observed a weak accumulation in the tumor
due to passive and nonspecific targeting.

As demonstrated by Frangioni and Mawad’s teams (Kim et al.,

2004; Sevick-Muraca et al., 2008), such nanoparticles have the
capacity to accumulate passively in draining lymph nodes. This
is an interesting application since it may help identify draining
lymph nodes associated with tumors. We therefore injected untar-

confocal microscopy (40×). Red signal corresponding to the drug release appeared
eling (green signal), the KLA massively reached its target. (B) Similar results were
interpretation of the references to color in this figure legend, the reader is referred
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Fig. 6. (A) and (C) Fluorescence reflectance imaging of nude mice laid on the back (left) and the belly (right), 24 h after the intravenous injection of two different nanoparticles
(representative examples, N = 4). (B) and (D) Corresponding biodistributions of the different nano-carriers were obtained after sacrifice of the animals and exposure of the
different organs directly under the camera.
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ig. 7. Nanoparticles were subcutaneously injected in two locations in the vicinity o
ere migrating toward two draining lymph nodes of the subcutaneous tumor, all

right field and fluorescence imaging. (For interpretation of the references to color

eted nanoparticles in two peri-tumoral locations (pink dots) and
sed the Fluobeam imaging system to follow the distribution of the
anoparticles in real time, as shown in Fig. 7, 15 min, 1 h and 3 h
fter injection. As observed after 3 h, two lymph nodes were iden-
ified draining directly the subcutaneous tumor. The advantage of
sing the Fluobeam instead of the conventional 2D-FRI system is its
bility to function under surgical white light, allowing us to detect
nd remove such draining lymph node by optical-guided surgery
see supplementary data S4). This could be done as well in large
nimals (pigs, goat. . .) because the Fluobeam does not require the
ntroduction of the animal in a black box, oppositely to all other
onventional fluorescent imaging systems.

. Discussion

In this study, we illustrated how optical imaging can help in
he development of targeted therapeutics in oncology. This method

llows us to noninvasively follow the fate of a molecule and its
unctional activation on a very broad scale. Indeed, using a fluores-
ent tag, the distribution of the desired molecule can be followed
rom the subcellular level up to the whole-body level (Pierce et al.,
008).
tumor (pink dots). As observed after 15 min (A), 1 h (B) or 3 h (C), the nanoparticles
their precise localization. (D) After resection, lymph nodes were observed under
figure legend, the reader is referred to the web version of the article.)

For cell targeting and drug release, we used a synthetic peptidic
RAFT-RGD vector targeting the �v�3 integrin. Combined with dif-
ferent fluorescent or smart-FRET probes, we studied its efficiency
in delivering and releasing a toxic peptide, normally unable to cross
the cell membrane on its own.

The FRET experiment demonstrated a rapid release of the drug
after disulfide bridge rupture occurring after its internalization
mediated by the RAFT-RGD vector in small endocytic and acidic
vesicles (Sancey et al., 2009). After 2 h, the drug perforated many
organelles, leading to cell death and allowing the compound to
penetrate the nucleus. In this analysis, the different pictures were
obtained after 543- or 633-nm laser excitations, for the Cy3 and
FRET or Cy5 channel, respectively. Furthermore, the intensity of the
543-nm laser differed between Cy3 and FRET analysis. The use of
different lasers and intensities prevented us from comparing the
fluorescence intensities of the different emission channels. Here,
two phenomena were observed: RAFT-RGD-X1 accumulation and

KLA release. As we could not quantify each phenomenon separately,
the amount of drug released could not be quantified in this exper-
iment.

The RAFT-RGD-X2 was constructed to follow the release of the
drug and its intracellular trafficking. The time course of drug release
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aried with the cell type. In the three different cell types, red vesi-
les first appeared before accumulation in the mitochondrion. Since
mall quantities of RAFT-RGD-X2 in solution (2 �M) were used, we
ssumed that only a small quantity of the drug combined with
he Cy5 was internalized with the vector RAFT-RGD, released into
mall vesicles, and escaped this organelle. This small proportion of
eleased drug reached its target, as demonstrated by its colocal-
zation with the mito-tracker probe. This proportion was sufficient
o induce substantial cell damage representative of cell death: as
emonstrated in Fig. 4, this concentration induced perforations of
he nuclear membrane, leading to the diffusion of the vector and
ts drug into this organelle. Furthermore, the KLA also perforated
he mitochondrial membranes disturbing their polarization and
eading to cell death (data not shown).

Such functional characteristics could effectively be investigated
ith optical imaging techniques. This method gives access to in cel-

ulo association/dissociation of compounds using appropriate tech-
iques (FRET, FRAP, etc.) (Rajwa, 2005). At the animal level, optical

maging also allowed us to determine specific organ accumulation,
articularly in tumors, and gave functional information such as
umoral growth and vascularization (Weissleder and Pittet, 2008).

Using innovative nano-carriers, we studied their elimination
oute and biodistribution features after PEGylation of their surface.
ano-carriers should be accurately targeted to obtain an acceptable
iodistribution without accumulating in vital organs. The biodis-
ribution depends on several physicochemical properties of the
ano-carriers such as their size, but also the electrostatic charge
nd chemical composition of their surface (Debbage and Jaschke,
008). Since fluorescence optical imaging is an easy, immediate,
nd noninvasive method, this tool makes a major contribution
o the development of new innovative antitumoral nano-carriers
Weissleder, 2002; Weissleder and Pittet, 2008).

We can use fluorescent dyes that are excitable at wavelengths
reater than or equal to 633 nm at least, in particular for ani-
al investigations. Imaging in the NIR spectrum (650–900 nm)
aximizes tissue penetration in addition to minimizing the

utofluorescence from nontargeted tissues (Weissleder, 2001;
eissleder and Ntziachristos, 2003). The signal-to-background

atio, for detecting optical imaging agents, equals or exceeds that
hich can be achieved with other molecular imaging modalities.

One of the major drawbacks of optical imaging concerns its lim-
ted depth of investigation. Depending on the machine used, the
mission signal was collected at a 15-cm depth at best (Frangioni,
008). The development of 3D cameras allows whole-body nonin-
asive investigations on small animals such as mice and rats. At
he clinical level, optical imaging could be used to facilitate the
urgery using nanoparticle probes, for example as established here
or lymph node detection using a surgical Fluobeam device, or for
ther applications (Frangioni, 2008; Jechart and Messmann, 2008).

Optical imaging is a sensitive method: 2 pmol of fluorescent Cy5
ould be detected in the mouse brain (V. Josserand, unpublished
ata), a good spatial resolution close to the millimeter in 3D and
.01 mm2 in 2D (Collier et al., 2007; Frangioni, 2008), and a very

ast temporal resolution. For example, in 2D, a series of images can
e taken with milliseconds of exposure time. It must be noted that
3D acquisition of a 2-cm3 volume is slower and would require

0–15 min.
To conclude, optical imaging is an inexpensive, easy-to-use,

nd nonradiative tool able to provide rapid semi-qualitative (2D),
uantitative (3D), and functional information from cellular to the
everal-centimeter scale.
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RESULTATS 



Figure 40. Structure du RAFT-(cRGD)4 [A] et du RAFT-(cRAD) 4 [B].
Ces molécules permettent de vectoriser différents composés (X) (fluorophores
ou biomolécules) qui sont greffésvia un pont disulfure.
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I . Vectorisation ciblée de biomolécules uniques 

Actuellement, les recherches en cancérologie s’orientent vers le développement de thérapies 

ciblées avec des molécules ciblant des anomalies spécifiques des cellules tumorales ou de leur 

microenvironnement. Différentes approches sont envisagées comme la thérapie génique ou 

l’utilisation de siRNA ou de peptides thérapeutiques. Cependant différents obstacles limitent 

leur efficacité in vivo et le vecteur semble être un élément essentiel de la réussite de ces 

thérapies. Ainsi, il doit permettre de véhiculer les biomolécules jusqu’à leur site d’action 

après administration systémique et de les libérer sous forme active. 

Dans ce contexte, nous avons vectorisé le peptide pro-apoptotique (KLAKLAK)2 ou des 

siRNA à l’aide de différents vecteurs. 

  

1. Vectorisation de peptides 

1.1. Le RAFT-(cRGD)4 comme vecteur du peptide pro-apoptotique (KLAKLAK)2 

 

Le RAFT (Regioselectively Addressable Functionalized Template) est un châssis moléculaire  

original, constitué d’un décapeptide cyclique présentant deux domaines indépendants 

permettant de séparer les deux fonctions du vecteur. Sur un domaine, la fonction de ciblage 

est assurée par la présentation multivalente du ligand -cRGD spécifique du récepteur d’intérêt, 

dans notre cas, l’intégrine αvβ3. Le second domaine du vecteur supporte les molécules 

d’intérêt à vectoriser : agents de détection pour l’imagerie ou agents thérapeutiques 

(Figure 40). 

Notre équipe a montré que ce vecteur est capable d’interagir spécifiquement avec des cellules 

exprimant l’intégrine αvβ3, et que cette interaction induit un clustering des intégrines αvβ3 qui 

conduit à un phénomène d’endocytose récepteur-dépendant (via la voie des clathrines) 

(Garanger et coll., 2005 ; Sancey et coll., 2009). De plus, couplé à la cyanine 5 ou à un 

radiotraceur, et administré par voie systémique, le RAFT-(cRGD)4 permet la détection de 

tumeurs localisées ou métastatiques (Garanger et coll., 2005 ; Jin et coll., 2007a et b ; Sancey 

et coll., 2007). Afin d’utiliser son potentiel pour un traitement anti-tumoral ciblé, il a été 

envisagé d’utiliser cette plateforme pour vectoriser des drogues d’intérêt de manière 

spécifique, notamment des agents de chimiothérapie (telle la doxorubicine), des peptides pro-

apoptotiques (tel le peptide (KLAKLAK)2) (Figure 41) ou des siRNA. Ces différentes 



Figure 41. Structure des composés utilisés pour la vectorisation du peptide
(KLAKLAK) 2.
[A] RAFT-(cRGD)4-(KLAKLAK) 2 (ou RAFT-RGD-KLA).
[B] RAFT-(cRAD)4-(KLAKLAK) 2 (ou RAFT-RAD-KLA).
Le peptide(KLAKLAK) 2 estgreffévia unpontdisulfure.

BA

Le peptide(KLAKLAK) 2 estgreffévia unpontdisulfure.
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molécules ont été couplées au vecteur par un lien disulfure favorisant leur libération intra-

cellulaire. L’ensemble de ces molécules a été synthétisé dans le laboratoire de chimie du Pr 

Pascal Dumy (CNRS UMR 5250, Grenoble). 

 

Dans cette étude, nous avons choisi de vectoriser le peptide pro-apoptotique (KLAKLAK)2. Il 

s’agit d’un antibiotique naturel de structure amphipathique, capable d’induire l’apoptose par 

rupture du potentiel de membrane mitochondrial après internalisation dans les cellules 

(Ellerby et coll., 1999). Mais utilisé seul, il est incapable de pénétrer dans les cellules 

eucaryotes d’où la nécessité de le vectoriser, dans le cas présent par le vecteur 

RAFT-(cRGD)4 (Figure 41). 

Les différentes molécules évaluées, RAFT-RGD-KLA, RAFT-RAD-KLA et KLA, ont été 

synthétisées par Stéphanie Foillard (CNRS UMR 5250, Grenoble). Les premiers tests 

biologiques réalisés avaient montré que le RAFT-(cRGD)4 permettait une vectorisation du 

peptide (KLAKLAK)2 plus efficace que le cRGD (Foillard et coll., 2008). Ils avaient 

également mis en évidence l’intérêt d’utiliser un peptide (KLAKLAK)2 protégé, par 

remplacement du groupement -COOH de l’extrémité C-terminale par un groupement -NH2 

(Foillard et coll., 2008). Cette modification chimique protège de peptide d’une dégradation 

par les protéases (del Rio et coll., 2001). Enfin, le greffage du peptide sur le vecteur via un 

pont disulfure facilite sa libération après internalisation, lui permettant ainsi d’exercer son 

activité biologique. 

Nous avons évalué la capacité du RAFT-(cRGD)4 à vectoriser le peptide (KLAKLAK)2 et à le 

libérer sous une forme fonctionnelle pour qu’il puisse atteindre sa cible intra-cellulaire. Les 

expériences ont été réalisées sur différents modèles cellulaires tumoraux exprimant 

l’intégrine αvβ3 : HEK293(β3), TS/A-pc et IGROV1. 

Les expériences de microscopie confocale (réalisées par Lucie Sancey) ont été réalisées avec 

une molécule particulière permettant le suivi de la libération du peptide (KLAKLAK)2 après 

internalisation dans les cellules : le peptide (KLAKLAK) 2 marqué par de la cyanine 5 est 

greffé, via un pont disulfure, sur le RAFT-(cRGD)4 sur lequel est greffé un quencher (Figure 

1 de l’article). Lorsque la molécule est intacte, aucune fluorescence n’est détectable. La 

rupture du pont disulfure permet l’étude du devenir intra-cellulaire du peptide fluorescent 

(Foillard et coll., 2009). Les résultats montrent qu’après internalisation, le RAFT-(cRGD)4 

libère, par rupture du pont disulfure, le peptide (KLAKLAK) 2, qui peut alors atteindre sa cible 

cellulaire : la mitochondrie (Figure 2 de l’article). De plus, la modification de l’activité 

mitochondriale des IGROV1 après traitement par le RAFT-RGD-KLA confirme que le 



Témoin RAFT-RGD-KLA RAFT-RAD-KLA KLA

Figure 42. Analyse du cycle cellulaire après traitement par le RAFT-RGD-KLA.
Les cellules IGROV1 sont traitées pendant 48h par 5 µM des différents peptides. Le cycle cellulaire est
analysé par cytométrie en flux après marquage de l’ADN par de l’iodure de propidium.

Témoin

Tubuline

Caspase3

clivée

Caspase3

KLARAFT-RGD-KLA RAFT-RAD-KLA
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Figure    43. Analyse de la caspase 3 et de la caspase 3 clivée par
western blot sur les tumeurs traitées par le RAFT-RGD-KLA.
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peptide libéré est bien fonctionnel  (Figure 3 de l’article) : il est capable d’induire la 

dépolarisation de la membrane mitochondriale initiant ainsi le processus de mort de la cellule. 

Nous avons ensuite analysé son influence sur la prolifération cellulaire, ainsi que sa capacité à 

induire l’apoptose in vitro. Les résultats montrent que le RAFT-RGD-KLA inhibe la 

prolifération cellulaire de manière dose-dépendante, avec une inhibition,  après traitement par 

5 µM de peptide, de 50 à 60 % selon les types cellulaires étudiés. Aucune modification du 

cycle cellulaire n’est observée après traitement des cellules IGROV1 par 5 µM des différents 

peptides, hormis l’apparition d’un pic préG0-G1 après traitement par le RAFT-RGD-KLA, 

signe de l’apoptose induite (Figure 42). 

De plus, le RAFT-RGD-KLA est capable d’induire l’apoptose des cellules de manière dose-

dépendante (environ 7%), ce qui n’est pas le cas pour le KLA utilisé seul (environ 1%). 

 

Enfin, nous avons effectué un test d’inhibition de la prise tumorale in vivo, par traitement de 

souris nude porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de cellules IGROV1. 

Le suivi du volume tumoral a été effectué trois fois par semaine. Le traitement par le 

RAFT-RGD-KLA à la dose de 31,2 mg/kg/jour, en administration intra-péritonéale, ralentit la 

prise de la tumeur in vivo. Après 14 jours de traitement, le volume tumoral des souris traitées 

par le RAFT-RGD-KLA est trois fois inférieur à celui du groupe traité par le KLA et cinq fois 

inférieur à celui du groupe contrôle. Cette inhibition de la prise tumorale est associée à une 

inhibition de la prolifération cellulaire dans les tumeurs, qui a été évaluée par un marquage au 

Ki67. Elle est de l’ordre de 12 % pour les tumeurs traitées par le RAFT-RGD-KLA versus 

28 % pour les groupes contrôles (Figure 5 de l’article).  

Cette inhibition de la prolifération cellulaire, non associée à une modification du cycle 

cellulaire, pourrait être due au fait que le peptide KLA n’est pas assez efficace pour induire 

l’apoptose de manière importante. En revanche, en agissant au niveau de la mitochondrie, il 

pourrait contribuer à la diminution de la production d’ATP, engendrant une inhibition de la 

prolifération cellulaire, à la fois in vitro et in vivo. 

De plus, l’analyse par western blot des extraits tumoraux est en faveur d’un plus fort niveau 

d’expression de la caspase 3 clivée dans les tumeurs traitées par le RAFT-RGD-KLA, 

associée à une diminution du niveau d’expression de la caspase 3, en comparaison aux 

tumeurs traitées par les peptides contrôles (KLA et RAFT-RAD-KLA) (Figure 43). Le RAFT-

RGD-KLA induit donc, mais de manière modeste, de l’apoptose in vivo. 

Ces résultats démontrent donc que le RAFT-(cRGD)4 est capable de véhiculer un peptide 

thérapeutique de la cavité péritonéale jusqu’à à tumeur sous-cutanée et de délivrer une 
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molécule active spécifiquement dans les cellules cibles. Aucune toxicité particulière n’est 

notée chez les animaux, dans les tissus sains 

 

1.2.  Article 1 

 

Targeted delivery of a proapoptotic peptide to tumors in vivo. 

Dufort S.* and Sancey L.*, Hurbin A., Foillard S., Boturyn D., Dumy P., Coll J-L. 

Soumis  dans Journal of Drug Targeting, 2010. 

*Co-premiers auteurs 

 

1.3.  Conclusions 

 

Nous avons ainsi fait la preuve de concept que le RAFT-(cRGD)4 était capable de véhiculer 

un peptide jusqu’aux cellules d’intérêt, d’en permettre la libération pour qu’il exerce son 

activité spécifique. Cependant, même vectorisé par le RAFT-(cRGD)4, le peptide 

(KLAKLAK) 2 reste relativement peu efficace. Une explication possible étant un problème de 

rendement du vecteur car pour un RAFT-(cRGD)4 une seule molécule active est vectorisée. 

Des travaux antérieurs du laboratoire portant sur la vectorisation de la doxorubicine par le 

RAFT-(cRGD)4, ont également montré un problème d’efficacité très probablement dû à un 

problème de libération de la doxorubicine. 

Pour améliorer l’efficacité thérapeutique, il faudrait donc augmenter la toxicité du peptide, 

soit en augmentant le nombre de peptides (KLAKLAK)2 vectorisé par exemple avec un 

système multivalent de type nanoparticulaire, soit en greffant d’autres biomolécules plus 

actives ou d’autres drogues anti-tumorales. Il serait intéressant de greffer une pro-drogue : 

molécule inactive sous forme greffée et active lors de sa libération. Ainsi certains produits qui 

ne peuvent actuellement pas être utilisés à cause de leur forte toxicité sur les cellules saines, 

pourraient être vectorisés sous forme de pro-drogue et libérés en leur site d’action afin de 

pourvoir réaliser une thérapie ciblée. 
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Abstract  

 

RGD peptides recognize the αvβ3 integrin, a receptor that is overexpressed on the surface of 

both tumor blood vessels and cancerous cells. These peptides are powerful tools that act as 

single antiangiogenic molecules, but recently also have been used for tumor imaging and drug 

targeting. We designed the molecule RAFT-(c[-RGDfK-])4, a constrained and chemically 

defined entity that can be produced at clinical grade quality. This scaffold was covalently 

coupled via a disulfide, labile bridge to the proapoptotic peptide (KLAKLAK)2 (RAFT-RGD-

KLA), consisting of L-amino acids and protected at the C-terminus by an -NH2 group. A 

fluorescent, activatable probe was also introduced, allowing intracellular localization using 

confocal microscopy. At 2.5 µM, this molecule induced the intracellular release of an active 

KLA peptide, which in turn caused mitochondrial depolarization and cell death in vitro in 

human tumor cells. In an in vivo mouse model, the repeated intraperitoneal injection of the 

RAFT-RGD-KLA peptide was found to prevent the growth of remote subcutaneous tumors. 

In contrast, the negative control peptide RAFT-RAD-KLA, which does not recognize the 

integrin, did not affect cancer cells in vitro or in vivo. Thus, this study demonstrated that the 

natural L-isomer of an antitumor peptide is capable of killing tumor cells in an RGD-

dependent manner, thus lowering the non-specific cytotoxic effects expected to occur when 

using cationic cytotoxic peptides. Thus, this chemistry is suitable for the design of complex, 

multifunctional molecules that can be used for both imaging and therapeutics, representing 

the next generation of perfectly controlled, targeted drug delivery systems.
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Introduction 

 

Selective inactivation of certain tumor-enhancing events would be expected to provide strong 

therapeutic benefits with the absence of detrimental side effects, as are seen with 

“conventional” chemotherapy. Examples of such targeting have been described for the 

treatment of gastrointestinal stromal tumors, renal cell carcinoma, breast cancer, colorectal 

cancer and non–small cell lung cancer patients harboring epidermal growth factor receptor 

(EGFR) mutations (bevacizumab and erlotinib). The new highly selective molecules that are 

currently being tested or have recently been proven in clinical trials are either small molecules 

that diffuse through virtually every cell of the body, such as tyrosine kinase inhibitors (TKI), 

or monoclonal antibodies that bind specifically to their target and block it. Small molecules 

have the disadvantage of diffusing equally well in sick and normal cells, thus causing adverse 

effects despite their extremely high specific activity. On the other hand, the major 

disadvantage associated with the use of monoclonal antibodies comes from their large size 

and poor diffusion within solid tumors. Additionally, this diffusion problem has also 

prevented the successful utilization of other targeted large molecules, such as nanoparticles. 

To avoid some of the therapeutic difficulties concerning the specificity, size and diffusion of 

the targeted molecules, we designed a molecular scaffold with a low molecular weight called 

RAFT(c[-RGDfK-])4. This molecule (RAFT-RGD) binds to and is endocytosed by tumor 

cells that overexpress the integrin αvβ3, a receptor that is easily accessible to the peptide 

because it is largely expressed on the surfaces of both the tumor blood vessels and tumor cells 

themselves. We already presented evidence that the RAFT-RGD molecule specifically 

targeted the αvβ3 integrin in vitro and in vivo, was rapidly endocytosed and facilitated 

preclinical tumor detection using nuclear or optical imaging methods (1-5). These properties 

of RAFT-RGD make it a suitable vector for image-guided surgery of tumors (2-4, 6, 7). 
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Because RAFT-RGD is rapidly internalized via the αvβ3 receptor in clathrin-coated small 

acidic vesicles (8), we decided to use it as a drug delivery system. Using an activatable 

disulfide bridge (9), we linked the proapoptotic (KLAKLAK)2, (KLA) toxic peptide to the 

RAFT scaffold (5). KLA is a natural antibiotic with an amphipathic structure that is known to 

disrupt the negatively charged mitochondrial membrane and to induce cell death if it is 

properly delivered by a vector into the cellular cytoplasm (10-13).  

 

In the present study, we demonstrate the ability of RAFT-RGD to specifically carry and 

release a functional KLA peptide into three different cell lines in vitro, leading to 

mitochondrial depolarization. Using a quenched fluorescent probe, the distribution and 

subcellular release of the active KLA peptide can be followed using optical molecular 

imaging in vitro and in vivo. In addition, we show that repeated intraperitoneal injections of 

RAFT-RGD-KLA significantly reduced the growth rate of remote subcutaneous tumors, 

confirming the capacity of the RAFT-RGD carrier to both target these tumors after an 

intraperitoneal administration and effectively deliver an active cytotoxic peptide in vivo.  
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Materials and Methods 

 

RGD-Peptide Synthesis and Fluorescent Labeling 

The different compounds were synthesized according to previously reported procedures (5, 

14). The chemical structures are presented in Fig. 1. Four copies of the c[-RGDfK-] peptide 

were grafted onto the upper face of the cyclic pentapeptide RAFT backbone. On the opposite 

side, the peptidic sequence (KLAKLAK)2-NH2 (KLA) was grafted via a disulfide bridge and 

a short linker on the lysine chain (c[-KKKPGKAKPG-]) (15). From both ends of this 

disulfide bridge, a quencher (QSH21®) could be added onto the first cysteine, and a Cy5 

mono NHS (N-hydroxysuccinimide) ester (Amersham Biosciences, Uppsala, Sweden) could 

be added onto the second cysteine, as described in Fig. 1. As a negative control probe, 

RAFT(c[-RβADfK-])4 (RAFT-RAD) was also synthesized in a similar way. 

 

Cell Lines and Culture Conditions  

The cell line HEK293(β3) is a stable human embryonic kidney cell line (HEK293) 

transfectant of the human β3 integrin that was cultured as described in Jin et al. (1) in DMEM 

supplemented with 1% glutamine, 10% fetal bovine serum (FBS), 50 units/ml penicillin, 50 

μg/ml streptomycin and 700 μg/ml Geneticin (G418 sulfate, Gibco, Paisley, UK). IGROV-1, 

human ovarian carcinoma cells, and TS/A-pc, mouse mammary carcinoma cells, were 

cultured in RPMI 1640 supplemented with 1% glutamine, 10% FBS, 50 units/ml penicillin, 

and 50 μg/ml streptomycin. All cell lines were cultured at 37°C in a humidified 95% air / 5% 

CO2 atmosphere. All of the cells described here are integrin αvβ3-positive (1-3). 

 

Colocalization Studies 
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The cells were cultured in 4-well Lab-Tek I chambered coverglass slides in the appropriate 

medium and kept at 37°C. Medium was removed and RAFT-RGD-QSY21®-S-S-KLA-Cy5 

was added at 2 μM for 1 hr in DMEM without FBS and phenol red. Then red mitotracker dye 

(M7512, Invitrogen, Cergy Pontoise, France) was added to the cell medium at a concentration 

of 100 nM together with 5 μM Hoechst for 10 min. The cells were then carefully rinsed and 

the medium was replaced. The cells were observed in a 37°C, 5% CO2 environment on the 

LSM510 confocal microscope (Carl Zeiss, Jena, Germany). Confocal slices were either 0.5 or 

1 μm thick. The images (8-bit color) were processed using ImageJ software, version 1.37. 

 

Proliferation Assay and Induction of Apoptosis 

IGROV-1 cells were seeded at a density of 2.1×104 per cm². The following day, the media 

were replaced with fresh media containing 0.5, 1.0, 2.5 or 5.0 µM of the appropriate 

compound. These media were also changed after 24 hr. The cells were harvested and analyzed 

at 48 hr. Three separate experiments (n = 3) were performed, and the results were expressed 

as the mean ± SD of the percentage of proliferation compared to the control. The cells were 

then fixed with 2% paraformaldehyde for 10 min, and the nuclei were stained with Hoechst 

33342 at a concentration of 5 μM for 10 min to allow the quantification of apoptotic cells. 

The results were expressed as the percentage of apoptotic cells (at least 300 cells were 

counted per sample). 

 

Mitochondrial Activity: Confocal Imaging 

Mitochondrial activity was assessed using the mitochondrial potential sensor JC-1 

(Invitrogen). IGROV-1 cells were cultured in 4-well Lab-Tek chamber slides and starved for 

30 min before the addition of RAFT-RGD-KLA at a concentration of 1 μM for 30 to 60 min 

at 37°C. JC-1 was then used as described by the manufacturer at a concentration of 10 μg/ml 
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for 10 min at 37°C. Functional mitochondria were observed after excitation at 543 nm from 

565 to 615 nm (red), whereas depolarized mitochondria were observed after excitation at 488 

nm from 500 to 550 nm (green). The experiment was performed on at least 20 randomly 

chosen cells. Three-dimensional topographies were determined using the Topo application 

within the LSM510 software, and the fluorescence intensities were quantified with the 

threshold application within the ImageJ software. In control conditions, the mean of the 

fluorescence intensities was arbitrary normalized to 1 for each individual imaging, and the 

variations observed after RAFT-RGD-KLA treatment were statistically analysed with an 

unpaired t-test (Statview). 

 

Mitochondrial Activity: FACS Analysis 

IGROV-1 cells were cultured in 6-well plates and starved for 30 min before the addition of 2 

μM RAFT-RGD-KLA, KLA or RAFT-RAD-KLA for 2 hr. The mitochondria were labeled 

with 10 μg/ml JC-1 for 30 min at 37°C. After treatment, the cells were resuspended with 

trypsin and carefully washed in PBS before analysis. Strongly to weakly polarized 

mitochondria ratios were determined compared to control conditions and then arbitrarily 

normalized to 100.  

 

In Vivo Tumor Study 

Ten million IGROV-1 cells were injected subcutaneously into 6-week-old female NMRI nude 

mice (6-8 weeks old, Janvier, Le Genest Saint Isle, France; n = 5 to 7 mice per group). Mice 

in the experimental groups were injected intraperitoneally five times per week with a total 

volume of 0.2 ml of PBS alone or a solution providing 0.12 µmol of RAFT-RGD-KLA or 

RAFT-RAD-KLA per mouse until day 14. Tumor length and width were measured using 
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Vernier calipers, and the tumor volume was calculated using the standard formula: length × 

width squared × 0.52 (16). Results are expressed as tumor volume ± S.E.M.  

Immunohistochemical staining. 

Tumor sections, 7 µm thick, were fixed with 3.7% paraformaldehyde for 10 minutes at room 

temperature, then saturated for 5 minutes with 0.03% bovine serum albumin, incubated 

overnight at 4°C with monoclonal mouse antihuman Ki67 (1/150; Dako, Trappes, France). 

Immunohistochemistry was further processed using the Histostain-Plus Bulk Kit (Invitrogen). 

The final reaction product was visualized with diaminobenzidine. Negative controls were 

performed with the same sections incubated with irrelevant antibody (mouse IgG 1/30,000). 
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Results 

RAFT-RGD-mediated delivery of KLA 

The RAFT-RGD scaffold was used for the targeted delivery of the proapoptotic drug KLA 

into different cell lines expressing the αvβ3 integrin. KLA was covalently attached to the dye 

cyanine 5 (Cy5) and linked to the RAFT-RGD vector by a labile disulfide bridge. On the 

other side of this bridge, the RAFT-RGD moiety was coupled to QSY21®, a quencher that 

absorbs Cy5 fluorescence when the S-S link is intact (see Fig. 1). During internalization in the 

target cell, the disulfide link was reduced, leading to the appearance of a detectable Cy5 

fluorescence only after the physical separation between QSY21® and KLA-Cy5 had occurred. 

This molecular construction was thus used to follow the delivery of the KLA-Cy5 molecule. 

Confocal imaging done on three different cell lines indicated that RAFT-RGD was able to 

efficiently release KLA-Cy5 into small vesicles (red spots). Mitochondrial labeling and 

colocalization experiments with KLA-Cy5 demonstrated that the released peptide reached its 

main target, the mitochondrion, although small endocytic vesicles containing only KLA-Cy5 

could still be detected. These vesicles were mostly located in the cell periphery and 

represented newly formed endocytotic vesicles (Fig. 2). 

 

In vitro toxicity of RAFT-RGD-KLA 

 

The activity of the vectorized KLA on IGROV-1 cell-proliferation and/or apoptosis was 

determined (Fig. 3). Cells were treated with 0 to 5 μM RAFT-RGD-KLA, RAFT-RAD-KLA 

or KLA, for 48 hr, and the number of viable cells was determined (Fig. 3A). In this assay 

KLA and RAFT-RAD-KLA had no or very moderate antiproliferative effects (p = 0.42 and p 

< 0.05 at 5 μM, respectively). In contrast, RAFT-RGD-KLA significantly reduced IGROV-1 
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proliferation (p < 0.05 at 1 μM and p < 0.01 at lower concentrations when compared with 

KLA).  

To further characterize the proapoptotic effect of RAFT-RGD-KLA, apoptosis induced by the 

different compounds was quantified by counting the number of fragmented nuclei after 

Hoechst staining (Fig. 3B). In agreement with the data presented in Fig. 3A, at 5 μM, RAFT-

RGD-KLA significantly enhanced apoptosis compared to all other groups (p < 0.05). These 

experiments on proliferation and apoptosis were also performed on the other two cell lines 

(TS/A-pc and HEK293(β3)) and produced similar results.  

The mitochondrial activity in the IGROV-1 cells was then studied in the presence of RAFT-

RGD-KLA at a concentration of 1 μM using the green monomer compound JC-1. This 

compound fluoresces red when it is in its “J-aggregated” form in polarized healthy 

mitochondria (17, 18), while it fluoresces green when in it is in its monomeric dispersed form, 

a hallmark of the collapsing of mitochondria during apoptosis or after metabolic stress. Two 

hours after the addition of 1 µM RAFT-RGD-KLA to the culture medium of the IGROV-1 

cells, mitochondrial depolarization was observed (Fig. 4A), as indicated by an increase in the 

green fluorescence intensity from 1 (control condition) to 3.62 ± 2.99 (mean of fluorescence 

intensity/pixel) after treatment (p < 0.05). The red fluorescence intensity was similar in both 

conditions (1 to 1.05 ± 0.30, p = 0.6). 

Using the same model, mitochondrial activity was studied by flow cytometry in the presence 

of 2 μM RAFT-RGD-KLA, RAFT-RAD-KLA or KLA for 2 hr (Fig. 4B). Mitochondrial 

ratios were defined as polarized (i.e., functional mitochondria) / depolarized mitochondria and 

normalized to 100 in the control condition. The presence of RAFT-RGD-KLA significantly 

decreased the mitochondrial ratio compared to the control (44.43 ± 8.24 vs. 100 ± 11.33) or 

RAFT-RAD-KLA-treated groups (61.01 ± 11.29) (p < 0.01 and p < 0.05, respectively). 
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Reduction of tumor growth in vivo after intraperitoneal injection of RAFT-RGD-KLA  

The toxicity of RAFT-RGD-KLA was confirmed in vivo on mice bearing IGROV-1 flank 

tumors (Fig. 5). The animals were treated repeatedly with intraperitoneal (IP) injections of 

PBS or 0.12 μmol of RAFT-RGD-KLA or RAFT-RAD-KLA daily beginning on the day 

following cell implantation. Fifteen days later, tumor growth was significantly reduced by 

RAFT-RGD-KLA compared to all of the other groups (p ≤ 0.0001). Moreover, no significant 

difference was observed after RAFT-RAD-KLA treatment compared to the control group (p = 

0.6536). 

This antitumor activity was associated with a marked decrease in tumor cell proliferation. 

This was demonstrated on tumor sections extracted at day 14, after immunostaining with an 

antibody to the Ki67 nuclear antigen. Indeed, the percentage of cycling, Ki67-positive cells 

was 28.30 ± 2.07% and 28.33 ± 3.37% for the control or the RAFT-RAD-KLA group, 

respectively, whereas only 12.87 ± 3.83% of the cells were cycling in the RAFT-RGD-KLA 

group (p < 0.01) (Fig. 5B). RAFT-RGD-KLA treatment was also associated with a slightly 

increased level of cleaved caspase-3 staining in the tumors (data not shown).  
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Discussion 

 

Our aim was to demonstrate that RAFT-RGD, a multimeric targeting vector capable of 

detecting tumors and their metastasis (6), can also be used for the delivery of a toxic peptide 

in vivo.  

 

Nanomedicine is on the cusp of being able to provide us with several types of new therapeutic 

systems to fight cancer. Nanoparticles are currently imparting a “second life” to the 

chemotherapeutic arsenal. Indeed, nanoparticles not only help with drug solubilization and 

bioavailability but also assist in the transport of drugs across barriers and with the release of 

drugs to tumor sites while sparing healthy tissues from the damage that causes the major side 

effects of chemotherapy. Several drugs are currently being encapsulated such as doxorubicin, 

paclitaxel, adryamycin and taxol (for a recent review see Kedar et al; (19). However, the 

tumor specificity of these nanoparticles is due to the enhanced permeability and retention 

phenomenon (EPR effect), which allows for their passive accumulation into tumors. Specific, 

ligand-mediated, active targeting of nanoparticles is still a major issue, and it is possible that 

this cannot be expected by simply adding a tumor-specific ligand onto the surface of the 

particles (20). In addition, despite some promising results, the delivery of large “bio”-drugs 

such as DNA, siRNA or peptides by nanoparticles is still very limited, which may be related 

to our poor ability to achieve an active targeting that would allow the binding, internalization, 

release and adapted intracellular trafficking of these unstable molecules. We thus choose a 

parallel approach, based on the use of our multifunctional tumor targeting RAFT-RGD 

molecule. Because it is actively internalized once attached to the integrin receptor (8) and 

then releases the drug or molecular probe into the cytoplasm of the target cells (2, 9, 15) due 
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to the presence of a labile disulfide bridge between the RAFT-RGD vector and the cargo, we 

hypothesized that RAFT-RGD could efficiently deliver a toxic KLA peptide to tumor cells. 

RAFT-RGD-KLA allows the internalization and release of KLA into intracellular vesicles, 

but a fraction of the peptide can escape these vesicles and reach its main target, the 

mitochondria. Indeed, we observed that 90 to 95% of the mitochondria were decorated with 

the Cy5-labeled KLA peptide in our conditions. In addition, the released KLA peptide was 

still active and toxic because it was disturbing the mitochondrial potential, as demonstrated by 

the membrane potential sensitive dye JC-1. At low doses, the released drug initiated 

mitochondrial depolarization, which could result in the inhibition of cellular proliferation and 

the induction of apoptosis when as little as 2.5 µM of peptides was provided to the IGROV-1 

human cancer cells in vitro.  

The amphipathic KLA peptide not very toxic (21). It is supposed to induce apoptosis by 

disrupting the negatively charged mitochondrial membrane, but not the zwitterionic plasma 

membrane of eukaryotic cells. However, a very similar peptide was shown to induce also 

necrosis after disruption of the plasma membrane (22). The vectorization of this proapoptotic 

peptide (or of its D-diastereomer) has previously been reported using antibody-targeted 

delivery (11), fusion to the cell-penetrating peptide TAT (23) or poly-arginine (24), infection 

with a recombinant adenovirus vector (25) and by fusion to a protein transduction domain 

(26) or to an integrin αvβ3 targeting RGD-peptide (10, 12). In our experiment, the growth of 

human IGROV-1 xenografts was significantly reduced after intraperitoneal treatment with 

KLA (0.12 μmol, daily) conjugated to RAFT-RGD. In vivo, the reduction of tumor growth 

involved a diminution in the number of cycling cells and a poor induction of apoptosis. 

However, apoptosis was detected in vitro with low doses of molecules (2.5 µM). This dose 

was significantly less than the previously reported 80 to 100 µM concentrations of protected 

peptides of the D-form (10, 21). This suggests that the use of a multimeric RGD-presenting 
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scaffold, plus the -NH2 modification on the C-terminal extremity of the KLA peptide (27) 

and the introduction of a labile disulfide bridge, are sufficient to provide active peptide 

delivery to the mitochondria of target cells after an intraperitoneal injection in vivo. The 

natural L-diastereomers are known to lose their activity in serum and to be cleaved by trypsin 

and proteinase K (28). Diastereomers containing L or D amino acids have several functional 

differences with regard to their capacity to permeate zwitterionic membranes (29). In 

addition, it has been shown that RGD-mediated systemic delivery of a toxic cationic peptide 

called tachylepsin can induce tumor killing (30); however, its mechanism of action could be 

indirect and may involve the activation of the classic complement pathway (31). In a 

previous, unpublished work, we introduced two copies of the KLA peptide attached 

covalently without the disulfide bridge to the bottom face of both RAFT-RGD and RAFT-

RAD. In this case, cellular toxicity was observed independent of the presence of RGD, and 

the RAD-containing molecule was also toxic. This suggested that the cell membranes were 

degraded by a double helix that was formed by the two KLA peptides acting as a corkscrew, 

possibly perforating the cell membrane without any specificity (data not shown). For the 

compound used in this study, the use of an NH2-protected, L-isomer of KLA was found to be 

specific and required the binding of the molecule to its receptor because RAFT-RAD-KLA 

had no effect in vitro or in vivo. Thus, it is possible to rule out a non-specific mechanism of 

action such as complement activation or direct permeation of the plasma membrane by KLA. 

RAFT-RGD was necessary to concentrate enough KLA motifs on the cell surface and to 

induce their internalization within clathrin-coated vesicles (8) into which the disulfide link 

would be reduced and the KLA moiety released. The KLA peptide could then help the 

molecule to destabilize the vesicles and reach the mitochondria. In vivo, the amount of intact 

KLA in contact with the mitochondria was not sufficient; rather, the peptide reduced cellular 

proliferation by decreasing the energy supply. To augment the concentration of active peptide 
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reaching the target cells, it would be interesting to encapsulate and protect RAFT-RGD-KLA 

in multi-stage delivery systems such as stealth liposomes or nanovesicles. As discussed 

earlier, this would allow the accumulation of a large quantity of intact RAFT-RGD-KLA by 

the EPR effect. When the capsule collapsed within the tumor, it would then release the 

targeted delivery system to the immediate vicinity of the tumor cell surface, where the RAFT-

RGD would then efficiently mediate the intracellular uptake and delivery of KLA.  
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Legend to Figures 

 

Figure 1: Representative picture of RAFT-(cRGD)4-QSY21®-S-S-(KLAKLAK)2-Cy5 in 

medium alone (A-C) or with 1 µl ß-mercaptoethanol (B-D). This reducing agent induced 

disulfide bridge rupture and allowed the detection of the Cy5 fluorescence with the 2D-FRI 

imaging system before (C) and after (D) the addition of DMSO ß-mercaptoethanol. 

 

Figure 2: Confocal microscopy on living cells. The cells were starved for 30 min prior to 

the addition of 2 μM RAFT-(cRGD)4-QSY21®-S-S-(KLAKLAK)2-Cy5. After 1 hr, the 

mitochondria were labeled with Mitotracker. Confocal imaging was performed between 1 and 

2 hr. Colocalization of the mitochondria (green) and (KLAKLAK)2-Cy5 (red) appears yellow. 

Note that the red fluorescence was not observed under excitation at 633 nm until 1 hr after 

addition of RAFT-(cRGD)4-QSY21®-S-S-(KLAKLAK)2-Cy5 in the medium. Pictures are 

representative of cells observed on three separate plates. Scale bar: 10 μm. 

 

Figure 3: RAFT-RGD-KLA-mediated cytotoxicity. (A) IGROV-1 cells were treated for 48 

hr with 0.5, 1.0, 2.5 or 5.0 µM of each compound, and the number of viable cells was 

counted. The results are expressed as the percentage of cells compared to untreated control. 

(B) The cells were then fixed, and their nuclei were labeled using Hoechst 33342. The 

number of apoptotic nuclei was counted. The results are expressed as the mean ± SD (n = 3). 

* P < 0.05, ** P < 0.01.  
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Figure 4: Mitochondrial activity in IGROV-1 cells. (A) Example of confocal imaging of 

polarized (red, ex. 543 nm) and depolarized (green, ex. 488 nm) mitochondria in IGROV-1 

living cells before and after treatment with RAFT-RGD-KLA at a concentration of 1 μM. 

Corresponding 3D surface topographies from confocal imaging are represented below. 

Treatment with RAFT-RGD-KLA induced an increase in green fluorescence, i.e., 

mitochondria depolarization (p < 0.05). Topography scale: low (in blue) to high fluorescence 

intensity (in red). Angle of view: lower right corner. (B) Polarized to depolarized 

mitochondria ratio from JC-1 staining of IGROV-1 cells after 2 hr of treatment with PBS 

(control) or 2 μM RAFT-RGD-KLA, KLA or RAFT-RAD-KLA. RAFT-RGD-KLA was 

found to significantly decrease the mitochondrial ratio compared to the control condition (p = 

0.002 ** and p = 0.095, respectively). 

 

Figure 5: Inhibition of tumor growth in vivo by RAFT-RGD-KLA. (A) At day 0, IGROV-

1 cells were implanted subcutaneously in the right legs of nude mice. Mice were treated daily 

for 14 days with an IP injection of 200 µl PBS (control) or with solutions containing 0.12 

µmol RAFT-RGD-KLA or RAFT-RAD-KLA. Tumor volumes are expressed as the mean 

tumor volume ± S.E.M. (n = 5–7 per group; *** P < 0.0001). (B) Ki67 nuclear protein 

detected by immunostaining on frozen tumor sections from control mice, mice treated by 

RAFT-RGD-KLA or RAFT-RAD-KLA, as indicated. Histogram: the percentage of positive 

cells for Ki67 was determined after counting the number of positively stained cells per 1,000 

cells on the tissue section. The results are expressed as the mean ± SD; ** P < 0.01 for 

comparisons between RAFT-RGD-KLA and control. 
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Figure 44. Structure des composés utilisés pour la vectorisation du siRNA anti-pGl3.
[A] RAFT-(cRGD)4-siRNA anti-pGl3. [B] RAFT-(cRAD)4-siRNA anti-pGl3.
[C] cRGD-siRNA anti-pGl3.
Le siRNA anti-pGl3 est greffé aux différentes molécules via un pont disulfure.
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Figure    45. Evaluation de la transfection du siRNA anti-pGl3 vectorisés par le
RAFT-(cRGD)4 in vitro sur des cellules TS/A-pc pGl3.
Les cellules sont traitées pendant 72h avec les différents composés. L’activité luciférase
des cellules est mesurée puis rapportée à la quantité de protéines de l’échantillon.
siLuc : siRNA anti-pGl3 ; IF : Interferin® ; RRsiLuc : RAFT-(cRGD)4-siRNA anti-pGl3
cRGDsiLuc : cRGD-siRNA anti-pGl3 ; RRADsiLuc : RAFT-(cRAD)4-siRNA anti-pGl3
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2. Vectorisation de siRNA par le RAFT-(cRGD)4 

2.1. Le RAFT-(cRGD)4 comme vecteur du siRNA anti-luciférase (anti-pGl3) 

 

Suite aux résultats obtenus pour la vectorisation du peptide (KLAKLAK)2, nous avons 

vectorisé un second type de biomolécules : des siRNA. Ils présentent l’intérêt majeur d’avoir 

une activité catalytique, à savoir qu’une molécule de siRNA permet la dégradation de 

nombreux ARNm. Ainsi, un siRNA anti-luciférase (anti-pGl3) a été couplé, via un pont 

disulfure, au RAFT-(cRGD)4, au cRGD ou au RAFT-(cRAD)4 (Figure 44). Les molécules ont 

été synthétisés par Stéphanie Foillard (Didier Boturyn et Pascal Dumy, CNRS UMR 5250, 

Grenoble). La transfection induite par ces différents composés a été évaluée in vitro sur des 

cellules TS/A-pc pGl3, qui expriment l’intégrine αvβ3 et présentent une activité luciférase, par 

transfection du plasmide pGl3 codant pour le gène de la luciférase. 

Les cellules TS/A-pc pGl3 ont été traitées avec trois concentrations (0,2µM, 1µM et 5µM) de 

RAFT-(cRGD)4-siRNA anti-pGl3, de cRGD-siRNA anti-pGl3 ou de RAFT-(cRAD)4-siRNA 

anti-pGl3. Le siRNA anti-pGl3 a également été transfecté à l’aide de l’Interferin® comme 

contrôle positif de transfection. Après 72h de traitement (durée pour laquelle l’efficacité de 

transfection est la meilleure), les cellules sont trypsinées puis lysées afin de réaliser un dosage 

de l’activité luciférase. Les mesures sont normalisées par rapport à la quantité de protéines 

dosée dans les échantillons. 

Les résultats montrent une inhibition de l’activité luciférase de 65 % lorsque 5nM de siRNA 

anti-pGl3 sont transfectés à l’aide de l’Interferin® (Figure 45). Avec le RAFT-(cRGD)4-

siRNA, une concentration 10 fois supérieure en siRNA (5µM) est nécessaire pour obtenir 

50 % d’inhibition de l’activité luciférase. Une inhibition similaire (55 %) est obtenue avec le 

5 µM de cRGD-siRNA, alors qu’elle est de 30% le RAFT-(cRAD)4-siRNA (5 µM), qui 

théoriquement ne se fixe pas aux intégrines αvβ3 présentes à la surface des cellules 

TS/A-pc pGl3 et qui ne devrait donc pas être internalisé et libérer le siRNA au niveau intra-

cellulaire. Pour une concentration de 0,2 µM, l’activité luciférase est très peu modifiée (moins 

de 8 % d’inhibition de l’activité luciférase quel que soit le composé utilisé). A 1 µM, aucune 

inhibition de l’activité luciférase n’est détectée pour le RAFT-(cRAD)4-siRNA, alors qu’elle 

varie entre moins 25 % pour le cRGD-siRNA et moins 40 % pour le RAFT-(cRGD)4-siRNA. 

A cette concentration, il semble y avoir une spécificité de ciblage des cellules exprimant 

l’intégrine d’intérêt. De plus, le greffage du siRNA anti-pGl3 sur le RAFT-(cRGD)4 améliore 
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l’efficacité de transfection (quasiment d’un facteur 2) par rapport au greffage sur le cRGD, 

démontrant l’intérêt de vecteur multivalent RAFT-(cRGD)4. 

 

2.2. Conclusions 

 

Les résultats obtenus montrent que le greffage d’un siRNA sur le RAFT-(cRGD)4 (utilisé à la 

concentration de 1 µM) présente un certain intérêt pour délivrer efficacement et 

spécifiquement ce siRNA dans des cellules exprimant l’intégrine αvβ3. La concentration 

d’utilisation doit être définie précisément. En effet, aucun effet n’est obtenu à une 

concentration plus faible de 0,2 µM et l’effet observé à 5 µM est non spécifique, car il est  

comparable pour l’ensemble de molécules testées. 

Cependant, l’efficacité de transfection doit encore être otpimisée. Les explications possibles 

pour le manque d’efficacité de ce système sont la dégradation du siRNA, la rupture du pont 

disulfure à l’extérieur des cellules ou une absence de libération du siRNA au niveau intra-

cellulaire. Il serait intéressant de travailler avec des siRNA protégés, plus stables et qui 

seraient moins dégradés. 



Figure 46. Formation des complexes siRNA/CPP et séquence des
CPPs utilisés.
Dans notre cas, le CPP est soit le MPG, soit le MPG-8 (séquence
tronqué de MPG), soit le CAD2.

siRNA

CPP

30 min

37°C

: H2N- GALFLGFLGAAGSTMGAWSQPKKKRKV-COOH

: H2N-βAFLGWLGAWGTMGWSPKKKRK-COOH

: H2N-SGLWRALWRLLRSLWRLLWRA-COOH

MPG

MPG-8

CAD2
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II . D’un système monovalent vers un système multivalent : 

Exemple de la vectorisation de siRNA 

Comme nous l’avons montré précédemment, le RAFT-(cRGD)4 pourrait être utilisé comme 

vecteur pour les molécules thérapeutiques, cependant ce système reste relativement limité 

puisqu’une molécule vecteur ne peut transporter qu’une seule molécule thérapeutique. De 

plus, les essais de vectorisation de siRNA par le RAFT-(cRGD)4 montrent une efficacité 

limitée, certainement liée à un problème de dégradation ou de libération du siRNA. Par 

ailleurs, le développement des siRNA a engendré beaucoup d’espoirs pour le ciblage 

thérapeutique de gènes spécifiques responsables de différentes pathologies. Cependant, leur 

faible internalisation cellulaire et leur biodisponibilité sont des obstacles majeurs pour leur 

utilisation clinique et les différentes stratégies développées pour améliorer leur vectorisation 

restent limitées au niveau des applications in vivo. Au cours des dix dernières années, les 

CPPs (Cell Penetrating Peptide) ont montré leur efficacité pour améliorer la libération intra-

cellulaire de nombreuses molécules biologiquement actives, et plus récemment celle des 

siRNA. Plus particulièrement, les petits CPPs amphipathiques, tel le MPG, complexent les 

siRNA sous forme particulaire de manière stable et non covalente, ce qui favorise leur 

libération intra-cellulaire. 

Ainsi, en collaboration avec l’équipe de Gilles Divita (CNRS UMR 5237, Montpellier), qui a 

synthétisée des CPPs, nous avons évalué la biodistribution de siRNA fluorescents vectorisés 

par différents CPPs (Cell Penetrating Peptide) amphipathiques tels que le MPG-8 et le CAD2. 

Les molécules amphipathiques sont constituées de deux domaines : un domaine hydrophile 

(polaire) et un domaine hydrophobe (non polaire). Le caractère amphipathique de ces peptides 

peut résulter de leur structure primaire ou de leur structure secondaire. Les peptides 

amphipathiques primaires sont définis comme l’assemblage séquentiel des résidus des 

domaines hydrophile et hydrophobe, c’est le cas du MPG et de son dérivé tronqué le MPG-8. 

D’autre part, les peptides amphipathiques secondaires sont générés par un état 

conformationnel permettant de positionner les résidus hydrophiles et hydrophobes sur des 

sites opposés de la molécule. CAD2 est un peptide amphipathique secondaire. 

 

L’association des siRNA avec les CPPs forme des particules (Figure 46) capables de 

vectoriser puis de libérer les siRNA au niveau intra-cellulaire, mais ne permettent pas de 

cibler des cellules d’intérêt. La taille des particules formées varie en fonction du ratio entre les 



MPG-8-cholestérol

siRNA

MPG-8

Ratio

1/40

Figure 47. Formation des complexes siRNA/MPG-8-cholestérol.
Les complexes sont réalisés en deux temps. Tout d’abord la formation d’une particule
siRNA/MPG-8, puis l’ajout d’un seconde couche composée d’un mélange de MPG-8 et deMPG-8-
cholestérol. L’ajout de cholestérol améliore l’efficacité thérapeutique des siRNA, notamment en
augmentantleur tempsdedemi-vie plasmatique.

30 min

37°C

30 min

37°C

augmentantleur tempsdedemi-vie plasmatique.
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deux éléments, allant d’environ 200 nm pour un ratio molaire de Q20 (1 siRNA pour 20 

CPPs) à 600 nm pour un ratio Q40. Ces particules sont formées d’une couche compacte au 

centre, entourée d’une couche fluide. Dans les différentes études réalisées, cette couche fluide 

a été modifiée, soit pour améliorer la biodistribution des complexes (étude réalisée avec le 

peptide MPG-8), soit pour les rendre ciblant (étude réalisée avec le peptide CAD2). 

Les complexes siRNA/CPP formés par ces deux CPPs de structures différentes mais aux 

propriétés similaires pourraient présenter certaines différences notamment en terme 

d’efficacité de transfection des cellules in vivo, d’où l’intérêt d’évaluer ces deux molécules. 

 

Les résultats obtenus avec le MPG-8 ont fait l’objet d’une publication dans Nucleic Acid 

Research en 2009. 

 

1. Présentation de l’étude et principaux résultats 

 

Dans cet article, nous avons comparé l’efficacité de transfection du MPG, du MPG-8 (forme 

tronquée du MPG, formant des complexes plus stables avec les siRNA), dans des modèles in 

vitro et in vivo. Nous avons également évalué la biodistribution des différents complexes 

siRNA-fluorescent / CPP dans un modèle de souris nude, par imagerie de fluorescence in 

vivo. Ensuite, nous avons cherché à améliorer la biodisponibilité et la stabilité des complexes 

pour pouvoir les administrer par voie systémique. Nous avons réalisé des particules multi-

couches : au centre une particule siRNA/MPG-8, entourée d’une couche de MPG-8/MPG-8-

cholestérol (Figure 47). Notre choix s’est porté sur le cholestérol car différentes études ont 

montré que les modifications des siRNA par du cholestérol permettent d’améliorer leur 

efficacité et leur stabilité in vivo (Wolfrum et coll., 2007 ; Soutschek et coll., 2004), 

notamment en augmentant leur temps de demi-vie plasmatique. 

Les biodistributions des complexes siRNA/MPG-8 et siRNA/MPG-8-cholestérol (ratio 

molaire Q40) sont comparables et relativement homogènes, avec une accumulation dans les 

poumons, le foie, la peau, les reins et la rate (Figure 6 de l’article). La fonctionnalisation par 

le cholestérol améliore la cinétique de distribution dans les quinze premières minutes, en 

diminuant le signal fluorescent détecté dans les poumons et en permettant une distribution 

plus rapide dans l’ensemble de l’organisme. Elle maintient également un plus fort taux 

plasmatique à 24h (une fois et demie plus important que pour les complexes MPG). Le 
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cholestérol doit limiter l’élimination et stabiliser les complexes, améliorant ainsi la réponse 

biologique des siRNA administrés par voie systémique. 

L’efficacité de transfection de ces complexes a ensuite été évaluée sur différents modèles in 

vitro et in vivo. Les résultats montrent que l’utilisation du MPG-8 favorise la libération des 

siRNA dans les cellules primaires et dans les tumeurs in vivo, après injection intra-tumorale, 

par rapport au MPG. Le MPG-8 est 30 à 60 fois plus efficace que le MPG. La stabilité des 

formulations cargo/vecteur in vivo et en particulier dans la circulation sanguine est un des 

enjeux majeurs pour leur administration par voie systémique. Ainsi, malgré des potentialités 

in vitro, l’injection intra-veineuse des complexes MPG-8/siRNA (0,5 mg/kg) n’induit qu’une 

inhibition de 12 % du volume tumoral. La fonctionnalisation par du cholestérol améliore la 

biodistribution et la stabilité des siRNA in vivo, ce qui permet leur administration par voie 

systémique sans engendrer de réponse immunitaire. Cette stratégie a été validée avec un 

siRNA anti-Cycline B1 qui, vectorisé par le MPG-8-cholestérol, inhibe la croissance 

tumorale.  

Cette étude a permis de montrer que le MPG-8 est capable de vectoriser efficacement de 

petites quantités de siRNA (0,5 mg/kg) in vivo et que cette vectorisation est améliorée par 

l’ajout de cholestérol en surface des particules. 

 

2. Article 2 

 

Targeting cyclin B1 through peptide-based delivery of siRNA prevents tumour growth. 

Crombez L., Morris M.C., Dufort S., Aldrian-Herrada G., Nguyen Q., Mc Master G., 

Coll J-L., Heitz F., Divita G. 

Nucleic Acids Research 2009 Aug;37(14) : 4559-69.  
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ABSTRACT

The development of short interfering RNA (siRNA),
has provided great hope for therapeutic targeting
of specific genes responsible for patholological
disorders. However, the poor cellular uptake and
bioavailability of siRNA remain a major obstacle to
their clinical development and most strategies that
propose to improve siRNA delivery remain limited
for in vivo applications. In this study, we report a
novel peptide-based approach, MPG-8 an improved
variant of the amphipathic peptide carrier MPG, that
forms nanoparticles with siRNA and promotes their
efficient delivery into primary cell lines and in vivo
upon intra-tumoral injection. Moreover, we show
that functionalization of this carrier with cholesterol
significantly improves tissue distribution and stabil-
ity of siRNA in vivo, thereby enhancing the efficiency
of this technology for systemic administration fol-
lowing intravenous injection without triggering
any non-specific inflammatory response. We have
validated the therapeutic potential of this strategy
for cancer treatment by targeting cyclin B1 in
mouse tumour models, and demonstrate that
tumour growth is compromised. The robustness of
the biological response achieved through this
approach, infers that MPG 8-based technology
holds a strong promise for therapeutic administra-
tion of siRNA.

INTRODUCTION

Although the in vivo delivery of siRNA has been success-
fully achieved thanks to several non-viral delivery systems,
systemic administration of siRNA remains a major chal-
lenge for their therapeutic application (1–5). Over the last

decade, cell-penetrating peptides (CPPs) have been shown
to improve intracellular delivery of various biologically
active molecules into living cells quite efficiently (6,7)
and have more recently been applied to siRNA delivery
(8,9). Although conjugation strategies with either
Transportan, Penetratin or Tat certainly improve the
delivery of siRNA into cultured cells, non-covalent stra-
tegies are more appropriate for both in cellulo and in vivo
delivery of siRNA (8,10–17). Short amphipathic cell-
penetrating peptides forming non-covalent, yet stable
complexes with their cargo have been successfully applied
to the delivery of different macromolecules into mamma-
lian cells (18,19). In particular, the peptide carrier MPG
efficiently delivers siRNA in a fully biologically active
form into a wide variety of cell lines, including embryonic
stem cells (10,11,20). In the present study we describe a
novel strategy which promotes efficient delivery of siRNA
in vivo, using functionalized peptide-based nanoparticular
formulations. We have developed a shorter version of
MPG, MPG-8, that forms stable particles with siRNA,
and that can be functionalized. MPG-8 improves siRNA
delivery ex vivo and in vivo without activating the innate
immune response. We have validated the potential of this
technology by targeting cyclin B1, a non-redundant mito-
tic partner of cyclin-dependent kinase 1 (cdk1) (21) and
report that MPG-mediated administration of siRNA tar-
geting cyclin B1 prevents tumour growth in xenografted
tumour mouse models. Cyclin B1 constitutes a key target
for anti-proliferative strategies and both anti-sense and
siRNA-based-approaches targeting cyclin B1 have been
proposed as an anti-proliferative strategy (22–24). Cyclin
B1 together with Cdk1 kinase, forms the ‘mitosis promot-
ing factor’, whose activity is required for entry into and
progression through mitosis (21). Cdk1 is essential for
mammalian cell division, its knockout is lethal and several
small molecule inhibitors targeting Cdk1 have been
reported to induce arrest in G2 and to reduce tumour
growth (22,24). Likewise, altered expression of cyclin B1
has been reported in numerous cancers

*To whom correspondence should be addressed. Tel: +33 (0)4 67 61 33 92; Fax: +33 (0)4 67 52 15 59; Email: gilles.divita@crbm.cnrs.fr

� 2009 The Author(s)
This is an Open Access article distributed under the terms of the Creative Commons Attribution Non-Commercial License (http://creativecommons.org/licenses/
by-nc/2.0/uk/) which permits unrestricted non-commercial use, distribution, and reproduction in any medium, provided the original work is properly cited.



MATERIALS AND METHODS

Peptides and siRNAs

All peptides were synthesized and purified as previously
described (10,25). Cholesterol conjugation to MPG-8 was
performed at the primary amino group of the N-terminal
residues, then cholesterol-MPG-8 was further purified by
Reverse Phase-HPLC and analysed by electro-spray ion-
ization mass spectroscopy (25). siRNAs and 50

Alexa700fluorescently labelled siRNA were synthesized
by Eurogentec according to the following sequences.

Cyc-B1 sense 50-GGCGAAGAUCAACAUGGCATT-30

Cyc-B1 anti-sense 50-UGCCAUGUUGAUCUUCGCCTT-30

Cyc-B3 sense 50-GGUGAAGAUCAGCAUGGCATT-30

Cyc-B3 anti-sense 50-UGCCAUGUCGAUCUUCACCTT-30

GAPDH sense 50-CAUCAUCCCUGCCUCUACUTT-30

GAPDH anti-sense 50-AGUAGAGGCAGGGAUGAUG-30.

Cyc-B1 siRNA targeting cyclin B1, and a derived
siRNA harbouring two mismatches, Cyc-B3, was used
as control. An siRNA targeting GAPDH was used as con-
trol to validate target specificity and to monitor associated
non-specific interferon response.

Cell culture and MPG-mediated transfection

Adherent HS68 fibroblasts, HeLa, PC3, MCF-7 and
SCK3-Her2 cell lines [from American Type Culture
Collection (ATCC)] were cultured in Dulbecco’s
Modified Eagle’s Medium supplemented with 2-mM glu-
tamine, 1% antibiotics (streptomycin 10 000 mg/ml, peni-
cillin, 10 000 IU/ml) and 10% (w/v) fetal calf serum (FCS),
at 378C in a humidified atmosphere containing 5% CO2.
Stock solutions of MPG-8/siRNA and MPG�NLS/siRNA
particles were prepared by complexing 100 nM siRNA
with MPG peptides at a molar ratio of 1/20 for 30min
at 378C. Lower concentrations of MPG-carrier/siRNA
(from 20 nM to 0.125 nM) were obtained by serial dilution
of the stock complexes in PBS, in order to preserve the
same MPG-carrier/siRNA ratio. A total of 150 000 cells
seeded in a 35-mm dish the day prior transfection, were
grown to 60% confluence and overlaid with 200 ml of pre-
formed complexes, incubated for 3–5min, then 400 ml of
DMEM were added. After a 30-min incubation at 378C,
1ml of fresh DMEM containing 16% FCS was added in
order to reach a final FCS concentration of 10%, without
removing the overlay of MPG-8/siRNA complexes. Cells
were returned to the incubator for 24 h. Cyclin B1 mRNA
and protein levels were determined 12 and 24 h following
transduction, using Quantigen (Panomics Inc.) and west-
ern blotting, respectively. Mouse monoclonal anti-Cyclin
B1 antibodies (SC-245) and rabbit polyclonal anti-Cdk2
antibodies (SC-163) were obtained from Santa Cruz
Biotechnology Inc. Data reported are an average of
three or four distinct experiments.

Mouse tumour models

Athymic female nude mice (6–8 weeks of age) were sub-
cutaneously inoculated into the flank with 1� 106 PC3 or
SCK-3-HEK2 cells in 100 ml PBS. Two to three weeks
after tumour implant, when tumour size reached about

100mm3, animals were treated by intra-tumoral or intra-
venous injection, every 3 days, with a solution of 0.1ml of
either free Cyc-B1 siRNA (50 or 100mg), control siRNA
Cyc-B3 or Cyc-B1 siRNA (1, 5, 10 mg) complexed with
MPG-8 or MPG-8/Chol-MPG-8 at a 1/20 molar ratio.
Formulations containing 15% Chol-MPG-8 were pre-
pared in a stepwise fashion by first forming a precomplex
of MPG-8/siRNA at molar ratio of 1/20, followed by
addition of Chol-MPG-8 so as to increase the ratio of
siRNA/carrier to 1/25. Tumour diameter was measured
in two directions at regular intervals using a digital calliper
and tumour volume was calculated as length � width �
height � 0.52. Curves show the mean value of tumour
size in a cohort of six animals and neither animal death
nor any sign of toxicity was observed. Experiments were
performed according to national regulations and
approved by the local animal experimentation ethical
committee. The statistical significance of the results was
calculated by Student’s t-test and P< 0.05 considered to
be statistically significant.

Characterization of peptide-based nanoparticles

Mean particle size distribution was determined with a
Coulter N4 Plus (Coulter-Beckman) at 258C for 3min
per measurement and zeta potential was measured with
Zetasizer 4 apparatus (Malvern Ltd,) as previously
described (24).

Cytotoxicity

Toxicity of MPG-8/siRNA complexes was investigated on
HeLa and HS-68 cell lines. A total of 30 000 cells seeded in
24-well plate the day prior transfection, were incubated
with increasing concentrations of siRNA complexed with
MPG-8 at a 20/1 molar ratio ranging from 0.1 to 5 mM
(100 mM MPG-8), for 30min prior to addition of medium
to reach a final 10% concentration of FCS. Cytotoxic
response was measured 12 h or 24 h later by monitoring
the housekeeping gene cyclophilin mRNA level
(Quantigen, Panomic Inc.) and by colorimetric MTT
assay (Sigma, Germany), respectively. For MTT assay,
cell culture medium was removed and replaced with PBS
containing 2.5mg/ml of MTT for 4 h. Results correspond
to the average of three separate experiments.

Interferon assay

Interferon response was evaluated on cultured cells
by quantitative RT-PCR monitoring induction of INF-b
and of Interleukin 8 (IL8). HeLa, SCK3-Her2 and MCF7
cells were mock transfected or transfected with MPG-8
MPG-8/Chol-MPG-8/siRNA complexes (100 nM) or
poly(I:C) (5 mg/ml). After 24 h, RNA was isolated using
Trizol (Sigma), and analysed by quantitative RT-PCR,
standardized to GAPDH mRNA. Quantitative PCR was
performed on a Biorad iCycler using primer sequences
for IL8 (forward) 50-GTGCAGTTTTGCCAAGGACT30

and INF-b (forward) 50-CTGGAGCAGCTGAATGGA
AAG-30. In vivo inflammatory response was monitored
in the plasma, 6 h after injection of either MPG-8/Chol-
MPG-8/siRNA complex, MPG-8, Chol-MPG-8 (0.5mg/
kg) or poly(I:C) (200 mg). The level of mouse cytokine
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tissue tumor necrosis factor (TNF-a). Interferon a
(INF-a) and interleukin 6 (IL6) were quantified using
sandwich ELISA assay kit (BD Biosciences) according
to the manufacturer’s instructions. The reported results
correspond to the average of two separate experiments
with four animals per group.

In vivo imaging of siRNA biodistribution

In vivo fluorescence imaging was performed as previously
described (26,27). Mice were injected intravenously with
10 mg (200 ml) of Alexa700 fluorescently labelled siRNA
either naked or complexed with MPG-8 or MPG-8Chol/
MPG-8 (n=3 animals per group). Anaesthetized mice,
using 2% Isoflurane, were illuminated by 663-nm light
emitting diodes equipped with interference filters and
movies were acquired over the first 15 minutes and fluo-
rescence images were taken every hour for 5 h and then
after 24 h, with a back-thinned CCD cooled camera as
previously described (26,27). At 24 h, mice were eutha-
nized and different organs were removed for quantifica-
tion of Alexa fluorescence.

RESULTS AND DISCUSSION

Design and evaluation of MPG-8-based nanoparticles
for siRNA delivery

MPG (ac-GALFLGFLGAAGSTMGAWSQPKKKRKV-
Cya) is a primary amphipathic peptide consisting of an
N-terminal hydrophobic motif derived from the fusion
sequence of the HIV protein gp41, a hydrophilic domain
derived from the nuclear localization sequence of SV40
large T antigen, and a short linker which separates these
domains (25). MPG was previously reported to deliver
siRNA into cultured mammalian cells efficiently and
to promote potent downregulation of the target at the
protein level, thanks to rapid release of siRNA into the
cytoplasm (10,28). The sequence of MPG was optimized
to improve its interactions with siRNA as well as the sta-
bility of MPG/siRNA complexes. For this purpose, MPG
parent peptide was shortened by six residues: Gly1, Leu3,
Ser13, Ala17, Glu20 and Val27, and the two hydrophobic
Phe7 and Ala11 residues were mutated into Trp so as to
favour interactions with both siRNA and lipid phase of
the membrane. We previously demonstrated that the
cysteamide group at the C-terminus of MPG is a prereq-
uisite for its cellular uptake (10), therefore a b-alanine was
added to the N-terminus to allow further functionalization
of the peptide, thereby yielding MPG-8 a 21-residue
amphipathic peptide: bAFLGWLGAWGTMGWSPKK
KRK-Cya.

We first characterized the efficiency of MPG-8 to deliver
siRNA targeting cyclin B1 (Cyc-B1), compared to the
MPG�NLS parent peptide, and found that target silencing
was directly correlated to the ratio, and to the size of
MPG-8/siRNA particles (Figure 1A). An optimal reduc-
tion of cyclin B1 protein level (was achieved for an MPG-
8/siRNA molar ratio of 20/1, corresponding to stable
MPG-8/siRNA particles with a diameter of 120� 50 nm,
as determined by dynamic light scattering, with a zeta
potential of +16� 3 v. At lower ratios, MPG-8/siRNA

particles are unstable and poorly taken up by cells; at
higher ratios, a net increase in the size of particles is asso-
ciated with a reduction of silencing efficiency. The parental
peptide MPG�NLS also forms stable particles with siRNA
with an optimal cyclin B1 silencing response (50%) for a
molar ratio of 20/1 and particle size of 260� 50 nm diam-
eter (Figure 1B). However, the efficiency of MPG�NLS

is 2-fold lower than that of MPG-8 at a 20/1 ratio.
Therefore, to ensure optimal biological conditions for
siRNA delivery, throughout the rest of our study, MPG-
8/siRNA particles were systematically prepared at 20/1
ratio. In addition, the toxicity of MPG-8-based
formulations was investigated using either MTT assay or
by monitoring cyclophilin mRNA levels. As reported in
Figure 1C, no toxicity was detected up to a concentration
of 20 mM of MPG-8/siRNA particles and only 10–15% of
cell death was observed with 100 mM of MPG-8/siRNA
particles.

MPG-8-mediated delivery of siRNA targeting cyclin
B1 induces G2 arrest

Dose–response experiments performed on cultured cells
revealed that MPG-8-mediated delivery of siRNA (Cyc-
B1) induced a robust biological response associated with
downregulation of both cyclin B1 protein and mRNA
levels (Figure 2A and B). An siRNA concentration of
5 nM was sufficient to reduce cyclin B1 levels by more
than 85% in HeLa cells (Figure 2A) and IC50 of
1.1� 0.3 nM and 0.9� 0.2 nM were estimated for down-
regulation of protein levels, and of 0.6� 0.1 nM and
0.4� 0.1 nM for mRNA levels, for non-transformed
HS68 fibroblasts (Figure 2B) and HeLa cells (data not
shown), respectively. In comparison, when siRNA were
delivered with MPG�NLS, IC50 values of 24� 5 nM and
35� 7 nM were obtained for downregulation of protein
and mRNA levels, respectively (Figure 2C). That MPG
is 30- to 60-fold less efficient than MPG-8 can be directly
correlated to differences in stability, solubility and size of
the siRNA/MPG complexes. Reduction of cyclin B1 pro-
tein levels was directly associated with accumulation of
cells with a 4N content, consistent with downregulation
of Cdk1-Cyclin B1 activity, and was optimally obtained
with 2 nM siRNA and IC50 values estimated to
0.8� 0.2 nM and 1.2� 0.4 nM for HeLa and HS68 cells,
respectively (Figure 2D). In contrast, no effect on cyclin
B1 levels and cell cycle progression was observed with
200 nM of an unrelated siRNA (si-GAPDH), or of a
mismatch siRNA harbouring two mutations (Cyc-B3)
complexed with MPG-8 at a 20/1 ratio, or with MPG-8
carrier alone (100mM).

MPG-8-mediated delivery of siRNA targeting cyclin
B1 blocks cancer cell proliferation

The potency of MPG-8/siRNA particles to block cancer
cell proliferation was evaluated using MCF-7, PC3,
SKBr3-HER2 cell lines and compared to the response
observed for HS68 fibroblasts. Cells were treated
on Day 1 with different concentrations (0.125–20 nM) of
siRNA, MPG-8/siRNA and MPG-8/m-siRNA com-
plexes, and inhibition of cell proliferation was determined
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after 7 days. As reported in Figure 3, subnanomolar con-
centrations of Cyc-B1 siRNA complexed to MPG-8 sig-
nificantly blocked proliferation of the three cancer cell
lines, with IC50 values of 0.6� 0.2 nM, 0.9� 0.3 nM and
1.1� 0.3 nM, for PC3, MCF7 and SKBr3-HER2 cells,
respectively, whereas no effect was observed with control
siRNA or carrier alone. In comparison, the effect of this
treatment on cell proliferation of HS68 fibroblasts was
quite limited, despite efficient downregulation of cyclin
B1 levels (Figure 3D). Although MPG-8/cyclin B1
siRNA compromised proliferation of cancer cells, it only
had a moderate effect on non-cancer cells. These results
are in agreement with previous reports showing that
downregulation of proteins required for the G2/M transi-
tion including Plk1 kinase or cyclin B1 have a limited
effect on non-cancer cells with an active G2/M checkpoint
machinery and do not induce mitotic catastrophes (22,29).

In vivo MPG8-mediated Cyclin B1 siRNA delivery
blocks tumour growth upon topical injection

The potential of MPG-8 to deliver cyclin B1 siRNA in vivo
was first evaluated on human prostate carcinoma cell
PC3-xenografted mice (Figure 4A). The effect of local
intra-tumoral administration of MPG-8/siRNA particles
(molar ratio 20/1) on the growth of established

subcutaneous tumours was evaluated. At Day 50,
tumour sizes in the control cohort, injected with PBS
increased by about 3.5-fold. Reduction of tumour
growth by 75% was observed using 1 mg (0.05mg/kg) of
siRNA/MPG-8 and tumour growth was completely pre-
vented with 5 mg (0.25mg/kg) siRNA/MPG-8 (Figure 4A).
In contrast, intra-tumoral administration of 5 mg (0.25mg/
kg) MPG�NLS/siRNA particles did not significantly
reduce tumour growth, as only 7–10% of growth curve
deviation was observed in comparison to the saline con-
trol. The poor efficiency of MPG�NLS/siRNA is asso-
ciated with low stability of the particles after injection
and the tendency of MPG�NLS/siRNA complexes to pre-
cipitate at the concentration required for in vivo adminis-
tration. At Day 48, we validated that the Cyc-B1 siRNA-
mediated inhibition of tumour growth was directly asso-
ciated with a decrease in the level of cyclin B1 mRNA. As
reported in Figure 4B, the level of cyclin B1 mRNA was
reduced by 58% and 82% with 1 and 5 mM of siRNA
formulated with MPG-8, respectively. In contrast, 5 mM
MPG�NLS/Cyc-B1siRNA reduced cyclin B1 mRNA by
only 7%, in perfect agreement with the observed variation
in tumour growth (Figure 4B). As a control, we showed
that administration of 50 mg (intra-tumoral) or 100 mg
(intravenous) naked siRNA or MPG-8 carrier alone had

Figure 1. MPG-8 nanoparticle-mediated delivery of siRNA targeting cyclin B1. Impact of MPG-8 particle size on silencing efficiency (A and B):
A fixed concentration of 20 nM of siRNA (Cyc-B1) was associated with different molar ratios of MPG-8 (A) or MPG (B) ranging from 1/1 to 50/1.
The size of the MPG-8/siRNA or MPG/siRNA particles were measured by light scattering (white bars) and the biological response associated with
siRNA internalization was evaluated in cultured cells by measuring reduction of cyclin B1 protein levels 24 h after transfection (grey bars). Toxicity
of MPG-8 particles (C): The toxicity of MPG-8 particles was investigated by MTT assay (grey bars) and by monitoring the level of cyclophilin
mRNA (white bars). HeLa cells were treated with increasing concentrations of MPG-8/siRNA particles ranging from 1 to 100mM and toxicity was
then evaluated 12 h (Cyclophilin mRNA) or 24 h (MTT) after treatment. Reported data are the average of three separate experiments.
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no significant effect on tumour growth. Moreover, inhibi-
tion of tumour growth was siRNA sequence-specific
as a cyclin B1 siRNA harbouring two mutations
(Cyc-B3) complexed with MPG-8 and injected into mice
at 0.5mg/kg was unable to inhibit tumour growth
(Figure 4A).

Functionalization of MPG-8 improves in vivo stability
and distribution of MPG-8/siRNA complexes

The stability of drug-carrier formulations in vivo and
in the blood circulation is a major issue for systemic
administration of therapeutics. Despite its demonstrated
potency in cellulo, intravenous injection of MPG-8/siRNA
formulations (0.5mg/kg) only produces an anti-tumoural
response of about 12% (Figures 4A and 7A). Cholesterol
modification of siRNA has been reported to enhance their
potency and stability in vivo by maintaining the siRNA
in the circulation for longer periods of time (30,31).

Hence, in order to improve the bioavailability and stabil-
ity of the MPG-8/siRNA particles, thereby rendering
them more suitable for systemic administration, the sur-
face layer of MPG-8/siRNA particles was functionalized
with a cholesterol-moiety at the N- terminus of MPG-8
(Chol-MPG-8), through activation of the N-terminal beta
alanine amino group. Cholesterol-functionalized MPG-8/
siRNA particles were obtained stepwise by complexing
siRNA molecules with MPG-8 at a molar ratio of 20/1,
followed by coating of particles with a second layer of
Chol-MPG-8. The optimal ratio of Chol-MPG-8 required
was determined experimentally, by assessing the ability of
the different particles containing between 5 and 50%
Chol-MPG-8 to deliver Cyc-B1 siRNA. Below a ratio of
15% Chol-MPG-8/MPG-8, no significant difference in the
efficiency of cyclin B1 silencing, with 85–92% knockdown
of protein or mRNA levels (Figure 5A), nor of the asso-
ciated G2 cell arrest (Figure 5B) were observed. In these

Figure 2. MPG-8-mediated delivery of siRNA targeting cyclin B1 induces G2-arrest. MPG-8 (A and B) and MPG (C) dose–response of Cyclin B1
silencing at the protein and mRNA levels. Stock solutions of MPG-8/siRNA (100 nM) or MPG/siRNA (500 nM) particles were prepared at a molar
ratio of 1/20, and lower concentrations (from 200 nM to 0.125 nM) were obtained by serial dilution of the stock solution in PBS. HeLa (A) and HS-
68 (B and C) cells (60% confluency) were overlaid with preformed complexes for 30min, then fresh DMEM supplemented with 10% FCS was added
directly to the cells, which were then returned to the incubator for 24 h. Cyclin B1 protein levels were determined by western blotting using Cdk2 as a
control for quantification (grey bars). Cyclin B1 mRNA levels were measured 12 h after transfection using Quantigen technology (white bars).
Mismatched Cyc-B3 siRNA associated with MPG-8 (200 nM) and empty MPG-8 particles (20 mM) were used as a control. Dose–response of G2-
arrest associated with Cyclin B1 silencing (D). HeLa (grey bars) and HS68 (white bars) cells were treated with increasing concentrations of MPG-8/
siRNA-Cyc-B1 from 0.25 to 20 nM. The cell cycle status was evaluated by FACS analysis. Mismatched Cyc-B3 siRNA (100 nM) and GAPDH
siRNA (100 nM) associated to MPG-8 as well as to MPG-8 carrier alone (20 mM) were used as controls. Results are the means � of four separate
experiments.
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conditions, an IC50 of 1.1� 0.2 nM was obtained for HS68
cells, similar to the value obtained for non-functionalized
MPG-8 particles. Functionalized-MPG-8/siRNA particles
with 15% of Chol-MPG-8 measure 180� 45 nm in diam-
eter and are characterized by a zeta potential of 14� 2 v.
These results indicate that functionalization of the MPG-
8/siRNA particles with 15% of cholesterol alters neither
their physicochemical parameters nor their efficiency
to deliver siRNA. We next investigated to what extent
cholesterol functionalization of MPG-8 influenced the
in vivo bio-distribution of MPG-8/siRNA particles. Mice
were injected intravenously with 10 mg of Alexa700

labelled-siRNA either naked or complexed with MPG-8
or MPG-8Chol/MPG-8. Kinetics of siRNA biodistribu-
tion were measured during the first 15min (Figure 6A),
then every hour for 5 h (Figure 6B) and fluorescence was
quantified in the different organs 24 h after injection
(Figure 6C). Naked siRNA was reported to be rapidly
degraded, with a half-life of a few hours in vivo.
Therefore, as expected, the control experiment performed
with naked siRNA revealed that it rapidly accumulated
in the bladder and in the liver over the first hours and
was barely distributed throughout the rest of the body
(Figure 6A, panel 1). In contrast, MPG-8/siRNA
(Figure 6A, panel 2) and MPG-8/MPG-8-Chol/siRNA

(Figure 6A, panel 3) formulations favoured the rapid dis-
tribution of siRNA throughout the body within the first
15min following injection, more prominently for the cho-
lesterol functionalized-particles (Figure 6A, panel 2). In
both cases, MPG-8/siRNA (Figure 6B, top panel) and
MPG-8/MPG-8-Chol/siRNA (Figure 6B, bottom panel)
were found to access all tissues and siRNA distribution
was optimal at 5 h, accumulating mainly in the lung, liver,
plasma, skin and kidney, adrenal gland and spleen.
Although we cannot exclude that fluorescence is due
to degradation of the siRNA, the fact that siRNA
remains in the plasma and in most of the tissues 24 h
after injection (Figure 6C), and also to a certain
extent in the brain, ovary and uterus, confirms the high
stability of MPG-8/siRNA and MPG-8/MPG-8chol/
siRNA particles. No major differences were obtained
between MPG-8/siRNA and MPG-8/MPG-8chol/
siRNA particles in terms of tissue targeting. However,
cholesterol-functionalization of the particles significantly
increased the distribution kinetics of siRNA within
the first 15min and maintained a higher level of siRNA
in the plasma even after 24 h, in comparison to MPG-8/
siRNA particles, suggesting that it may limit siRNA
clearance, thereby further favouring delivery of siRNA
into the tumour.

Figure 3. Cyclin B1 siRNA-MPG-mediated delivery reduces cancer cell proliferation. PC3 (A), MCF7 (B) SKBR3-HER2 (C) tumour cell lines and
HS-68 (D) were treated on Day 1, with increasing concentrations of MPG-8/siRNA-Cyc-B1 (from 0.125 to 20 nM). The concentrations of formulated
siRNA (from 20 to 0.125 nM) were obtained by serial dilution as described in Figure 2. The proliferation of cells treated with MPG-8/siRNA (grey
bars) was evaluated on Day 7 and compared to controls including a MPG-8/Cyc-B3 mismatch siRNA (black bars) and MPG-8 carrier alone (white
bars). Results are the average of four independent experiments.
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Figure 4. MPG-8-mediated Cyclin B1 siRNA delivery inhibits tumour growth upon intra-tumoural injection. (A) Swiss nude mice (a cohort of N=6
animals) were injected subcutaneously with 106 PC3 cells. Thirty days after tumour implant, when tumour size reached 100mm3, animals were
treated by intratumoral injection, every 3 days, with a solution of 0.1ml of either free Cyc-B1 siRNA (100 mg) (in blue), control siRNA Cyc-B3
(50 mg, in green), Cyc-B1 siRNA (1mg in orange and 5 mg in red) complexed with MPG-8 at a 1/20 molar ratio, or Cyc-B1 siRNA (5 mg, in purple)
associated with MPG at a 1/20 molar ratio. Curves show the mean value of tumour size. (B) After 48 days, PC3 tumours were removed, and
Cyclin B1 mRNA levels were evaluated by Quantigen and normalized to GAPDH levels. �P< 0.05 versus saline control and ��P< 0.01 versus saline
control.

Figure 5. Cholesterol functionalization of MPG-8 does not affect ex-vivo efficiency. (A) Cholesterol functionalization of MPG-8-based particles.
Formulations containing variable concentrations of Chol-MPG-8 were obtained by forming a precomplex of MPG-8/siRNA at a molar ratio of 1/20
and then increasing the ratio of siRNA/carrier up to 1/25 with Chol-MPG-8. The impact of the Chol-MPG-8 concentration on particle efficiency was
evaluated using 5 nM Cyc-B1 siRNA and increasing concentrations of cholesterol-functionalized MPG-8, by measuring Cyclin B1 protein levels by
western blot analysis 24 h after transfection (A, top) and mRNA levels by Quantigen assay (A, bottom). mRNA levels were corrected using
cyclophilin level as control (closed circles). (B) Dose–response of G2-arrest associated with Cyclin B1 silencing. HeLa cells were treated with
increasing concentrations of MPG-8/siRNA-Cyc-B1 (grey bars) and of MPG-8/siRNA-Cyc-B1/chol-MPG-8 (white bars) as in Figure 2. The con-
centrations of formulated siRNA (from 20 to 0.25 nM) were obtained by serial dilution of the stock solution in PBS. The cell cycle status was
evaluated by FACS analysis. Results are the means � of four separate experiments.

Nucleic Acids Research, 2009, Vol. 37, No. 14 4565



Functionalized MPG8-mediated Cyclin B1 siRNA delivery
blocks tumour growth upon systemic injection

In order to analyse if increase in the distribution of siRNA
associated to functionalized-MPG-8 particles directly
affects its potency to inhibit tumour growth, the particles
were used for systemic intravenous administration into
two xenografted tumour mouse models; human prostate
carcinoma (PC3) and human lung cancer (SCK3-HER-2)
injected subcutaneously into the flanks of NCR nude
mice. Five micrograms (0.25mg/kg) and 10 mg (0.5mg/
kg) of Cyc-B1 siRNA complexed with MPG/Chol-
MPG-8 at a 20/1 ratio were injected intravenously every
3 days into mice bearing PC3 xenografted tumour and a
significant reduction in PC3 tumour size was observed at
Day 50, with 60% and 92% inhibition with 5 mg and 10 mg
of siRNA, respectively (Figure 7A). The reduction in
tumour size was directly correlated to reduction of cyclin
B1 protein levels, as evaluated by western blotting, by
60% and 80% in animals treated with 5 mg and 10 mg of
siRNA complexed to MPG-8/Chol-MPG-8, respectively
(Figure 7A, insert). These results together with the lack
of anti-tumoural activity of the mismatch siRNA/MPG/

Chol-MPG-8 (10 mg) or of MPG-8/Chol-MPG-8 carrier
alone, underscores the robustness and specificity of the
biological response associated with systemic delivery
of cyclin B1 siRNA. MPG/Cyc-B1-siRNA/Chol-MPG8
particles were next evaluated on human lung cancer
cells (SCK3-HER-2) xenografted mice. After 20 days,
reduction of tumour growth of 70% was achieved with
10 mg (0.5mg/kg) of Cyc-B1-siRNA/MPG-8/Chol-MPG-
8 (data not shown). Further analysis of the mice that
received (10mg) of Cyc-B1-siRNA/MPG-8/Chol-MPG-8
in comparison to control (PBS) or mice injected
with Cyc-B1-siRNA/MPG-8 or Cyc-B3 siRNA/MPG-8/
Chol-MPG-8, demonstrated a significant increase in
survival at Day 40, with 70% of survival, instead of
20% with cholesterol free MPG-8 formulation
(Figure 7C). Moreover, 50% of survival was observed
after 100 days through injection of cholesterol-functiona-
lized particles every 3 days for 20 days, then every 10 days
(10 mg) (Figure 7B), demonstrating the long-term efficiency
of this approach. In contrast, no significant effect was
observed with non-functionalized MPG-8-particles,
suggesting that cholesterol increases the biodistribution

Figure 6. In vivo biodistribution of MPG-8 and cholesterol functionalization of MPG-8. Mice were injected intravenously with 10 mg (200 ml) of
Alexa700 fluorescently labelled siRNA either naked (A, 1) or complexed with MPG-8 (A, 2) or MPG-8Chol/MPG-8 (A, 3). Anaesthetized mice were
illuminated by 663 nm light emitting diodes equipped with interference filters and fluorescence images and real-time kinetics of biodistribution were
acquired during the first 15min with time of exposures ranging from 100 to 200ms/image (A), then every hour for 5 h and after 24 h (B). The level of
fluorescently labelled siRNA in the different organs was quantified 24 h after administration (C). Results are the average of three animals per group.
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of siRNA in the tumour by maintaining siRNA in the
plasma.

The potential induction of inflammatory cytokine and
interferon responses by siRNA has been reported as a
major limitation to their therapeutic application (32–34).
As interferon response has been recently reported for
covalent CPP-siRNA formulations (34), we investigated
the ability of MPG-8 and MPG-8/Chol formulations to
induce innate immune response in cultured HeLa, MCF7
and SCK3-HER-2 cells, by monitoring expression of INF-

b and of IL8 by quantitative RT-PCR (Figure 7C), and
in vivo by quantifying the level of IFN-a, TNF-a and IL6
in the plasma (Figure 7D). As reported in Figure 7C, none
of the formulations triggered activation of interferon
response, the level of expression of INF-b and IL8 being
similar to those of the negative control, in contrast to
poly(I:C) (positive control) which induced 1.0–1.7-fold
gene expression depending on the gene and the cell line.
Similarly no increase in cytokine level, in comparison to
saline solution, was observed in the plasma, 6 h after

Figure 7. Systemic administration of MPG-8/MPG-8chol/cyclin B1 siRNA blocks tumour growth in vivo. (A) Inhibition of PC3 tumour growth
upon intravenous injection. Swiss nude nice (a cohort of N=6 animals) were injected subcutaneously with 106 PC3 cells and tumour analysis was
performed as described in Figure 4A. Animals were treated by intravenous tail vein injection, every 3 days, with a solution of 0.1ml of either PBS
(black), free Cyc-B1 siRNA (100 mg:blue), Cyc-B1 siRNA (10 mg) complexed with MPG-8 (purple), control siRNA Cyc-B3 (100 mg: green) or Cyc-B1
siRNA (5mg: orange and 10 mg: red) complexed with MPG-8/chol-MPG-8 at a 1/20 molar ratio. Curves show the mean value of tumour size in a
group of six animals. After 48 days, PC3 tumours were removed, and Cyclin B1 protein levels were evaluated by western blotting (insert) in control
(lane a), 5 mg siRNA (lane b) and 10 mg siRNA (lane c) complexed with MPG-8/chol-MPG-8 at a 1/20 molar ratio. �P< 0.05 versus saline control
and ��P< 0.01 versus saline control. (B) Inhibition of SK-BR3 HER2 tumour growth upon intravenous injection. Swiss nude mice (a cohort of
N=10 animals) were injected subcutaneously with 106 SK-BR3 HER2 cells. Ten days after tumour implant, when tumour size reached 100mm3,
animals were treated by intravenous tail vein injection, every 3 days from D10 to D30, then every 10 days, with a solution of 0.1ml of either PBS
(green), Cyc-B1 siRNA (10 mg) complexed with MPG-8 (blue) and Cyc-B3 (100 mg: orange) Cyc-B1 siRNA (10 mg: red) complexed with MPG-8/Chol-
MPG-8. Control mice treated by intravenous tail vein injection of (10 mg) Cyc-B1 siRNA complexed with MPG-8/Chol-MPG-8 (black) �P < 0.05
versus saline control and ��P < 0.01 versus saline control. (C) Expression of IFN response genes: expression of INF-b and IL8 relative to GAPDH
was analysed by quantitative RT–PCR. HeLa, MCF7 and SCK3-Her2 cells were treated with MPG-8 carrier alone (white) (20 mM), 20 nM of Cyc-B1
siRNA associated with MPG-8 (black) or MPG-8/Chol-MPG8 (light grey) particles. Poly(I:C) was used as a positive control to induce interferon
response (grey). (D) MPG-8 formulation does not induce interferon response in vivo. MPG-8/siRNA, MPG-8/MPG-8-Chol/siRNA (0.5mg/kg),
and MPG-8 carrier were intravenously injected into mice and IL-6 (grey), TNF-a (white) and IFN-g (black) induction were measured in the serum
6h after injection by sandwich ELISA and expressed as pg/ml. (P versus saline controls �<0.05, ��<0.01) each value is the mean of three separate
experiments.
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injection of any formulation (Figure 7D). Interferon
response of siRNA and formulations has been associated
to the binding to Toll Like Receptors within the endosome
(33). As such, the lack of activation of interferon response
with MPG-8 is in perfect agreement with an endosomal-
independent uptake pathway (10).

CONCLUSIONS

Despite the potential of siRNA in vitro and ex vivo, their
systemic delivery remains a major obstacle to therapeutic
administration (4). Several reports using polycationic for-
mulations (35), protamine-antibodies (36,37) and peptides
(12,17) have largely proven that non-covalent strategies
are very suitable approaches for siRNA delivery, as they
improve the stability of siRNA in biological fluids,
thereby increasing their overall potency. In the present
work, we have developed a potent strategy to deliver
siRNA in vivo based on an improved variant of the pri-
mary amphipathic peptide carrier MPG, MPG-8, which
forms stable, yet non-covalent nanoparticles with siRNA,
ensuring its efficient delivery in vivo. We provide a proof –
of concept that MPG-8 mediates efficient delivery of
low effective concentrations of siRNA (0.5mg/kg)
in vivo. Moreover, we demonstrate that siRNA-targeting
of cyclin B1 compromises tumour cell proliferation and
tumour growth in a xenografted tumour mouse model.
The high stability of MPG-8-based particles, together

with the slow release of the siRNA within cells, allows the
use of low concentrations of siRNA, thereby limiting
side effects whilst ensuring long-term response associated
with siRNA delivery. MPG-8-based nanoparticles can be
functionalized, and we have shown that an additional
layer of cholesterol-functionalized-MPG-8 at the surface
of MPG-8/siRNA particles is sufficient to stabilize these
formulations in biological fluids, thereby enhancing the
biological response associated with the siRNA delivered
upon systemic injection. Likewise, functionalization of
MPG-8 with other chemical groups or biological moieties
could be applied to generate formulations to target specific
cell types or tissues will be of a major interest for future
development. Taken together, these findings provide new
perspectives for the specific targeting and treatment of
tumours, and the marked anti-tumoural effect achieved
with the MPG-8-based nanoparticle system, with very
low concentrations of siRNA and the lack of induction
of innate immunoresponse, infers that it constitutes a
promising technology for systemic administration of
siRNA in a therapeutic context.
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Figure 48. Biodistribution des complexes siRNA/CAD2in vivo.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de PC3 (cercle sur les images en Side), sont
injectées par voie intra-veineuse par 10 µg (200 µl) de siRNA couplé à l’Alexa 700, complexé avec du
CAD2.
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3. Résultats complémentaires 

3.1. Biodistribution des complexes siRNA-Cy5 / CAD2 

 

En parallèle des expériences effectuées avec le MPG-8 et le MPG-8-cholestérol, nous avons 

étudié la biodistribution d’un CPP amphipathique secondaire : le CAD2. Les résultats obtenus 

in vitro (par Laurence Crombez), montrent un maximum d’efficacité de transfection pour des 

ratios siRNA/CAD2 allant de Q20 (20 CAD2 pour 1 siRNA, ratio molaire) à Q40 (40 CAD2 

pour siRNA). Nous avons tout d’abord évalué le ratio optimal à utiliser pour obtenir la 

meilleure accumulation passive dans la tumeur in vivo. Pour cela, deux ratios molaires ont été 

testés : Q20 et Q40. Dans les 2 cas, 10 µg de siRNA-Alexa700 (200 µl) (Alexa700 : 

λabs = 702 nm; λem = 723 nm) sont injectés à la souris par voie intra-veineuse. Les 

biodistributions ont été réalisées sur des souris nude porteuses de tumeur PC3, dans la 

continuité des expériences in vitro menées sur cette même lignée cellulaire. 

Les biodistributions donnent des résultats similaires quelque soit le ratio utilisé, avec dans les 

premières minutes, un passage dans les poumons suivi d’une accumulation hépatique. Cinq 

heures après injection, par ordre décroissant de fluorescence, un signal fluorescent est détecté 

dans les reins, le foie, l’estomac, les intestins, les poumons et la rate (Figure 48). Les tumeurs 

présentent un faible signal fluorescent. En 24h  la quasi-totalité de la fluorescence est éliminée 

de l’organisme. L’accumulation hépatique détectée quinze minutes après injection, suivie 

d’une visualisation de la fluorescence dans les intestins, laisse à penser que l’élimination se 

fait par voie hépato-biliaire.  

Ces complexes présentent une distribution dans l’ensemble de la souris, cependant 

l’accumulation tumorale passive par effet EPR est faible (la fluorescence détectée est 

comparable à celle de l’ensemble des organes) et doit être améliorée. 

 

Dans un second temps, nous avons cherché à améliorer l’accumulation passive des complexes 

dans les tumeurs. Pour cela, nous avons réalisé une expérience comportant des injections 

répétées. Le protocole et les intervalles d’injection ont été déterminés par rapport aux résultats 

d’une expérience réalisée par Laurence Crombez (CNRS UMR 5237, Montpellier), visant à 

évaluer l’effet de la transfection d’un siRNA anti-Cycline B1 par le CAD2 (ratio Q40) sur 

l’inhibition de l’expression de la Cycline B1 in vivo. Le protocole utilisé a été le suivant : 
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Nous n’avons pas mis en évidence de différence de biodistribution entre les complexes 

injectés en dose unique et de manière répétée. Aucune accumulation tumorale supplémentaire 

n’est observée. 

 

3.2. Complexes ciblants : CAD2 / CAD2-RAFT-(cRGD)4 

 

Suite aux résultats obtenus avec les complexes siRNA-Alexa700 / CAD2, nous avons cherché 

à réaliser un ciblage tumoral actif en ajoutant du CAD2-RAFT-(cRGD)4 en surface 

(formation de complexes multi-couches) (Figure 49), dans le but de pouvoir réaliser une 

thérapie ciblée. Dans ce cas, le RAFT-(cRGD)4 n’emmène pas un seul siRNA, mais un 

ensemble de siRNA au sein d’une particule. Le peptide CAD2 a été synthétisé par l’équipe de 

Gilles Divita (CNRS UMR 5237, Montpellier), alors que la synthèse du RAFT-(cRGD)4 et le 

couplage du CAD2 ont été réalisés par Didier Boturyn (CNRS UMR 5250, Grenoble). 

Nous avons d’abord évalué la capacité de ces complexes à cibler in vitro les cellules positives 

pour l’intégrine αvβ3. Pour cela, un siRNA anti-luciférase (anti-pGL3) a été utilisé. Il est 

capable d’inhiber l’expression de la luciférase dans les cellules tumorales HEK293(β3)-

RVLuc et HEK293(β1)-RVLuc, ces deux lignées étant transfectées par un rétrovirus 

permettant l’expression stable de la luciférase. Les complexes sont réalisés en deux temps : 

dans un premier temps, formation du complexe CAD2/siRNA anti-pGl3 avec un ratio molaire 

Q40, et dans un second temps ajout de différentes quantités de CAD2-RAFT-(cRGD)4 (10 ou 

100% par rapport à la molarité en CAD2). Deux concentrations de siRNA ont été testées : 25 

et 50 nM. L’activité luciférase est mesurée 72h après traitement. 

Le CAD2 et le CAD2-RAFT-(cRGD)4 utilisés seuls, aux plus fortes concentrations utilisées 

dans les complexes (soit 2 µM), n’ont quasiment aucun effet sur l’activité luciférase quelque 

soit le type cellulaire (Figure 50). En transfectant 25nM de siRNA anti-pGL3, aucune 

inhibition de l’activité luciférase n’est détectée pour les complexes avec le CAD2. Lorsque 

10 % de CAD2-RAFT-(cRGD)4 sont ajoutés aux complexes siRNA/CAD2 (Q40), l’activité 
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luciférase est diminuée de 35 % par rapport au témoin ; mais cette inhibition est observée 

pour les HEK293(β3)-RVLuc et les HEK293(β1)-RVLuc. En revanche, avec 100 % de 

CAD2-RAFT-(cRGD)4 en surface des complexes, l’activité luciférase est inhibée de 83 % 

pour les HEK293(β3)-RVLuc versus 38 % pour les HEK293(β1)-RVLuc (Figure 50).  

Pour les complexes contenant 50 nM de siRNA, une diminution de l’activité luciférase 

d’environ 55 à 75 % est observée pour les HEK293(β3)-RVLuc quelque soit le pourcentage 

de CAD2-RAFT-(cRGD)4 ajouté aux complexes siRNA/CAD2, et une inhibition de 7 à 50 % 

pour les HEK293(β1)-RVLuc. La différence entre les deux lignées étant d’environ 35 % en 

faveur des HEK293(β3)-RVLuc, quelle que soit la formulation (Figure 50). Dans ces 

conditions expérimentales (50 nM de siRNA), il y a une meilleure activité du siRNA anti-

pGl3 sur les cellules HEK293(β3)-RVLuc que sur les cellules HEK293(β1)-RVLuc. 

Lorsque 25 nM de siRNA sont vectorisés, l’ajout de 100 % de CAD2-RAFT-(cRGD)4 semble 

apporter une spécificité de transfection pour les HEK293(β3)-RVLuc par rapport aux 

HEK293(β1)-RVLuc, avec une différence d’extinction de l’activité luciférase d’environ 45 % 

versus 7 % pour les complexes comprenant 10 % de CAD2-RAFT-(cRGD)4. En revanche 

pour 50 nM de siRNA vectorisés, le différentiel d’extinction de l’activité luciférase entre les 

deux lignées cellulaires est constant (35 %). Dans ce cas la meilleure efficacité de transfection 

pourrait s’expliquer par l’augmentation de la quantité de CAD2 dans la formulation, qui 

pourrait permettre une meilleure internalisation dans les cellules et ainsi masquer un potentiel 

effet de l’ajout de CAD2-RAFT-(cRGD)4 en surface des complexes. Ces résultats montrent 

qu’en fonction de la formulation des complexes (dépendante de la quantité de siRNA 

vectorisée), l’ajout d’une quantité optimale de CAD2-RAFT-(cRGD)4 en surface peut 

apporter une spécificité de ciblage des cellules d’intérêt. 

 

Le pouvoir ciblant des complexes CAD2/siRNA/CAD2-RAFT-(cRGD)4 a ensuite été évalué 

in vivo sur un modèle de souris nude xénogreffé par des cellules tumorales HEK293(β3). Les 

complexes siRNA-Alexa700 (10 µg)/CAD2 (Q40) + 10 % de CAD2-RAFT-(cRGD)4 ont été 

injectés par voie intra-veineuse et le suivi de leur biodistribution a été effectué par imagerie de 

fluorescence in vivo pendant 24h. Les premiers résultats montrent peu de différence de 

biodistribution entre les complexes siRNA/CAD2 et siRNA/CAD2/CAD2-RAFT-(cRGD)4 

pour un ratio molaire Q40 (Figure 51). Cependant, l’ajout du CAD2-RAFT-(cRGD)4 améliore 

la biodistribution des complexes dans les premières heures post-injection, mais il accélère 

également leur élimination à 24h. Cette élimination est principalement intestinale. Aucune 

accumulation active n’a été observée dans la tumeur. Ces résultats préliminaires doivent 
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siRNA/CAD2 3h

siRNA/CAD2  24h 

siRNA/CAD2/CAD2-RAFT-(cRGD)4 3h

siRNA/CAD2/CAD2-RAFT-(cRGD)4 24h

Figure    51. Comparaison des biodistributions des complexes SiRNA/CAD2 +/-
CAD2-RAFT-(cRGD)4 in vivo.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de HEK293(β3), sont injectées par voie
intra-veineuse par 10 µg (200 µl) de siRNA couplé à l’Alexa 700, complexé avec du CAD2 +/-
CAD2-RAFT-(cRGD)4.
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2.2. Importance de la fonctionnalisation de surface 

 

Les premières expériences de biodistribution de ces nano-objets ont été réalisées avec des 

nanoparticules non fonctionnalisées : cœur d’oxyde de gadolinium + couche de polysiloxane 

contenant de la cyanine 5. Elles étaient très fortement accumulées dans les poumons et dans le 

foie, et provoquaient la mort de l’animal 1h30 après injection probablement par embolie 

pulmonaire. Cette agrégation dans les capillaires pulmonaires était liée à leur instabilité 

colloïdale en milieu aqueux à pH physiologique. Il a donc été important d’augmenter leur 

caractère hydrophile en modifiant leur surface, la solution couramment utilisé pour les 

nanoparticules étant le greffage de PEG. La fonctionnalisation des nanoparticules par des 

PEG de petite taille (250 g/mol) ayant une fonction terminale acide carboxylique, a 

complètement modifié la biodistribution, passant ainsi d’une nanoparticule qui s’accumule 

dans le foie et les poumons à une nanoparticule éliminée de manière très rapide dans les 

urines par voie rénale. Un signal fluorescent est détecté dans la vessie 3 minutes après 

injection et à 24 h le signal est exclusivement dans les reins (Bridot et coll., 2007). La 

PEGylation des particules a suffisamment augmenté leur caractère hydrophile pour les rendre 

injectables par voie IV. Elles pourront ainsi être utilisées pour différentes applications, 

notamment le diagnostic des tumeurs si elles ont la capacité de les cibler. Les différences de 

biodistribution engendrées par le type de PEG greffé peuvent être exploitées en fonction de 

l’application envisagée. 

 

Nous avons donc cherché à améliorer la biodistribution et la biodisponibilité des 

nanoparticules afin d’obtenir des nano-objets qui ne s’accumulent pas dans les organes vitaux 

(foie, poumons, …) et qui ont un temps de circulation suffisamment long pour pouvoir être 

capté par la tumeur. Pour cela pour avons évalué l’influence de la fonctionnalisation de 

surface des nanoparticules par les PEG, et plus particulièrement l’influence de la taille des 

PEG et de leur fonction terminale.  

Les résultats font l’objet d’une publication parue dans Small en 2009, dans laquelle je suis co-

premier auteur. 
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maintenant être améliorés, notamment en optimisant la formulation des complexes et en 

optimisant le pourcentage de CAD2-RAFT-(cRGD)4 présent en surface de ces complexes. 

 

4. Conclusions 

 

Nous avons montré que les complexes siRNA-Alexa700/CAD2 s’accumulaient de manière 

passive dans les tumeurs. L’ajout de CAD2-RAFT-(cRGD)4 améliore la vectorisation 

spécifique du siRNA anti-pGl3 dans le modèle étudié in vitro et la meilleure formulation 

testée semble être : 25 nM de siRNA / 1 µM de CAD2 + 1 µM de CAD2-RAFT-(cRGD)4. 

Cependant les résultats in vivo concernant le ciblage spécifique des tumeurs ne sont pas 

satisfaisants et sont à optimiser. 

Avec ce système, la quantité de biomolécules vectorisée est plus importante qu’avec le 

RAFT-(cRGD)4, mais à l’heure actuelle, il manque de spécificité pour réaliser des thérapies 

ciblées. C’est pour cela que nous nous sommes ensuite orientés vers l’étude de 

« nanostructures » de différentes natures (nanoparticules avec un cœur métallique, 

nanoémulsions et nanocapsules lipidiques, …), le but étant d’augmenter la capacité de ciblage 

et la quantité de biomolécules vectorisée, mais aussi d’avoir un système couplant l’imagerie et 

la thérapie. 
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III . Développement de nanoparticules pour l’imagerie et la 

thérapie des tumeurs 

La nanomédecine, domaine émergeant créé par la fusion des nanotechnologies et de la 

médecine, est l'une des voies les plus prometteuses pour le développement de thérapies 

ciblées efficaces, notamment en oncologie. Ainsi au cours de ces dernières années, les 

nombreuses recherches consacrées aux nanotechnologies ont conduit au développement de 

diverses nanoparticules multifonctionnelles pour des applications thérapeutiques ou 

diagnostiques. Ces nanoparticules qui peuvent être inorganiques (comme par exemple les 

quantum dots, les nanoparticules de silice ou d’oxydes métalliques,…) ou organiques (telles  

les polymères synthétiques, les liposomes, les nanocapsules lipidiques, …), apparaissent bien 

adaptées pour l’imagerie et la thérapie pour différentes raisons. La première est liée à leur 

petite taille qui permet l’exploration du vivant du niveau sub-cellulaire au niveau clinique. La 

seconde réside dans leur capacité à présenter diverses propriétés malgré leur faible taille. De 

plus leur comportement (stabilité colloïdale, ciblage,…) peut être modulé par ajustement de 

leur fonctionnalisation de surface. 

 

Au cours de ma thèse, j’ai étudié différentes nanoparticules : des nanoparticules d’oxyde de 

Gadolinium, des nanoparticules d’or, des nanocapsules lipidiques et des nanoémulsions. Pour 

chaque nanoparticule, le même schéma de développement a été suivi, à savoir une évaluation 

de leur interaction avec des cellules in vitro, une étude de la biodistribution en fonction de 

leur fonctionnalisation de surface et en fonction de la taille des nanoparticules, et enfin nous 

avons essayé de les rendre ciblantes en greffant du cRGD voire du RAFT-(cRGD)4. 

 

1. Nanoparticules d’oxyde de Gadolinium 

 

Les nanoparticules d’oxyde de Gadolinium présentent diverses propriétés qui en font des 

candidates prometteuses pour des applications médicales. Elles peuvent être visualisées par 

diverses modalités d’imagerie : imagerie de fluorescence et IRM. De plus, elles peuvent être 

utilisées comme agent radio-sensibilisant. Enfin, l’administration IV de chélates de 

Gadolinium est déjà autorisée chez l’homme, pour une utilisation comme agents de contraste 
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en IRM. En vue de ces applications, il est nécessaire d’obtenir des nanoparticules ayant une 

biodistribution optimale, notamment en modulant leur fonctionnalisation de surface.  

Cette étude a été réalisée en collaboration avec Olivier Tillement, Stéphane Roux et Anne-

Charlotte Faure (Laboratoire de Physico-Chimie des Matériaux Luminescents – UMR 5620, 

Villeurbanne), qui ont synthétisé l’ensemble des nanoparticules. 

 

2.1. Structure des nanoparticules d’oxyde de gadolinium 

 

Les nanoparticules d’oxyde de Gadolinium sont des nanoparticules hybrides de structure 

cœur-coquille (core-shell) constituées d’un cœur nanométrique d’oxyde de Gadolinium (2-

3 nm), encapsulé dans un réseau de polysiloxane. La partie interne de la couche de 

polysiloxane est fonctionnalisée par des fluorophores et la partie externe par des molécules 

favorisant la biodisponibilité de ces particules dans les fluides biologiques et/ou par des 

biomolécules ciblantes (telles le cRGD, …). La présence d’un fluorophore, et plus 

particulièrement de la cyanine 5 (λexc = 659 nm ; λexc = 670 nm), dans la couche de 

polysiloxane permet le suivi de leur biodistribution in vivo, par un système d’imagerie de 

fluorescence du petit animal (Figure 52). 

Pour permettre l’incorporation de fluorophores et le greffage de groupements hydrophiles en 

surface, la couche de polysiloxane est obtenue par hydrolyse-condensation d’un mélange de 

TEOS (tétraéthoxysilane), d’APTES (aminopropyltriéthoxysilane) et de Cyanine 5 conjuguée 

à de l’APTES (40% - 59,2% et 0,8% respectivement). 

Les nanoparticules ont un diamètre hydrodynamique de l’ordre de 15 nm. 

 

 

Figure 52. Représentation schématique des nanoparticules d’oxyde de Gadolinium. 
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Tableau VI. Résumé des différentes nanoparticules d’oxyde de Gadolinium
synthétisées.

Np PEG2000-OCH3 Np PEG2000-NH2

Figure    53. Evaluation du potentiel zêta des nanoparticules d’oxyde de
Gadolinium en fonction du pH et de leur fonctionnalisation de surface.
Le potentiel zêta représente la charge que la particule acquiert en solution. Il varie
en fonction du pH.

Np PEG250-COOH Np PEG2000-COOH
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2.2.1. But de l’étude et principaux résultats 

Le but de cette étude était d’obtenir des nanoparticules PEGylées présentant des 

caractéristiques de surface modulables afin de pouvoir comparer l’effet de la nature du 

polymère greffé en surface sur la biodistribution des particules après injection systémique. 

Différentes séries de particules ont été synthétisées. Nous avons choisi d’étudier la série 

PEG2000 car c’est la seule série pour laquelle nous avons des particules présentant une bonne 

stabilité colloïdale à pH 7,4 permettant leur administration par voie systémique, quelle que 

soit la fonction terminale (Tableau VI). L’influence de la taille de la chaine sur la 

biodistribution a été examinée sur les PEG-COOH. 

Ainsi, nous avons évalué l’influence de 2 tailles de PEG–COOH : 250 et 2000 g/mol, et de 

3 fonctions terminales différentes pour un PEG de taille 2000 g/mol : -COOH, -NH2 et 

-OCH3. 

 

Lors de la caractérisation physico-chimique, le potentiel zêta des nanoparticules a été 

déterminé. Le potentiel zêta caractérise la charge de surface des nanoparticules en solution. Il 

ne correspond pas à la charge réelle de la surface de la particule, mais à celle qu’elle acquiert 

en solution. Le potentiel zêta permet de prédire la stabilité des particules en suspension. En 

effet, l’intensité de la force de répulsion électrostatique est liée au potentiel zêta : plus les 

particules ont un potentiel zêta élevé (en valeur absolue), plus elles vont se repousser et moins 

elles auront tendance à s’agréger. Les Np-PEG2000-NH2 ont un potentiel zêta positif 

(+10 mV) en milieu acide, qui reste stable jusqu’à pH 7,4, ensuite il diminue lorsque le pH 

augmente (Figure 53). Les Np-PEG2000-COOH, Np-PEG2000-OCH3, et Np-PEG250-COOH 

possèdent un potentiel zêta similaire en milieu acide (entre + 2 et + 8 mV), ensuite il diminue 

lorsque le pH augmente (Figure 53). Les potentiels zêta mesurés pour chaque type de 

fonctionnalisation suivent une évolution cohérente avec les fonctions terminales insérées : les 

nanoparticules ont donc bien été fonctionnalisées par les différents PEG. Lors de l’injection 

(pH 7,4), les Np-PEG2000-OCH3 sont très faiblement négatives, les Np-PEG-COOH (250 ou 

2000 g/mol) ont une charge nulle ou légèrement positive et les Np-PEG2000-NH2 sont 

positives. 

 

La caractérisation biologique de l’effet de la fonctionnalisation des nanoparticules a débuté 

par une étude de leur internalisation cellulaire in vitro. Le protocole utilisé est calqué sur celui 

mis en place pour étudier le pouvoir ciblant des molécules RGD, à savoir une incubation des 
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particules avec les cellules HEK293(β3) pendant 1h à 37°C. Deux milieux d’incubation ont 

été testés, du PBS avec Mg2+ et Ca2+ 1 mM ou du milieu de culture supplémenté avec 10 % de 

SVF (afin de mimer des conditions d’administration par voie intra-veineuse). En présence de 

SVF, la surface est susceptible d’être masquée par l’adsorption de protéines. Les propriétés 

d’interaction avec la surface membranaire peuvent alors être affectées et l’internalisation être 

modifiée.  

Pour les PEG de même taille (2000 g/mol), il existe de fortes différences entre les différents 

groupements réactifs. Les Np-PEG2000-COOH et Np-PEG2000-NH2 ne marquent qu’une 

faible partie de la population cellulaire (entre 30 et 50 % des cellules), alors qu’en présence 

des Np-PEG2000-OCH3, la quasi-totalité des cellules sont marquées (Figure 54). Ainsi, les 

particules neutres ou chargées positivement ne semblent pas interagir avec la membrane 

cellulaire. A l’opposé, il y a interaction des particules chargées négativement (Np-PEG2000-

OCH3), comme le confirme le marquage des cellules en présence de Np-PEG250-COOH, 

elles aussi chargées négativement. 

Les Np-PEG250-COOH sont également les seules particules à être affectées par la présence 

de protéines lors de l’incubation en présence de SVF. Le marquage observé dans ces 

conditions est beaucoup plus faible (Moyenne de l’intensité de fluorescence (MFI) de la 

cyanine 5 passant de 910 en PBS à 258 en milieu+SVF). Les protéines ne se sont 

vraisemblablement adsorbées que sur les nanoparticules recouvertes de PEG de petite taille. 

Des PEG de taille plus importante jouent mieux leur rôle répulsif comme suggéré dans la 

littérature. La taille du PEG greffé ainsi que la fonction terminale influencent donc 

l’interaction des nanoparticules avec les cellules. Ces nanoparticules ont ensuite été évaluées 

in vivo. 

 

Comme nous l’avons vu précédemment, in vivo la fonctionnalisation par un PEG-COOH de 

petite taille (250 g/mol) favorise l’élimination des particules par voie urinaire après 

accumulation dans les reins, avec une élimination totale du signal dans le plasma 24 h après 

injection (Figures 3 et 7 de l’article). Lorsque la taille de la chaine PEG-COOH est augmentée 

(2000 g/mol), les particules sont également éliminées par voie urinaire, mais de manière 

beaucoup plus lente au cours du temps. La distribution des particules dans l’organisme est 

plus homogène (Figures 4 et 7 de l’article). Le signal dans le plasma diminue au cours du 

temps, même si le signal dans les organes reste équivalent entre 24h et 72 h. La longueur de la 

chaine PEG influence donc fortement la biodistribution des nanoparticules. Pour une même 

longueur de chaine, en l’occurrence 2000 g/mol, la fonction terminale semble également jouer 



Figure 55. Biodistribution des NpGd-PEG250-COOH 10X 144h après injection IV.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de HEK293(β3), sont injectées par voie intra-
veineuse par 200 µl d’une solution de Np-Gd-PEG250-COOH 10 fois concentrée (0,5 mM).
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un rôle important. Les Np-PEG2000-COOH et les Np-PEG2000-OMe (Figures 5 et 7 de 

l’article) ne montrent pas d’accumulation spécifique dans les organes hormis dans la peau et 

elles sont éliminées par voie urinaire. Cependant, les Np-PEG2000-OMe semblent être 

éliminées de manière plus rapide avec une diminution du signal dans les organes et le plasma 

entre 24h et 72h, alors que le signal reste constant pour les Np-PEG2000-COOH. En 

revanche, le remplacement des groupements -COOH et -OMe par une fonction -NH2 induit 

des changements notables de la biodistribution des nanoparticules. De la même manière que 

pour les deux particules précédentes, nous observons une accumulation dans les reins, la 

surrénale, la tumeur et la peau, à laquelle vient s’ajouter une accumulation dans le foie et dans 

la rate (Figures 6 et 7 de l’article). Ces particules ne sont pas éliminées par voie urinaire, mais 

plutôt par voie hépato-biliaire, après accumulation dans le foie. Enfin de faibles points 

fluorescents sont détectés dans les poumons 24 h après injection, ce qui laisse à penser que les 

PEG2000-NH2 ne sont pas aussi efficaces que les PEG2000-COOH et -OCH3 pour permettre 

une bonne circulation des nanoparticules dans l’organisme (sans fixation sur la majorité des 

tissus) et pour éviter l’agrégation dans les poumons. En effet, une accumulation pulmonaire 

similaire a été observée avec les nanoparticules non fonctionnalisées, présentant elles aussi 

des groupements -NH2 sur leur surface. 

 

Les Np-PEG250-COOH circulent donc bien plus rapidement que leurs homologues à longues 

chaines. La persistance du signal dans le rein associée à une absence de particules encore en 

circulation dans le sang à 72h laisse à penser qu’une partie des particules passe dans le rein 

pour être éliminée par la vessie mais qu’une autre partie reste séquestrée dans le rein. Une 

étude à plus long terme serait nécessaire pour étudier le devenir de ces particules et 

déterminer si elles passent très lentement dans la vessie ou au contraire restent accumulées 

dans le rein. Pour une dose injectée dix fois supérieure, les nanoparticules sont toujours 

majoritairement éliminées via les reins (Figure 55).  

Une captation hépatique, ainsi qu’une accumulation dans la peau et dans les ganglions 

lymphatiques apparaissent. Ainsi, les Np-PEG250-COOH qui à faible dose sont 

particulièrement furtives semblent être plus reconnues par le RES et dirigées vers le foie 

lorsque la dose est fortement augmentée. La dose injectée est donc également un élément à 

prendre en compte pour obtenir des paramètres de biodistribution satisfaisants pour les 

applications envisagées. 
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En ce qui concerne l’accumulation passive dans les tumeurs par effet EPR, elle est faible mais 

équivalente pour toutes les particules fonctionnalisées avec un PEG 2000 g/mol. De plus, la 

longueur de la chaine influence fortement l’accumulation passive dans la tumeur puisque pour 

les Np-PEG250-COOH aucun signal n’est détectable dans la tumeur (Figure 8 de l’article). 

 

2.3. Article 3 

 

Control of the in vivo biodistribution of hybrid nanoparticles with diffe rent 

poly(ethylene glycol) coatings 

Faure A-C.* and Dufort S*. , Josserand V., Perriat P., Coll J-L., Roux S., Tillement O. 

Small 2009 Nov ; 5(22) : 2565-75. 

*co-premiers auteurs 

 

2.4.  Conclusions 

 

Dans cette étude, les particules fonctionnalisées avec différents PEG répondent aux critères de 

stabilité et sont injectables par voie intra-veineuse. Leur fonctionnalisation a permis de 

moduler leur biodistribution, avec pour les Np-PEG2000-OCH3 une accumulation tumorale 

passive intéressante. Or pour exploiter leur capacité thérapeutique tout en limitant les 

dommages induits sur les cellules saines, il est indispensable que ces particules ne 

s’accumulent que dans les zones à traiter, elles devront donc être fonctionnalisées avec une 

molécule spécifique d’un récepteur surexprimé dans la zone tumorale, par exemple le cRGD. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

Control of the in vivo biodistribution of hybrid nanoparticles with 

different poly(ethylene glycol) coatings. 
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Control o f  the in  vivo Biodistribution o f  Hybrid Nanoparticles 

Biodistribution 

Control of the in vivo Biodistribution of Hybrid 
Nanoparticles with Different Poly(ethylene glycol) 
Coatings 
Anne-Charlotte Faure, Sandrine Dufort, Véronique Josserand, Pascal Perriat, 
Jean-Luc Coll, * Stéphane Roux, * and Olivier ~i i lement 

Fluorescent nanoparticies containing a gadolinium oxide core are very 
attractive because they are able to combine both imaging (fluorescence 
imaging, magnetic resonance imaging) and therapy (X-ray therapy an 
neutron-capture therapy) techniques. The exploitation of these multifu k tional particles for in vivo applications requires accurate control of thel 

group, exerts a great influence o n  the < 

qA 
biodistribution. The postfunctionalization of theseparticles by four different 
poly(ethy1ene glycol) derivatives, which differ by  chain length and end 

potential o f x e  nano- 
particles and on their biodistribution after intravenous injectiodto HEK-p3- 
tumor-bearing mice. This study reveals that the behavior of PEGylated 
nanoparticles, which was monitored by in vivo Jluorescence imaging, 
depends o n  both the chain length and the end group of the P E G  chain. 

Keywords: 7 . biodistribution . hybrid nanoparticles . in vivo imaging . PEGylation 

1. Introduction second reason is based on the possibility of gathering a large 
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2 have led to the development of a variety of multifunctional nanoparticles. Moreover, the behavior of the particles (e.g., 
3 nan~~ar t ic les . [~]  Based on a physical and chemical point of colloidal stability in biological fluids) can be controlled by 
4 view, some of these particles appear very well suited for imaging postfunctionalization of the nan~~ar t i c l e s . [~ -~]  The potential of 
5 andlor therapy for at least two reasons. The first is their small the multifunctional nanoparticles can be fully exploited for in 
6 size, which allows their use for exploring living machinery from vivo applications only if they do not nonspecifically accumulate, 
7 the subcellular scale up to the whole living ~ r ~ a n i s m . ~ ~ ]  The and if they are rather quickly elirninated by natural means. 
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Frangioni et al. emphasized the necessity of rapid 
clearance and clearly pointed out the problems related to the 
accumulation of the nanoparticles in a living body, since their 
presence can interfere with contrast agents used for monitoring 
the effects of a therapy and induce unexpected long-term 
injury.[lol The principal conclusions of their study focused on 
the biodistribution and clearance of quantum dots distin- 
guished by their size, and the organic coating indicated the 
criteria required for the clinical use of nanoparticles. 
They demonstrated that a rapid clearance of quantum dots 
(QDs> is observed only when the hydrodynamic 
diameter (HD) is smaller than 5.5 nm. However, nonspecific 
accumulation of cysteine-coated QDs was observed in the liver 
even for the smallest particles, while the largest ones 
(HD =8.65 nrn) are mostly present in the liver, spleen, and 
lungs. Nonspecific accumulation in the liver and the spleen is 
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neutral. As in the case of PEG250–COOH, the bladder is

strongly fluorescent. Consequently, particles coated by

PEG2000–COOH are also eliminated by urine, but the

elimination occurs for a longer time since the bladder remains

fluorescent for at least 1 h instead of 15min, as in the case of

PEG250–COOH. Moreover, for most of the mice, the bladder

again became strongly fluorescent after 4–5 h. This indicates

that PEG2000–COOH-coated nanoparticles circulate for a

longer time.This assertion is confirmedby thedataofFigure 4c,

which shows that the blood is still fluorescent 24 h after the

injection. Despite the excretion of the particles by urine, the

kidneys are not visible because their low fluorescence due to a

more gradual elimination is masked by the moderate

fluorescence observed on the whole body of the mouse.

Figure 4a andbgives the impression that the

distribution of the particles in the body is

more homogeneous, but this is invalidated

by the visualization of the organs after

the sacrifice of the mice 24 and 72 h after

the injection (Figure 4d). After 24 h, the

kidneys, bladder, adrenal gland, ovaries,

uterus, and tumor are moderately fluores-

cent, while the skin is strongly fluorescent.

As fluorescence intensity decreases in

blood, it was expected that a similar

decrease would be observed in the afore-

mentioned organs (Figure 4d). Except for

the kidneys and bladder, the adrenal gland,

ovaries, uterus, tumor, and skin remain at

the same level of fluorescence 72 h after the

injection. However, it must be pointed out

that, as expected, the functionalization of

the particles by PEG2000–COOH pre-

vented accumulation in the liver, spleen,

and lungs since the latter were almost not

fluorescent. As previously observed for

liposomes, the behavior of these nanopar-

ticles confirms the absence of uptake by the

RES and of agglomeration for neutral

PEGylated particles.

The replacement of PEG2000–COOH

by PEG2000–OCH3 leads to only minor

changes (Figure 5), whereas the functiona-

lization of the particles by PEG2000–NH2

induces striking differences in the biodis-

tribution (Figure 6). Figure 5a shows that

the fluorescence of the bladder after the IV

injection of PEG2000–OCH3-coated nano-

particles varies periodically during the first

5 h. The bladder is strongly fluorescent

15min, 1 h, and 5 h after the injection,

whereas the fluorescence is less intense 2

and 3 h after the injection (Figure 5a). This

variationoffluorescencereflects thegradual

elimination of the particles by urine. How-

ever, the elimination from the body takes a

longer time than in the case of nanoparticles

functionalized by short PEG250–COOH

chains. The fluorescence of the plasma

remains important 24 h after the injection

of PEG2000–OCH3-coated particles, as

compared to the blood of a control mouse

(Figure 5c). The elimination of the particles

is confirmed by the low intensity of the

fluorescence of the plasma and of most

of the organs 72 h after the injection.
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Figure 3. Fluorescencereflectanceimagingofanudemouselaina)onitsbackandb)onitsbelly

after intravenousinjectioninthecaudalveinofhybridgadoliniumoxidenanoparticlescoatedby

PEG250–COOH.c)Fluorescenceintensityof theplasmaofacontrolmouse(noparticleinjection)

and of mice 24 and 72 h after the intravenous injection (inset: fluorescence imaging of the

plasma). d) Fluorescence reflectance imaging of some organs after dissection of a nude mouse

24and72 haftertheintravenousinjection.[27] Eachimagewasacquiredwithanexposuretimeof

200 ms.

Figure 4. Fluorescencereflectanceimagingofanudemouselaina)onitsbackandb)onitsbelly

after intravenousinjectioninthecaudalveinofhybridgadoliniumoxidenanoparticlescoatedby

PEG2000–COOH. c) Fluorescence intensity of the plasma of a control mouse (no particle

injection) and of mice 24 and 72 h after the intravenous injection (inset: fluorescence imaging of

the plasma). d) Fluorescence reflectance imaging of some organs after dissection of a nude

mouse 24 and 72 h after the intravenous injection.[27] Each image was acquired with an

exposure time of 200 ms.
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Between 24 and 72 h, the fluorescence of the plasma and of the

organs decreases (Figure 5c and d). If the fluorescence is

observed in the same organs as in the case of nanoparticles

functionalized by PEG2000–COOH, it can be noticed that skin

is less fluorescent, but that the ovaries and uterus are strongly

fluorescent (Figure 5d). Figure 5d shows that the liver, spleen,

and lungs are not fluorescent. In other words, the covalent

grafting of PEG2000–OCH3 prevents the nanoparticles from

uptake by theRES and from agglomeration. It must be pointed

out that the coating of the hybrid nanoparticles by this

hydrophilic polymer is very efficient because no accumulation

and no agglomeration are observed, whereas these nanopar-

ticles circulate for a longer time than PEG250–COOH-coated

nanoparticles do. PEG2000–NH2 confers a behavior on the

hybrid particles that is obviously different

(Figure 6). Besides the accumulation in the

kidneys, adrenal gland, ovaries, uterus,

tumor, and skin, which was also observed

when particles were functionalized by

PEG2000–COOH and PEG2000–OCH3, a

huge accumulation is also observed in the

liver and the spleen, as revealed by the

strong fluorescence from these organs

(Figure 6a and d). Moreover, the elimina-

tion of the particles was not performed by

urine since no fluorescence was detected

during thefirst 5 h in thebladder (Figure 6a).

This was confirmed by visualization of the

organs 24 and 72 h after the injection

(Figure 6d). However, the fluorescence of

the intestines indicates that particles accu-

mulated in the liver are excreted through

feces. This elimination mode is largely

slower than the elimination by urine. For

this reason, fluorescence from the liver

remains very strong (Figure 6d), even if its

intensity from the zone containing the liver

starts to decrease 24 h after the injection

(Figure 6a). In contrast to PEG250–COOH,

PEG2000–COOH, and PEG2000–OCH3,

PEG2000–NH2 does not prevent the uptake

of the particles by organs containing

phagocytic cells (liver, spleen). Such a

difference in behavior could be attributed

to the positive charges of PEG2000–NH2-

coated nanoparticles since the other PEG

chains with the same molecular weight do

not accumulate in the liver and the spleen.

Indeed, the positive charge of ammonium

groups should favor the adsorption of

negatively charged opsonins, which consti-

tutes the first step of the uptake by

phagocytic cells. If functionalization by

PEG2000–NH2 does not prevent accumula-

tion in the liver and the spleen, it succeeds,

however, in preventing agglomeration in

the lungs since the fluorescence of these

organs is very weak 72 h after the injection.

However, this organic shell is not as efficient

as the other PEG because some fluorescent

spots are visible on the lungs 24 h after

the injection of PEG2000–NH2-coated

nanoparticles. Despite the large amount

of nanoparticles accumulated in the liver

and the spleen, the tumor seems more

fluorescent when particles are coated by

Control of the in vivo Biodistribution of Hybrid Nanoparticles
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Figure 5. Fluorescencereflectanceimagingofanudemouselaina)onitsbackandb)onitsbelly

after intravenous injection in the caudal vein of hybrid gadolinium oxide nanoparticles coated

by PEG2000–OCH3. c) Fluorescence intensity of the plasma of a control mouse (no particle

injection) andof mice 24and 72 h after the intravenousinjection (inset: fluorescence imagingof

the plasma). d) Fluorescence reflectance imaging of some organs after dissection of a nude

mouse 24 and 72 h after the intravenous injection.[27] Each image was acquired with an

exposure time of 200 ms.

Figure 6. Fluorescence reflectance imaging of a nude mouse lain (a) on back and (b) on belly

after the intravenous injection in caudal vein of hybrid gadolinium oxide nanoparticles coated

by PEG2000–NH2. c) Fluorescence intensity of the plasma of a control mouse (no particle

injection) andof mice 24and 72 h after the intravenousinjection (inset: fluorescence imagingof

the plasma). d) Fluorescence reflectance imaging of some organs after dissection of a nude

mouse 24 and 72 h after the intravenous injection.[27] Each image was acquired with an

exposure time of 200 ms.
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Figure    56. Etude du comportement des Np-PEG250-COOH-cRGD et-cRAD de 15 nm in vitro et in
vivo.
[A] Analyse de l’interaction des nanoparticules avec les cellules HEK293(β3) par cytométrie en flux, après
15 minutes d’incubation à 4°C. [B] Biodistribution des nanoparticules 96h après injection IV.
[C] Quantification de la fluorescence dans les organes 96h après injection IV.
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Figure 57. Etude du comportement des Np-PEG1500-NH2 et -cRGD de 15 nmin vitro et in vivo.
[A] Analyse de l’interaction des nanoparticules avec les cellules HEK293(β3) par cytométrie en flux, après
15 minutes d’incubation à 4°C. [B] Biodistribution des nanoparticules 72h après injection IV.
[C] Quantification de la fluorescence dans les organes 72h après injection IV.
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2.5. Résultats complémentaires : Nanoparticules ciblantes 

2.5.1. Effet de la taille du PEG 

Comme nous l’avons vu précédemment, la séquence cyclique -cRGD est reconnue 

spécifiquement par l’intégrine αvβ3, surexprimée par les cellules endothéliales des néo-

vaisseaux en croissance, mais également par la plupart des tumeurs. Elle constitue donc un 

marqueur de tumeur en cours de développement. Le potentiel ciblant des Np-PEG250-COOH 

et des Np-PEG1500-NH2 couplées au -cRGD a été évalué conjointement in vitro sur les 

HEK293(β3) et in vivo après injection intra-veineuse chez des souris xénogreffées avec des 

cellules HEK293(β3). Le comportement biologique des nanoparticules couplées au -cRAD, 

contrôle négatif du -cRGD ne liant par l’intégrine αvβ3, a également été étudié.  

L’interaction des particules fonctionnalisées ou non par du -cRGD a été analysée sur les 

cellules HEK293(β3) par cytométrie en flux, après 15 minutes d’incubation à 4°C. Pour les 

Np-PEG250-COOH, le profil de marquage des cellules est similaire qu’elles soient 

fonctionnalisées par le -cRGD ou par le -cRAD (Figure 56) : une partie des cellules ne sont 

pas marquées et l’autre partie est marquée (54 % de cellules positives pour les Np-PEG250-

COOH-cRGD versus 39 % pour les Np-PEG250COOH-cRAD). Dans les deux cas, les 

particules semblent être accrochées à la surface des cellules, de manière non spécifique. 

En ce qui concerne les Np-PEG1500-NH2, le profil de fixation sur les cellules est similaire 

que les nanoparticules soient greffées avec du -cRGD (64% de cellules positives) ou pas 

(76%) (Figure 57). Il s’agit d’une interaction non spécifique des particules avec les cellules.  

 

In vivo, les Np-PEG250-COOH-cRGD et les Np-PEG1500-NH2-cRGD présentent des profils 

de biodistribution différents, mais identiques à ceux observés pour les mêmes particules non 

fonctionnalisées par le peptide. Avec le -cRGD ou le -cRAD, les Np-PEG250-COOH sont 

éliminées rapidement par voie rénale et ne semblent pas avoir accès au compartiment tumoral. 

Après dissection, aucun marquage tumoral spécifique n’est observé (Figure 56). Cependant, le 

signal quantifié dans les tumeurs pour les nanoparticules greffées avec du -cRGD ou du 

-cRAD est 42 fois supérieur à celui obtenu avec les nanoparticules non greffées (-OH). Ainsi 

les faibles différences de ciblage obtenues in vitro sont corrélées aux biodistributions in vivo. 

Le greffage induit également une augmentation de la fluorescence dans le foie (d’un 

facteur 16) et dans la peau (d’un facteur 30). 

A l’inverse, les Np-PEG1500-NH2 qui ont initialement tendance à s’accumuler passivement 

dans la tumeur voient leur potentiel ciblant augmenter après greffage du -cRGD, même si 
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Figure 58. Etude du comportement des Np-PEG250-COOH-cRGD et-cRAD de 5 nmin vitro et in vivo.
[A] Analysede l’interaction desnanoparticulesavecles cellulesHEK293(β3) par cytométrieen flux, après
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[A] Analysede l’interaction desnanoparticulesavecles cellulesHEK293(β3) par cytométrieen flux, après
15 minutes d’incubation à 4°C. [B] Biodistribution des nanoparticules 72h après injection IV (200 µl d’une
suspension de Np à 50 µM en Cy5) de souris porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de cellules
HEK293(β3). Les NpGd-PEG250-COOH n’ont pas été injectées. [C] Quantification de lafluorescence dans
les organes 72h après injection IV des NpGd-PEG250-COOH-cRGD. L’intensité de fluorescence du rein est
de 49182 a.u. +/- 7837.
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elles s’accumulent également de manière très importante dans la peau. Le greffage du -cRGD 

améliore la biodistribution générale de la particule, avec une augmentation d’un facteur 2 de 

la fluorescence dans la majorité des organes (Figure 57). Cette légère augmentation de 

l’accumulation tumorale passive signe une modification de la surface de la particule et laisse à 

penser que le -cRGD est bien greffé, même si sa capacité de reconnaissance spécifique de 

l’intégrine n’est pas mise en évidence. Ces résultats sont en accord avec les résultats de la 

littérature qui montrent que le greffage d’un ligand à la surface des nanoparticules améliore le 

ciblage passif des tumeurs, mais pas la spécificité du marquage (Park et coll., 2004 ; Kirpotin 

et coll., 2006). 

 

Pour ces deux types de particules, la longueur de la chaine PEG joue un rôle sur la 

biodistribution des nanoparticules comme nous l’avons montré précédemment, mais elle 

n’influence pas l’interaction entre le -cRGD et les cellules exprimant l’intégrine αvβ3. 

 

2.5.2. Effet de la taille des particules 

Pour les Np-PEG250-COOH de 15 nm greffées avec du -cRGD ou du -cRAD, nous avons 

montré qu’il n’y avait pas de différences de comportement in vitro et in vivo. Plusieurs 

explications sont envisageables : soit le -cRGD est mal présenté à la surface des particules, 

soit il n’est pas greffé. Cependant, lorsque la même étude est réalisée avec des particules de 

plus petite taille (5 nm au lieu de 15nm) présentant la même fonctionnalisation (PEG250 +/- 

cRGD), un marquage spécifique des cellules est obtenu pour le Np-PEG250-COOH-cRGD 

(74 % de cellules positives, versus 40 % pour les Np-PEG250-COOH), alors que les résultats 

in vivo étaient identiques à ceux obtenus avec les particules de 15nm à savoir aucun marquage 

spécifique de la tumeur (Figure 58). Ces expériences réalisées in vitro avec les particules de 

5 nm montrent que le -cRGD peut être greffé à la surface des particules et qu’il conserve ses 

propriétés de reconnaissance des intégrines. 
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2.5.3. Conclusions sur les nanoparticules ciblantes 

Les différents résultats obtenus in vitro et in vivo sont synthétisés dans le tableau ci-dessous 

(Tableau VII). 

 Np-PEG250-COOH-cRGD Np-PEG1500-NH2-cRGD 

Taille 15 nm 5 nm 15 nm 

Tumeur sc 
(HEK293(β3)) Pas de marquage Pas de marquage 

Augmentation du 
marquage tumoral 

spécifique 

Cellules 
HEK293(β3) Pas de marquage 

Augmentation du 
marquage tumoral 

spécifique 
Pas de marquage 

 

Tableau VII. Résumé des résultats de ciblage obtenus in vitro et in vivo en présence de 

nanoparticules PEGylées fonctionnalisées ou non par du -cRGD. 

 

Les Np-PEG250-COOH ont un temps de circulation trop court après injection chez la souris 

pour pourvoir interagir avec les cellules endothéliales et les cellules tumorales qui expriment 

l’intégrine. En effet, in vitro dans des conditions favorisant l’interaction, le greffage du 

-cRGD permet d’augmenter leur caractère spécifique (uniquement pour les nanoparticules de 

5 nm). A l’inverse, le temps de circulation très long des Np-PEG1500-NH2 et leur tendance à 

aller dans les tumeurs de manière passive, augmente les statistiques d’interactions efficaces 

avec l’intégrine et favorise donc le marquage.  

L’ensemble de ces résultats montre qu’il est possible de greffer un peptide ciblant, le -cRGD, 

à la surface des nanoparticules, même si dans le cas présent, son aptitude à reconnaitre 

spécifiquement l’intégrine est fortement entravée. La discordance des résultats obtenus 

in vitro et in vivo peut être due au fait que le peptide n’est pas présenté de manière 

satisfaisante à la surface des nanoparticules ce qui compromet leur interaction avec les 

intégrines. Le -cRGD doit en effet être présenté de manière satisfaisante à la surface des 

nanoparticules pour être fonctionnel. Il doit être suffisamment flexible et mobile au bout de la 

chaine PEG pour pouvoir se lier aux intégrines. Ces paramètres peuvent être perturbés par la 

nanoparticule elle-même (repliement du -cRGD dans la chaine PEG, trop faible densité de 

-cRGD à la surface des particules, …), ce qui pourrait expliquer les différences de ciblage 

observées. De plus, nous ne disposons pas de méthode qui permettrait, par caractérisation 

chimique, de valider le greffage du peptide -cRGD. 
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2. Les nanoparticules d’or 

 

Suite aux résultats de biodistribution et de ciblage obtenus avec les nanoparticules d’oxyde de 

Gadolinium, montrant qu’en utilisant des nanoparticules de petites tailles les effets de ciblage 

pouvaient être améliorés, nous avons évalué la biodistribution de nanoparticules d’or de très 

petite taille (de l’ordre de 2-3 nm). Les premiers résultats obtenus avec ces nanoparticules ont 

montré qu’elles étaient détectables par IRM et par imagerie X (synchrotron) (Alric et coll., 

2008). De plus, elles possèdent un pouvoir radio-sensibilisant après irradiation aux rayons X, 

qui les rend particulièrement intéressantes pour une utilisation thérapeutique. 

 

Cette étude a été réalisée en collaboration avec Olivier Tillement, Stéphane Roux et 

Christophe Alric (Laboratoire de Physico-chimie des Matériaux Luminescents – UMR 5620, 

Villeurbanne), qui ont réalisé la synthèse des nanoparticules. 

 

2.1. Structure des nanoparticules d’or 

 

Les nanoparticules d’or sont constituées d’un cœur d’or de 2 nm sur lequel sont greffés des 

DTDTPA (DiamideéthaneThiolDiéthylèneTriaminePentAcétate), qui s’organisent sous forme 

d’un réseau à la surface de la particule (Figure 59). Le DTDTPA permet de complexer des 

ions Gadolinium, permettant la visualisation des nanoparticules selon différentes méthodes 

d’imagerie (rayons X, IRM).  

 

 
Figure 59. Représentation schématique des nanoparticules d’or 
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Figure 60. Biodistribution des nanoparticules d’or in vivo.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de TS/A-pc, sont injectéespar voie intra-veineuse
par 200 µl d’une solution de Np-Au-PEG-Cy5.5 (50 µM en Cy5.5). Pour le rein, l’intensitéde
fluorescence est de 804121 a.u. à 2h et de 292053 +/- 6260 a.u. à 24h.
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De la même manière que l’or, le gadolinium est également utilisé pour ses propriétés radio-

sensibilisantes. Afin de pouvoir visualiser ces nanoparticules in vivo, des PEG1500-Cy5.5 

sont greffés en surface. La quantité de PEG1500-Cy5.5 est estimée à moins de un par 

nanoparticule. 

 

2.2. Biodistribution des nanoparticules d’or in vivo 

 

La biodistribution a été évaluée sur des souris nude xénogreffées avec des cellules tumorales 

TS/A-pc en sous-cutané, après injection de 200 µl d’une solution de nanoparticules d’or par 

voie intra-veineuse ([Au] = 45mM et [Cy5.5] = 30 µM). 

Les nanoparticules d’or présentent une biodistribution homogène, avec une accumulation 

rénale (Figure 60). L’élimination des particules se fait par voie urinaire. Une accumulation 

passive dans la tumeur est également détectée. Celle-ci augmente jusqu’à 3h puis reste 

constante jusqu’à 24h. De manière très intéressante, après le rein, la tumeur est l’« organe » 

qui présente la fluorescence la plus importante. Entre 2h et 24h, le signal fluorescent ne varie 

pas dans la majorité des organes. Une diminution importante est observée dans les poumons et 

dans les reins : trois quart de la fluorescence est éliminée des poumons et deux tiers pour les 

reins. Les nanoparticules d’or sont donc éliminées rapidement par voie rénale. 

 

Ainsi, les premiers résultats obtenus avec ces nanoparticules de petite taille (biodistribution 

homogène, élimination rénale et accumulation passive dans la tumeur par effet EPR) sont très 

encourageants. En effet, parmi les différentes nanoparticules testées, les nanoparticules d’or 

présentent la meilleure accumulation tumorale par effet EPR, ce qui présente un réel avantage 

pour une utilisation en thérapie. 

Il serait donc intéressant de les fonctionnaliser avec du -cRGD afin d’améliorer leur capacité 

de ciblage in vivo. Des expériences d’irradiation par rayons X (synchrotron) des tumeurs 

sous-cutanés seront également réalisées, après injection des nanoparticules d’or, afin de tester 

leur pouvoir radio-sensibilisant dans notre modèle tumoral. 
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3. Les nano-cargos lipidiques : nanocapsules lipidiques (LNC) et 

nanoémulsions lipidiques (LNE) 

Parallèlement aux études de biodistribution réalisées avec des nanoparticules à cœur d’oxyde 

de Gadolinium et sur les nanoparticules d’or, nous nous sommes intéressés aux nanoparticules 

lipidiques : nanocapsules lipidiques (LNC) et nanoémulsions lipidiques (LNE). En effet, 

parmi les différentes nanoparticules (inorganiques ou organiques) étudiées pour leurs 

applications thérapeutiques et/ou en imagerie, les particules lipidiques semblent très 

prometteuses. En effet, des systèmes liposomaux d’encapsulation de drogues sont 

actuellement utilisés pour le traitement des cancers, mais ils sont instables dans les fluides 

biologiques, présentent une faible capacité d’encapsulation de drogues lipophiles et sont 

synthétisés avec des procédés nécessitant des solvants organiques. Ainsi le développement de 

nouvelles nanoparticules lipidiques de petite taille (< 100 nm), stables (plus d’un an en 

suspension), fabriquées avec des procédés sans solvants organiques et utilisant des 

constituants agréés pour un usage chez l’homme, pourrait améliorer les modalités d’utilisation 

de ces traitements. De plus, les particules lipidiques ont une grande capacité d’encapsulation 

des drogues lipophiles, ce qui offrirait une solution pharmaceutique pour l’administration 

intra-veineuse de ces drogues.  

La taille, la fonctionnalisation de surface de ces nanoparticules, ainsi que la présentation de 

ligands spécifiques peut être ajustée à la demande. Le but de cette étude est d’explorer 

l’influence de la structure des particules lipidiques sur leur internalisation cellulaire et leur 

devenir in vivo, et d’identifier les propriétés physico-chimiques optimales (taille, charge de 

surface, stabilité, présentation d’un peptide ciblant, …) pour leur utilisation thérapeutique 

et/ou diagnostique en oncologie.  

 

Cette étude a été réalisée en collaboration avec Jean-Pierre Benoit, Samuli Hirsjärvi, 

Catherine Passirani (INSERM U646, Angers), Isabelle Texier-Nogues, Julien Gravier 

(CEA/LETI, Grenoble), Jérôme Bibette, Audrey Royere, Qiao Yan (ESPCI, Paris), qui ont 

réalisé la synthèse de l’ensemble des nanoparticules lipidiques. Nous avons évalué deux types 

de cargos lipidiques : les nanocapsules lipidiques (LNC) et les nanoémulsions lipidiques 

(LNE). Ces deux types de particules lipidiques, constituées de composés de nature chimique 

proche, sont obtenus par deux techniques différentes. Elles présentent des structures 

relativement différentes notamment en terme de rigidité des particules. 



Molécules utilisées

Tableau VIII. Composition et méthode d’obtention des LNE et des LNC.

Cœur lipidique Surfactant
Surfactant 

PEGylé

Méthode

d’obtention

LNE
Phospholipides en C14 

à C18 (Supppocire®)

Lécithines de soja : 

Phosphatidyl-choline

1 à 2 % deshydrogénée

Stéarate de 

polyoxyéthylène

(PEG) (Myrj53)

Sonication

LNC
Phospholipides en C12 

(Labrafac®)

Lécithines de soja :

Phosphatidyl-choline

deshydrogénée

(Lipoid® S75-3)

Hydroxystéarate

de PEG 660 

(Solutol® HS15)

Inversion de 

température

Tableau IX. Récapitulatif des différentes molécules utilisées
pour modifier la surface des LNC et des LNE.
st correspond au nombre motif PEG de la chaine, un motif ayant un
poids moléculaire de 45 g/mol.

Molécules utilisées

LNE
- PEG900  = st20

- PEG1800 = st40

LNC

- Hydroxystéarate de PEG 660 (Solutol® HS15)

- PEG1500

- Lipochitosan

- Lipodextran
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3.1. Structure des LNC et des LNE 

 

Les nanocapsules lipidiques (LNC) sont composées d’un cœur lipidique liquide de 

triglycérides (à chaines moyennes) entouré par une coque rigide de tensioactifs amphiphiles, 

ce qui leur donne une structure hybride entre les nanocapsules polymériques et les liposomes 

(Figure 61). Les tensioactifs utilisés sont le Lipoid® S75-3 (lécithine de soja contenant en 

moyenne 69 % de phosphatidylcholine) et le Solutol® HS15 (12-hydroxystéarate de 

polyéthylène glycol 660). Les LNC sont dispersées dans un milieu aqueux. Ces 

nanoparticules sont préparées suivant une méthode basée sur la variation de température 

autour de la zone d’inversion de phase d’une émulsion (Tableaux VIII et IX). Dans le but 

d’adapter ces vecteurs à la visée thérapeutique souhaitée, leur taille peut être contrôlée entre 

20 et 100 nm. 

 

Figure 61. Représentation schématique des nanocapsules lipidiques (LNC) 

 

Les nanoémulsions lipidiques (LNE) sont des émulsions de type huile dans eau, stabilisées 

par une couche de surfactants composée de phospholipides et d’agents de furtivité 

(Figure 62). La phase dispersée (cœur de la particule) est constituée d’huile de soja 

(triglycérides à chaines longues et insaturées) et de Suppocire® (huile de synthèse composée 

de glycérides d’acides gras saturés en C12 et C18). Les surfactants sont des lécithines de soja 

(proche des acides gras insaturés en C18) et un surfactant PEGylé (Myrj53 : stéarate de 

polyoxyéthylène). Les LNE présentent une taille, ajustable, de l’ordre de quelques dizaines de 

nanomètres de diamètre. Elles sont dispersées dans un milieu aqueux. Elles présentent une 

interface plus fluide que les LNC. Elles sont obtenues par sonication (Tableaux VIII et IX). 

 

Pour ces deux types de particules lipidiques, du DiD (fluorophore lipophile émettant dans le 

proche infra-rouge (λexc = 644 nm ; λem =665 nm)) a été encapsulé afin de permettre leur 

suivi in vitro et in vivo. 



1160 12821095

LNE
PEG1800

30 nm 50 nm 100 nm

LNC

Solutol
(PEG 660)

20 nm 50 nm 100 nm

310 58660

Figure 63. Influence de la taille des LNE et des LNC sur leur internalisation cellulaire
in vitro.
L’analysede l’interactiondesnanoparticulesaveclescellulesHEK293(β3) estréaliséeparL’analysede l’interactiondesnanoparticulesaveclescellulesHEK293(β3) estréaliséepar
cytométrie en flux après 1 heure d’incubation à 37°C.

Figure 64. Influence de la taille des LNE et des LNC sur l’activation ducomplément.
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Figure 62. Représentation schématique des nanoémulsions lipidiques (LNE) 

 

3.2. Influence de la taille des nano-cargos lipidiques 

 

Dans un premier temps, nous avons étudié l’influence de la taille des LNC et des LNE sur 

l’interaction avec les cellules. Le protocole utilisé est identique à celui décrit précédemment, 

les cellules HEK293(β3) sont incubées 1h à 37°C en présence des différentes particules, 

l’interaction cellules/particules est évaluée par cytométrie en flux. Trois tailles de particules 

ont été testées : 20 ou 30 nm, 50 nm et 100 nm, pour des LNC présentant du solutol à leur 

surface (équivalent de PEG660) et pour les LNE recouvertes de PEG1800.  

Pour les LNE-PEG1800, l’interaction avec les cellules est comparable quelle que soit la taille 

des particules, avec une moyenne de fluorescence des cellules (en DiD) autour de 1100 

(Figure 63). A l’inverse, pour les LNC, la taille des particules influence leur interaction avec 

les cellules. Les LNC-solutol de 20 nm ne sont pas internalisées dans les cellules. 

L’augmentation de leur taille favorise leur internalisation : les LNC de 100 nm sont plus 

internalisées que celles de 50 nm. La moyenne de fluorescence des cellules passe de 310 pour 

les LNC de 50 nm à 586 pour celles de 100 nm (Figure 63). En absence de ligand spécifique, 

la taille des particules influence donc leur interaction non spécifique avec les cellules. 

 

L’interaction des particules lipidiques avec leur environnement a ensuite été évaluée par le 

test hémolytique CH50 (Tests réalisés par Samuli Hirsjärvi à Angers, INSERM U646). Ce test 

quantifie la capacité de nano-objets à fixer des opsonines, donc la capacité à être éliminés par 

la voie réticulo-endothéliale (Kazatchkine et al. 1986 ; Mayer, 1961). Des concentrations 

croissantes de particules (exprimées en surface de particules) sont incubées avec une quantité 

fixe de sérum humain. La fixation des opsonines est évaluée grâce à l’activité hémolytique du 

sérum humain sur des érythrocytes de moutons préalablement sensibilisés. Ainsi, si les 
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Figure 65. Influence de la taille des LNC-solutol sur la biodistribution in vivo.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de cellules HEK293(β3), sont injectées par
voie intra-veineuse par 200 µl d’une suspension de LNC (50 µM en DiD).
[A] Cinétique de biodistribution des différentes LNC. [B] Quantification de la fluorescence après
dissection des organes, 24 h après injection.
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protéines du complément se fixent sur les nanoparticules, elles ne seront plus libres pour 

entrainer la lyse des érythrocytes. Inversement, si les nanoparticules ne fixent pas de protéines 

du complément, ces protéines seront libres pour entraîner la lyse des érythrocytes. Ce test est 

exprimé en pourcentage de lyse des érythrocytes en fonction d’une surface croissante de 

nanoparticules (Kazatchkine et coll., 1986 ; Labarre et coll., 1993 ; Mayer, 1961). 

Les résultats montrent que les LNC de 20 nm n’activent pas le complément (Figure 64). En 

revanche lorsque la taille des particules augmente, le complément est activé avec de plus 

faibles concentrations de LNC. Par exemple pour avoir une activation de 20 % du 

complément, il faut l’équivalent de 1350 cm² de particules/ml de sérum pour les LNC de 

20 nm, 900 cm² pour les LNC de 50 nm et 400 cm² pour les LNC de 100 nm. Ainsi plus la 

taille des LNC augmente plus le complément est activé par une faible quantité de particules. 

Les tests réalisés avec les LNE donnent des résultats comparables. Les résultats obtenus en 

cytométrie en flux et par le test hémolytique CH50 sont en accord et montrent que la taille des 

particules influence leur interaction et leur internalisation dans les cellules. 

 

La biodistribution des différentes particules lipidiques a ensuite été évaluée in vivo par 

imagerie de fluorescence sur un modèle de souris nude portant une tumeur HEK293(β3), 

après injection de 200 µl d’une solution de particules à 50 µM en DiD. 

Les résultats obtenus pour les LNC sont les suivants (Figure 65) : pour les particules de 

20 nm, une accumulation hépatique est observée dans les premières minutes après injection. 

Le signal augmente avec un maximum à 5h puis les particules sont éliminées jusqu’à 24h. 

Une accumulation osseuse est également détectée, elle est visible à partir de 1h30 post 

injection. Le signal augmente au cours du temps puis reste stable jusqu’à 24h. Les 

quantifications de la fluorescence dans les organes, après dissection à 24h post injection, 

montrent une biodistribution relativement homogène avec une forte accumulation dans le foie 

(fluorescence détectée 4 fois (LNC 100nm) à 10 fois (LNC 20nm) supérieure à celles des 

autres organes) et dans une moindre mesure dans les ganglions lymphatiques (signal 

fluorescent 4 fois supérieur à celui des autres organes).  

Les particules de 50 nm ont une biodistribution homogène comparable à celles de 20 nm, avec 

une accumulation dans les ganglions lymphatiques et une accumulation hépatique, qui atteint 

son maximum en 5h avant une phase d’élimination. Une accumulation osseuse est également 

observée.  

La biodistribution globale des LNC-solutol de 100 nm est comparable à celles des LNC-

solutol de 20 et 50nm, avec accumulation osseuse et hépatique. Cependant l’accumulation 
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Figure 66. Influence de la taille des LNE-PEG1800 sur la biodistribution in vivo.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de cellules HEK293(β3), sont injectées par
voie intra-veineuse par 200 µl d’une suspension de LNE (50 µM en DiD).
[A] Cinétique de biodistribution des différentes LNE. [B] Quantification de la fluorescence après
dissection des organes, 24 h après injection.
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dans le foie semble être plus importante après 1h30. La biodistribution est homogène avec une 

faible accumulation hépatique à 24h et une accumulation dans les ganglions lymphatiques. 

 

Entre 5h et 24h, les particules sont fortement éliminées. La fluorescence quantifiée dans 

l’ensemble des organes diminue d’un facteur 2. Les particules présentent des profils de 

biodistribution comparables, avec des variations quantitatives essentiellement au niveau du 

foie. En effet, l’accumulation hépatique a tendance à diminuer lorsque la taille des particules 

augmente alors que l’on pourrait s’attendre au phénomène inverse au vu des données de la 

littérature, c’est-à-dire une augmentation de l’accumulation avec l’augmentation de la taille 

des particules. La distribution est similaire pour les autres organes, quelle que soit la taille de 

la LNC-solutol. Ces particules présentent peu d’affinité pour la tumeur, mais elles ont une 

forte affinité pour les ganglions lymphatiques.  

 

En résumé, lorsque la taille des LNC-solutol augmente, l’accumulation cellulaire non 

spécifique augmente, ainsi que l’activation du complément. La captation hépatique diminue. 

A 24h post injection, l’accumulation hépatique varie en fonction de la taille des LNC, alors 

que l’accumulation dans les ganglions lymphatiques reste constante quelle que soit leur taille. 

 

Pour les LNE-PEG1800 de 30 nm, un très fort signal est observé sur l’ensemble de la souris 

avec une accumulation très importante dans la peau (3 fois supérieure à celles obtenue avec 

les LNC de 20nm), qui est retrouvée avec les quantifications des organes réalisées à 5h et 24h 

(Figure 66). Un fort signal (3 fois supérieur à celui des LNC de 20nm) est également retrouvé 

dans les intestins. Il augmente au cours du temps alors que le signal dans le foie diminue, ce 

qui est en faveur d’une élimination hépato-biliaire. De plus, un marquage de la tumeur est 

observé à 5h et 24h (environ trois fois plus important que celui de la majorité des organes), de 

même qu’un marquage des ganglions lymphatiques, qui est constant entre 5h et 24h après 

injection. 

Les LNE-PEG1800 de 50 nm ont une biodistribution légèrement différente des particules de 

30 nm, avec une accumulation hépatique prédominante, à peu près constante de 1h30 à 5h et 

suivie d’une élimination à 24h. Ces données sont confirmées par les quantifications de 

fluorescence réalisées sur les organes 5h et 24h après injection. La biodistribution est 

homogène avec un signal équivalent dans le foie, l’intestin et les ganglions lymphatiques 

(6 fois plus important que dans la plupart des organes), mais également dans la tumeur (2 fois 

plus important). Le signal quantifié dans la tumeur reste constant entre 5h et 24h. Pour les 
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Figure 67. Influence de la fonctionnalisation de surface des LNE et des LNC
sur leur internalisation cellulaire in vitro.sur leur internalisation cellulaire in vitro.
L’analyse de l’interaction des nanoparticules avec les cellules HEK293(β3) est
réalisée par cytométrie en flux après 1 heure d’incubation à 37°C.

Figure 68. Influence de la fonctionnalisation de surface des LNE et desLNC sur
l’activation du complément
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autres organes, la répartition à 24h est homogène et les particules sont éliminées entre 5h et 

24h, la fluorescence diminue d’un facteur 2. L’accumulation des LNE-PEG1800 dans les 

ganglions lymphatiques augmente (d’un quart) au cours du temps. 

La biodistribution des LNE-PEG1800 de 100 nm est comparable à celle des LNE-PEG1800 

de 50 nm : un signal diffus est observé sur la souris en corps entier avec une accumulation 

hépatique constante entre 1h30 et 5h, suivie d’une élimination à 24h. Cette élimination est 

hépato-biliaire, avec une diminution du signal dans le foie entre 5h et 24h et un signal dans les 

intestins qui reste constant. La biodistribution dans les organes est homogène avec une 

accumulation équivalente dans le foie, les ganglions lymphatiques et les intestins, 5 à 6 fois 

supérieure celle observée dans les autres organes. La fluorescence détectée dans la tumeur est 

équivalente à celle détectée dans l’ensemble des organes. 

 

En résumé, lorsque la taille des LNE-PEG1800 augmente, l’internalisation cellulaire non 

spécifique augmente, ainsi que l’activation du complément. In vivo, la diffusion dans les tissus 

diminue, ainsi que l’élimination hépato-biliaire, qui est plus importante pour les particules de 

petite taille. A 24h, l’accumulation des particules est observée dans les intestins, la peau, le 

foie et les ganglions lymphatiques. A l’inverse des LNC, la taille des LNE n’influence pas 

l’accumulation hépatique, qui est constante. Les particules de petite taille présentent plus 

d’affinité pour les tumeurs que celles de grande taille. Cette tendance est également retrouvée 

pour l’accumulation dans les ganglions lymphatiques. 

 

L’interaction cellules/particules lipidiques et la biodistribution des LNE et des LNC sont donc 

influencées par la taille des particules. 

 

3.3. Influence de la fonctionnalisation de surface 

 

Dans un second temps, l’influence de la fonctionnalisation de surface a été évaluée pour des 

particules lipidiques de 50 nm. Deux tailles de PEG ont été testées pour chaque type de 

nanoparticules : PEG900 et PEG1800 pour les LNE, solutol (équivalent de PEG660) et 

PEG1500 pour les LNC. 

Pour les LNE de 50 nm, alors que la taille du PEG augmente, les interactions avec les cellules 

diminuent. En cytométrie en flux, la moyenne de fluorescence des cellules est trois plus faible 

pour les LNE-PEG1800 que pour les LNE-PEG900 (Figure 67). L’activation du complément 

varie peu (Figure 68). Des résultats similaires sont observés pour les LNC-solutol de 50 nm, 
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Figure    69. Influence de la fonctionnalisation de surface des LNC de 50 nm sur la
biodistribution in vivo.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de cellules HEK293(β3), sont injectées par
voie intra-veineuse par 200 µl d’une suspension de LNC (50 µM en DiD).
[A] Cinétique de biodistribution des différentes LNC. [B] Quantification de la fluorescence après
dissection des organes, 24 h après injection.
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Figure    70. Influence de la fonctionnalisation de surface des LNE de 50 nm sur la
biodistribution in vivo.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de cellules HEK293(β3), sont injectées par
voie intra-veineuse par 200 µl d’une suspension de LNE (50 µM en DiD).
[A] Cinétique de biodistribution des différentes LNE. [B] Quantification de lafluorescence après
dissection des organes, 24 h après injection.
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avec une moyenne de fluorescence passant de 310 pour les LNC-solutol à 36 pour les LNC-

PEG1500. 

Les modifications de l’activation du complément semblent plus liées aux variations de la taille 

des particules plutôt qu’aux variations de la fonctionnalisation de surface. 

 

Les résultats de biodistribution obtenus pour les LNC de 50 nm sont les suivants : comme 

précédemment décrits, les LNC-solutol de 50 nm présentent une accumulation hépatique qui 

augmente jusqu’à 3h, reste constante entre 3h et 5h puis diminue jusqu’à 24h (Figure 69). 

Après dissection à 24h, la biodistribution est homogène avec une accumulation hépatique et 

une accumulation dans les ganglions lymphatiques, les intestins, la rate, le rein et les os. 

Les LNC-PEG1500 de 50 nm ont une biodistribution légèrement différente. Le signal observé 

sur la souris en corps entier est plus diffus, mais une accumulation hépatique est également 

visualisée. Cet aspect diffus reste constant jusqu’à 24h après injection. Après dissection, une 

accumulation est retrouvée dans le foie, les ganglions lymphatiques et les intestins, avec une 

fluorescence 4 à 5 fois plus importante que dans l’ensemble des autres organes, pour lesquels 

la biodistribution est homogène. La fluorescence quantifiée dans la tumeur est comparable à 

celle de la majorité des organes. De plus, le marquage osseux n’est pas visualisé avec les 

LNC-PEG1500. 

 

En résumé, pour les LNC, lorsque la taille des PEG augmente, l’interaction cellulaire non 

spécifique diminue, alors que l’activation du complément varie peu. La captation hépatique et 

splénique diminue d’un facteur deux. A l’inverse, l’accumulation tumorale est deux fois plus 

importante pour les LNC-PEG1500, même si elle demeure très modeste. 

De plus, il est intéressant de noter que pour les LNC-solutol, le signal diminue dans le foie 

mais n’augmente pas dans les intestins, ce qui pourrait être le signe de la perte de la 

fluorescence du DiD une fois que les LNC sont dégradées. 

 

Pour les LNE-PEG900, un signal diffus et constant jusqu’à 24h est observé dans l’ensemble 

de la souris (Figure 70). Il est accompagné d’une accumulation hépatique, stable au cours du 

temps. La biodistribution est homogène avec une accumulation dans le foie, les intestins, les 

ganglions lymphatiques et la rate (signal fluorescent 2 à 3 fois plus important que pour les 

autres organes). L’élimination des LNE se fait très probablement par voie hépato-biliaire. 

Les LNE-PEG1800 présentent, comme précédemment décrits, une accumulation hépatique 

stable entre 1h30 et 5h, suivie d’une élimination à 24h. La  biodistribution à 24h post injection 



Solutol/lipodextran Solutol/lipochitosan

384 6312310
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B

A

Figure 71. Influence de l’ajout de lipodextran ou de lipochitosan en surface des
LNE de 50 nm sur leur comportementin vitro.
[A] Influence sur l’internalisation cellulairein vitro. L’analyse de l’interaction des
nanoparticules avec les cellules HEK293(β3) est réalisée par cytométrie en flux après
1 heure d’incubation à 37°C.
[B] Influence sur l’activation du complément.
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Figure    72. Influence de l’ajout de lipodextran ou de lipochitosan en surface des LNC de
50 nm sur la biodistribution in vivo.
Les souris, porteuses d’une xénogreffe sous-cutanée de cellules HEK293(β3), sont injectées par
voie intra-veineuse par 200 µl d’une suspension de LNC (50 µM en DiD).
[A] Cinétique de biodistribution des différentes LNC. [B] Quantification de la fluorescence après
dissection des organes, 24 h après injection.
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est homogène avec une accumulation dans le foie, les ganglions lymphatiques et les intestins, 

et dans une moindre mesure, dans la peau et la tumeur. Les particules sont éliminées entre 5h 

et 24h, à part dans les ganglions lymphatiques pour lesquels le signal augmente. 

 

En résumé, pour les LNE, quand la taille des PEG augmente, les interactions cellulaires non 

spécifiques diminuent et l’activation du complément varie peu. L’élimination hépato-biliaire 

est favorisée, ainsi que l’accumulation dans la tumeur et les ganglions lymphatiques. 

L’effet de la taille des PEG sur la captation hépatique semble plus important pour les LNC 

que pour les LNE. 

 

Pour les LNC de 50 nm, nous avons également évalué l’influence d’autres polymères que le 

PEG, tels le lipodextran ou le lipochitosan (en mélange avec le solutol) sur leur 

biodistribution. 

In vitro, l’ajout du lipodextran dans la formulation n’a pas d’influence sur l’interaction avec 

les cellules, qui est identique à celle obtenue avec les LNC-solutol (Figure 71). A l’inverse, 

l’ajout de lipochitosan augmente de manière très importante l’internalisation non spécifique 

des particules lipidiques avec les cellules. Ceci pourrait être du au fait que les tests 

d’interaction in vitro ont été réalisé avec des cellules épithéliales qui auraient une certaine 

affinité pour le chitosan. 

En revanche, l’activation du complément varie peu quelque soit la taille du PEG ou la nature 

de la fonctionnalisation, et donc sa charge (solutol (pζ = -5 mV), PEG1500 (pζ = -4 mV), 

lipodextran (pζ = -2 mV) ou lipochitosan (pζ = +31 mV)) (Figure 71).  

 

In vivo, les biodistributions des LNC solutol, solutol/lipodextran et solutol/lipochitosan sont 

comparables (Figure 72). Les particules diffusent dans l’ensemble de la souris et présentent 

une accumulation hépatique, qui diminue au cours du temps. 24h après injection, les 

quantifications de la fluorescence dans les organes sont similaires pour les différents nano-

cargos lipidiques. La biodistribution est homogène avec une accumulation principalement 

dans le foie et les ganglions lymphatiques, mais également dans les intestins (signe d’une 

élimination hépato-biliaire), la peau et les reins. 

L’ensemble de ces particules lipidiques présente un fort tropisme pour les ganglions 

lymphatiques, avec une accumulation qui augmente au cours du temps. La fluorescence des 

ganglions augmente d’un facteur 4 entre 5h et 24h. 

 



         Résultats : Développement de nanoparticules pour l’imagerie et la thérapie des tumeurs 

 97  

En résumé, à l’exception des LNC solutol/lipochitosan qui présentent une forte interaction 

avec les cellules in vitro, l’ajout de lipodextran ou de lipochitosan à la surface des LNC 

solutol ne modifie ni l’activation du complément, ni la biodistribution in vivo. Ce 

comportement comparable pourrait être du à une dissociation rapide du lipodextran et du 

lipochitosan de la surface de la particule, notamment après injection intra-veineuse. 

 

 

Dans cette étude, les résultats obtenus pour les LNC-solutol montrent que ces particules 

présentent une biodistribution globalement homogène chez la souris avec une accumulation 

prédominante dans le foie, les os et les ganglions lymphatiques. L’accumulation hépatique est 

inversement proportionnelle à la taille des particules à savoir que les plus petites sont plus 

accumulées que celles de plus grande taille. Aucune accumulation tumorale n’est détectée 

quelle que soit leur taille. En revanche, lorsque le solutol est remplacé par du PEG1500, 

l’accumulation tumorale augmente d’un facteur 2. De plus, l’accumulation hépatique est 

moindre, mais elle est fonction de la taille des particules. Toutes les LNC testées présentent 

une bonne affinité pour les ganglions lymphatiques. 

En ce qui concerne les LNE , qu’elles soient fonctionnalisées avec un PEG 900 ou 1500, et 

quelle que soit leur taille, elles ont une biodistribution homogène avec une accumulation 

tumorale relativement faible, mais supérieure à celle observée pour les LNC, et sont toujours 

circulantes à 24h. Les LNE présentent une bonne affinité pour les tumeurs et les ganglions 

lymphatiques. 

 

En conclusion, pour qu’une particule présente une biodistribution satisfaisante, c’est-à-dire 

que qu’elle se distribue dans l’ensemble de l’organisme après injection, qu’elle présente un 

temps de circulation suffisamment long et qu’elle s’accumule de manière passive dans les 

tumeurs par effet EPR, elle doit être de petite taille (20 à 50 nm) et être fonctionnalisée avec 

un PEG de grande taille. 

Ces paramètres étant réunis, les particules lipidiques devront ensuite être fonctionnalisées par 

des peptides spécifiques de récepteurs tumoraux afin d’aboutir à un ciblage actif des tumeurs 

in vivo. 

 

 

 



Témoin
cRGD 100µM

LNP-RGD 0,2µM

1.2%

LNP-RGD 0,2µM

0%

Figure    73. Expérience de compétition de la fixation des LNP-cRGD sur les cellules
HEK293(β3).
Les cellules HEK293(β3) sont incubées avec 10 ou 100 µM de cRGD libre pendant
5 minutes avant incubation avec les LNP-cRGD (0,2 µM en DiD). Les cellules sont ensuite
analyséesparcytométrieenflux.

cRGD 10µM

LNP-RGD 0,2µM

54.8%92,6%

analyséesparcytométrieenflux.
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3.4. Vers des particules ciblantes 

 

Selon leur taille et leur fonctionnalisation de surface les LNE (= LNP) et les LNC ont plus ou 

moins la capacité de s’accumuler de manière passive dans les tumeurs par effet EPR. Dans le 

but d’obtenir un ciblage spécifique des tumeurs in vivo, l’introduction de PEG-maléimide 

dans la formulation a permis la fonctionnalisation de ces particules avec des ligands 

spécifiques, tel le -cRGD. Les résultats obtenus avec les LNP-cRGD ont fait l’objet d’une 

publication dans European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics en 2010 dans 

laquelle je suis en co-premier auteur. 

 

3.4.1. Présentation de l’étude et principaux résultats 

Le but de cette étude était d’étudier la fonctionnalité et la spécificité du -cRGD après greffage 

sur des LNP, dans des modèles in vitro et in vivo. Les LNP ont été synthétisées par Mathieu 

Goutayer (CEA-LETI de Grenoble, dans l’équipe d’Isabelle Texier-Nogues).  

La fonctionnalisation des LNP par le -cRGD a tout d’abord été évaluée in vitro. Trois 

particules ont été testées : les LNP-cRGD, les LNP-cRAD (le -cRAD est le peptide contrôle) 

et les LNP-OH non fonctionnalisées. Les tests de ciblage et d’internalisation ont été réalisés 

par cytométrie en flux et microscopie de fluorescence sur deux lignées cellulaires : les 

HEK293(β3) qui sur-expriment l’intégrine αvβ3 et les HEK293(β1) qui sont utilisées comme 

contrôle négatif et expriment une intégrine proche (αvβ1), mais qui ne reconnait pas 

efficacement le motif -cRGD que nous utilisons. 

Les résultats obtenus pour les HEK293(β3) sont résumés dans la Figure 2 de l’article. 

L’incubation à 4°C permet l’étude du ciblage spécifique alors que l’incubation à 37°C 

renseigne sur l’internalisation des particules. Les expériences de cytométrie en flux et de 

microscopie mettent en évidence un ciblage spécifique des LNP-cRGD, en comparaison aux 

LNP-cRAD ou aux LNP-OH, après 15 minutes d’incubation à 4°C. Cette interaction 

spécifique avec les HEK293(β3) conduit à l’internalisation des LNP-cRGD après 1h 

d’incubation à 37°C, certainement par la voie endosomale.  De plus, une pré-saturation des 

cellules par 10 µM ou 100 µM de cRGD libre 5 minutes avant incubation avec les LNP-

cRGD inhibe la fixation des particules de façon dose-dépendante (Figure 73). 

Les résultats obtenus sont similaires en absence ou en présence de SVF dans le milieu 

d’incubation, ce qui suggère qu’il n’y a pas d’interaction non spécifique entre les LNP et les 



LNP-OH 0,5µM LNP-cRGD 0,5µM LNP-cRAD 0,5µM

Figure    74. Interaction des LNP (-OH, -cRGD et -cRAD) avec les cellules
HEK293(β1) in vitro.
Les cellules HEK293(β1) sont incubées avec les différentes LNP (0,5 µM en DiD)
pendant 1h à 37°C. Elles sont ensuite analysées par cytométrie en flux
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protéines du sérum. La densité de PEG utilisée semble suffisante pour éviter les interactions 

avec les protéines du sérum. 

Enfin, les expériences réalisées sur les HEK293(β1) ne montrent pas de marquage des 

cellules, quelle que soit la particule utilisée, ce qui confirme la spécificité de ciblage de 

l’intégrine αvβ3 par les LNP-cRGD (Figure 74). 

 

Dans un second temps, le comportement des LNP-cRGD a été évalué in vivo sur un modèle 

de souris nude xénogreffée avec des cellules HEK293(β3) en sous-cutané. De la même 

manière que pour les tests in vitro, une accumulation active est observée dans les tumeurs 

pour les LNP-cRGD en comparaison aux LNP-OH (Figure 3 de l’article). Le maximum de 

signal fluorescent dans la tumeur est obtenu 24h après injection IV, avec un ratio tumeur/peau 

de 1.56 +/- 0.07 versus 1.18 +/- 0.09 pour les LNP-OH. D’autre part, pour les LNP-cRAD, le 

ratio tumeur/peau est de 1.37 +/- 0.09, alors qu’aucun ciblage ou internalisation n’été 

détectable in vitro. Le greffage d’un peptide (-cRGD ou -cRAD) améliore la biodistribution et 

plus modestement l’accumulation passive dans les tumeurs, en comparaison aux LNP-OH. 

Cependant les résultats obtenus sont en faveur d’une accumulation tumorale faible avec les 

LNP-cRGD. 

Le devenir des LNP-cRGD a également été testé dans un second modèle in vivo : TS/A-pc. 

Dans ce modèle tumoral à croissance rapide, l’accumulation tumorale est identique quelque 

soit la fonctionnalisation de la particule (Figure 4 de l’article).  Les ratios tumeur/peau 

obtenus 24h après injection sont de 2.60 +/- 0.48 pour les LNP-cRGD, 2.40 +/- 0.13 pour les 

LNP-cRAD et de 2.61 +/- 0.21 pour les LNP-OH. L’observation des organes après dissection 

confirme l’absence de différences de ciblage entre les trois fonctionnalisations. D’une 

manière générale, la biodistribution de ces particules est homogène et similaire quelle que soit 

la fonctionnalisation. Une accumulation est observée dans le foie et les intestins, ce qui est en 

faveur d’une élimination hépato-biliaire. De plus, la persistance du signal fluorescent dans le 

plasma 24h après injection est en faveur de particules ayant un long temps de circulation. 
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Figure 75. Interaction des LNC-RAFT-(cRGD)4 et des LNC-RAFT-(cRAD)4 in vitro et biodistribution
in vivo.
Les LNC sont incubées 15 minutes à 4°C en présence de cellules HEK293(β3). L’analyse du ciblage est
réalisée par cytométrie en flux. Les souris, porteuses d’une xénogreffesous-cutanée de HEK293(β3), sont
injectées par voie intra-veineuse par 200 µl d’une solution de LNC-RAFT-(cRGD)4 ou de
LNC-RAFT-(cRAD)4 (50 µM en DiD). Les images des souris illustrent la biodistribution des nanoparticules
24 h après injection (M500ms 2121-18757). Les quantifications ont été réalisées après dissection des
organes, 24 h post injection.
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3.4.2. Article 4 

Tumor targeting of functionalized lipid nanoparticl es: Assessment by in vivo 

fluorescence imaging. 

Goutayer M.* and Dufort S.* , Josserand V., Royere A., Heinrich E., Vinet F., Bibette J., 

Coll J-L., Texier I. 

European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics 2010 Jun ; 75 (2) : 137-47. 

*co-premiers auteurs 

 

3.4.3. Conclusions 

En conclusion, ces particules répondent aux différentes spécifications nécessaires aux 

applications in vivo. Elles sont constituées d’éléments approuvés par la FDA, elles présentent 

une forte stabilité colloïdale, une petite taille (35 nm) et une bonne fonctionnalisation de 

surface. De plus, elles peuvent être fonctionnalisées par des ligands spécifiques, tel de -cRGD, 

qui restent fonctionnels après greffage, à la fois in vitro et in vivo. Cependant ce ciblage doit 

encore être amélioré, notamment en augmentant la quantité de -cRGD greffé à la surface des 

particules ou en greffant du RAFT-(cRGD)4. 

Les premiers résultats obtenus avec le greffage du RAFT-(cRGD)4 sur des LNC-solutol sont 

encourageants mais doivent être améliorés. In vitro, l’analyse par cytométrie en flux montre 

un marquage spécifique des cellules HEK293(β3) par les LNC-RAFT-(cRGD)4, aucun 

marquage n’étant détecté pour les LNC-RAFT-(cRAD)4 (Figure 67). In vivo, les 

biodistributions des deux particules sont similaires, la seule différence est une accumulation 

plus importante (d’un facteur 2) des LNC-RAFT-(cRGD)4 dans les tumeurs 24h après 

injection (Figure 75). 

 

 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

Tumor targeting of functionalized lipid nanoparticles : 

Assessment by in vivo fluorescence imaging. 

 

Goutayer M* and Dufort S*, Josserand V, Royere A, Heinrich E, Vinet F, Bibette J, Coll JL, 

Texier I. 

European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics, 

2010 Jun;75(2):137-47 
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Lipid nanoparticles (LNP) coated by a poly(oxyethylene) polymer have been manufactured from low cost
and human use-approved materials, by an easy, robust, and up-scalable process. The incorporation in the
formulation of maleimide-grafted surfactants allows the functionalization of the lipid cargos by targeting
ligands such as the cRGD peptide binding to avb3 integrin, a well-known angiogenesis biomarker. LNP are
able to encapsulate efficiently lipophilic molecules such as a fluorescent dye, allowing their in vivo track-
ing using fluorescence imaging. In vitro study on HEK293(b3) cells over-expressing the avb3 integrins
demonstrates the functionalization, specific targeting, and internalization of cRGD-functionalized LNP
in comparison with LNP-cRAD or LNP-OH used as negative controls. Following their intravenous injection
in Nude mice, LNP-cRGD can accumulate actively in slow-growing HEK293(b3) cancer xenografts, leading
to tumor over skin fluorescence ratio of 1.53 ± 0.07 (n = 3) 24 h after injection. In another fast-growing
tumor model (TS/A-pc), tumor over skin fluorescence ratio is improved (2.60 ± 0.48, n = 3), but specificity
between the different LNP functionalizations is no more observed. The different results obtained for the
two tumor models are discussed in terms of active cRGD targeting and/or passive nanoparticle accumu-
lation due to the Enhanced Permeability and Retention effect.

� 2010 Elsevier B.V. All rights reserved.
1. Introduction

The use of effective cancer chemotherapy drugs is mainly
hindered by their low aqueous solubility, which complicates their
administration, and their high toxicity, necessary in regards to can-
cer cells but detrimental and the origin of severe side effects for
healthy tissues. A wide range of pharmaceutical nanocarriers, such
as polymeric or lipid nanoparticles or micelles [1–3] and even inor-
ganic nanoparticles [4], have been screened for reducing the
administrated doses and enhancing the in vivo accumulation of
therapeutic agents into the areas to be cured. Polymeric nanomate-
rials are very often composed of FDA-approved biodegradable
polymers, such as poly(lactic acid) (PLA), poly(glycolic acid)
ll rights reserved.
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(PGA), and poly(e-caprolactone) (PCL). However, their structure
and therefore their synthesis process have to be tailored for each
specific application. Lipid materials are more versatile and present
the advantage of a lower intrinsic toxicity, because of their compo-
sitions similar or close to those of physiological lipids.

Numerous lipid nanocarriers with different structures have
been studied for therapy or imaging [5–7]: micelles [8], lipopro-
teins [9,10], liposomes [11], micro-emulsions [12] and nanoemul-
sions [13,14], solid-lipid nanoparticles (SLN) [6,15,16] and
nanocapsules [17]. Because of the limited size of their core, mi-
celles cannot store high drug payload. Lipoproteins must be iso-
lated from fresh plasma or designed from synthetic peptides
[18]. Due to their phospholipid bilayer and hydrophilic cavity, lip-
osomes display outstanding properties for the encapsulation of
hydrophilic/amphiphilic therapeutic agents. However, they are
not optimized for the encapsulation of high concentrations of lipo-
philic drugs. They are not stable enough for being stored in injec-
tion-ready formulations for long durations, and their use usually
requires the reconstitution of the solution just before injection to
the patient. Lipid core nanocarriers present the advantage of a
higher volume reservoir for lipophilic drug encapsulation. Nano-
capsules have a liquid-lipid core encapsulated within a solid
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polymeric or phospholipid shell [17]. Micro-emulsions (self-
assembled, thermodynamically stable) [12] and nanoemulsions
(thermodynamically instable, requiring energy for their process-
ing) [13,14] have a liquid core, whereas solid-lipid nanoparticles
(SLN) have in principle a solid one [6,15,16]. However, the frontiers
between the different categories of lipid particles are not so well
defined. As an example, super-cooled liquid state has been ob-
served in different SLN formulations. The solid crystalline core of
SLN can present several drawbacks, such as problems of reproduc-
ibility in the particle growth, possibility of polymorphic transi-
tions, which can induce drug expulsion during storage, and low
drug incorporation capacities due to the crystalline structure
[19]. Therefore, the concept of ‘‘nanostructured” lipid carriers has
been introduced by Müller et al. [5]. The idea is to obtain lipid
nanoparticles with a solid but not crystalline core, in order to im-
prove the efficiency and stability of drug encapsulation.

In this manuscript, we report the design and in vivo bio-distribu-
tion of new lipid nanoparticles (LNP), which lipid core is composed of
a mixture of oil and wax, solid at room temperature for improved sta-
bility and liquid at body temperature (�37–40 �C melting point). The
core of the LNP therefore provides a reservoir suitable for the encap-
sulation and controlled release of lipophilic drugs and molecules. In
order to demonstrate the potential of these new nanocarriers and to
assess their in vivo fate, whole body non-invasive fluorescence imag-
ing (FLI) in mice is used. We have recently reported the efficient load-
ing of a lipophilic near infrared dye, DiD, within the lipid core of the
LNP and the benefits of encapsulation on the dye properties (im-
proved fluorescence quantum yield and reduced photobleaching)
[20]. FLI now allows to scan in real time the bio-distribution of near
infrared dye-labeled molecules (lM payloads) in whole body live
mice in a few seconds with a few millimeters resolution [21–23].
FLI is a fast, low cost, sensitive, non-ionizing, non-invasive, and
easy-handled screening technique.

Using DiD-loaded nanoparticles, the bio-distribution of LNP
decorated by the cRGD peptide able to target avb3 integrins has
therefore been studied in vivo in two mice models using the FLI
technique. The functionalization of nanocargos in order to improve
their vectorization and targeting properties has been a major issue
explored to improve therapy and diagnostics efficiencies in the
last three decades [1–3]. avb3 Integrins are receptors over-ex-
pressed on the angiogenic vessels grown during tumor develop-
ment [24,25]. Moreover, these membrane receptors are also
expressed in 25% of human cancer cells of different types (mela-
noma, glioblastoma, ovarian, breast cancer) [24,25]. They therefore
constitute targets of choice for favoring the specific binding and
uptake in malignant cells of nanoparticles loaded with a drug or
contrast agent. The well-known triad peptide sequence RGD
(Arg-Gly-Asp), which recognizes the avb3 integrins has been iden-
tified 20 years ago [26], and its cyclic form c[-RGDfK-] designed
from the peptides developed by Kessler’s group provides easy con-
jugation to imaging and/or therapeutic moieties [24,27,28]. Graft-
ing onto the LNP of the cRGD targeting ligand, the cRAD peptide
negative control or a non-targeting –OH group is hereafter as-
sessed by in vitro test on HEK293(b3) cultured cells, before the
functionalized LNP are injected intravenously in two mice models,
HEK293(b3) and TS/A-pc. The HEK293(b3) cell line (human embry-
onic kidney) has been genetically modified to strongly express avb3

integrins and has been successfully used as a study model for a few
years [29–31]. TS/A-pc (mice mammary carcinoma cells) is another
model which express naturally avb3 integrins [32]. Whenever in-
jected subcutaneously in a Nude mouse model, TS/A-pc cells will
grow faster (10 days) than HEK293(b3) cells (6 weeks) before
reaching the size at which tumor imaging is performed. It is impor-
tant whenever designing a new fluorescent probe or a drug deliv-
ery vector to demonstrate its potentialities in different animal
models. In this study, LNP-cRGD-specific targeting is studied in
comparison with negative control LNP-cRAD and non-targeted
LNP-OH in the two different mice models, HEK293(b3) and TS/A-
pc, which can be targeted using the same ligand, but differ in their
growing process.
2. Materials and methods

2.1. Materials

Suppocire NC™ is a kind gift from Gatéfossé (France), Myrj� 53
a kind gift from Croda Uniqema (France). The thio-acetylated pep-
tides c(RGDfK(Ac-S-CH2CO)) (cRGD) and c(RADfK(Ac-S-CH2CO))
(cRAD) are purchased from Asynth service B.V. (The Netherlands).
DiD is purchased from Invitrogen, soybean oil, L-a-lecithin and
other chemical products from Sigma–Aldrich (France). The DSPE-
POE5000-maleimide surfactant is prepared starting from distearyl
phosphatidyl ethanolamine (DSPE, Sigma–Aldrich) and NHS-
POE5000-maleimide (NHS = N-succinimidyl ester, POE = poly(ethyl-
eneoxide), Nektar, USA). To 25 mg of distearyl phosphatidyl etha-
nolamine (DSPE) dissolved in 1 mL anhydrous dichloromethane
are added 100 mg of NHS-POE5000-maleimide and 5 lL of triethyl-
amine. The advancement of the reaction is controlled by thin layer
chromatography. After 2 h stirring under argon, the solvent is
evaporated under reduced pressure and the product dissolved in
dichloromethane to yield a 2 mL solution that will be used directly
in the functionalized formulations.
2.2. Preparation of DiD-loaded LNP

For preparation of a 2 mL dispersion batch of non-functional-
ized LNP, 150 mg of Suppocire� NC, 50 mg of soy bean oil,
138 mg of L-a lecithin, and 800 nmol of DiD (766 lg) are dissolved
in 1 mL of dichloromethane and mixed at 45 �C. After homogeniza-
tion, the organic solvent is evaporated under reduced pressure and
the lipid phase is crudely mixed with the continuous phase com-
posed of 228 mg of Mirj� 53, 50 mg of glycerol and NaCl 154 mM
(1.38 mL). For the functionalized formulations, the compositions
of both the dispersed and continuous phases are slightly modified.
In this case, for the preparation of a 2 mL dispersion batch of LNP-
maleimide, 150 mg of Suppocire� NC, 50 mg of soy bean oil,
138 mg of L-a lecithin, 49 mg of DSPE-POE5000-maleimide (880 lL
of the solution prepared as described earlier), and 800 nmol of
DiD (766 lg) are dissolved in 0.5 mL of dichloromethane and
mixed at 45 �C. After homogenisation, the organic solvent is evap-
orated under reduced pressure, and the lipid phase is crudely
mixed with the continuous phase composed of 207 mg of Mirj�

53, 50 mg of glycerol, and 1.36 mL of buffer (HEPES 0.05 M, EDTA
0.01 M, pH 7.4). After crude mixing at 45 �C of the dispersed and
continuous phases, emulsification is carried out by sonication
(AV505 Ultrasonic processor, Sonics, USA) performed at 40 �C for
5 min. A translucent blue solution is obtained, which is then puri-
fied by overnight extensive dialysis carried out at room tempera-
ture against 1000 times its volume in the appropriate aqueous
buffer (NaCl for LNP, HEPES/EDTA buffer for LNP-maleimide) using
a 12–14,000 Da MW cut-off membrane (ZelluTrans, Roth, France).
When further functionalization is carried out, 600 lL of crude
LNP-maleimide are diluted in 400 lL of grafting buffer (HEPES
0.05 M, EDTA 0.01 M, pH 7.4). In an aqueous 40 mM tris(2-car-
boxyethyl)phosphine solution, 3.75 lmol of the cRGD or cRAD
peptides are dissolved and stirred for 30 min before being added
to the LNP-maleimide solution. After stirring for 2 h in dark at
ambient temperature, 7.5 lmol of 2-mercapto-ethanol are added
to the dispersion in order to quench the surface maleimide groups
that would not have reacted. After 30 min stirring in dark at room
temperature, extensive dialysis against NaCl 154 mM is performed
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using a 12–14,000 Da MW cut-off membrane (ZelluTrans) to yield
purified LNP-cRGD or LNP-cRAD. To obtain LNP-OH, only the
quenching step with the addition of 2-mercaptoethanol and the
further purification are performed. Finally, all the LNP dispersions
are filtered through a 0.22-lm Millipore membrane for steriliza-
tion before characterization and/or injection.

2.3. Physico-chemical characterizations

Cryo-TEM (Transmission Electron Microscopy) analysis is per-
formed using a MET microscope (JEOL 2100HC) with a LaB6 elec-
tron source operating at 200 kV. The sample is deposited onto a
holey carbon grid, blotted to remove excess liquid, and frozen by
plunging rapidly into liquid ethane (�185 �C). The hydrodynamic
diameter and zeta potential of the lipid nanoparticles are measured
with a Malvern Zeta Sizer Nano instrument (NanoZS, Malvern, UK)
in 0.1� PBS buffer. The absorbance and fluorescence measure-
ments are performed, respectively, using a Cary 300 Scan (Varian,
Massy, France) UV–visible spectrophotometer and a Perkin Elmer
LS50B fluorimeter (Perkin, Coutaboeuf, France). The absolute fluo-
rescence quantum yields QY) are calculated by comparison with a
standard of known QY (Nile blue perchlorate in ethanol (QY = 0.27)
[33] at 600 nm excitation, as previously described [20].

2.4. Cell lines and culture conditions

HEK293(b3), stable transfectants of human b3 from the human
embryonic kidney cell line (kindly provided by J.-F. Gourvest,
Aventis, France), are cultured as previously described in DMEM
supplemented with 1% glutamine, 10% fetal bovine serum (FBS),
50 units/mL penicillin, 50 lg/mL streptomycin, and 700 lg/mL
Geneticin (G418 sulfate, Gibco, Paisley, UK) [29,30]. TS/A-pc are
mouse mammary cancer cells cultured in RPMI 1640 supple-
mented with 1% glutamine, 10% fetal bovine serum (FBS), 25 nM
2-mercaptoethanol, 50 units/mL penicillin, and 50 lg/mL strepto-
mycin [32]. All cell lines are cultured at 37 �C in a humidified
95% air/5% CO2 atmosphere. All the cells used here are integrin
avb3-positive [29,30,32].

2.5. Fluorescence microscopy analysis of functionalized LNP incubated
in the presence of HEK293(b3) cells

HEK293(b3) cells – 106 per well – are grown on coverslips over-
night at 37 �C, rinsed once with PBS, then with PBS containing
1 mM CaCl2 and 1 mM MgCl2. They are then incubated for
15 min at 4 �C (binding analysis) or 1 h at 37 �C (internalization
analysis) in the presence of either LNP-cRGD, LNP-cRAD, or LNP-
OH at a concentration of 0.2 lM DiD and 141 lg/mL of total lipids.
They are subsequently rinsed with PBS Ca2+/Mg2+ (1 mM) and fixed
(10 min with 0.5% paraformaldehyde). Nuclei are labeled with
Hoechst 33342 (Sigma Aldrich, St. Quentin Fallavier, France)
(5 lM) during 10 min. After being rinsed with PBS, coverslips are
mounted in Mowiol. Fluorescence microscopy is performed on Axi-
ophot (Carl Zeiss, Jena, Germany). The same experiment is per-
formed also in serum conditions (culture medium with 10% of
fetal bovine serum).

2.6. Flow cytometry analysis of functionalized LNP incubated in the
presence of HEK293(b3) cells

For binding analysis, adherent cells are resuspended with tryp-
sin, washed once with cold PBS, and another time with PBS con-
taining 1 mM CaCl2 and 1 mM MgCl2. One million cells in a final
volume of 200 lL are resuspended in LNP suspension (0.2 lM
DiD, 141 lg/mL total lipids) in PBS Ca2+/Mg2+ (1 mM) and incu-
bated 15 min at 4 �C. LNP solutions are removed and pellets care-
fully rinsed twice with PBS Ca2+/Mg2+ (1 mM) at 4 �C. Cells are
then rapidly analyzed by flow cytometry (FACS AriaI, Becton Dick-
inson, France). The results are reported as DiD fluorescence (FL4)
histogram counts. For internalization analysis, the same experi-
ment is performed with reagents at 37 �C, and the LNP suspensions
are incubated 1 h at 37 �C.

2.7. In vivo fluorescence imaging

Female NMRI Nude mice (6–8 weeks old, JANVIER, Le Genest
Saint Isle, France) receive a sub-cutaneous xenograft of
HEK293(b3) cells (20 � 106 per mouse) or TS/A-pc cells (10 � 106

per mouse). After tumor growth, mice (n = 3 for each group) are
anesthetized (isoflurane/oxygen 4%/3.5% for induction and 2%
thereafter) and are injected intravenously in the tail vein with
200 lL of LNP suspension (10 nmol DiD, 7.1 mg of total lipids),
then they are illuminated by 660-nm light-emitting diodes
equipped with interference filters. Fluorescence images as well as
black and white pictures are acquired by a back-thinned CCD cam-
era at �80 �C (ORCAII-BT-512G, Hamamatsu, Massy, France) fitted
with high pass filter RG 9 (Schott, Jena, Germany) [29,30,32,34,35].
All the animal experiments are performed in agreement with the
EEC guidelines and the ‘‘Principles of Laboratory Animal Care”
(NIH Publication No. 86-23, revised 1985). After imaging, the mice
are killed and dissected for imaging organs. Image display and
analysis are performed using the Wasabi software (Hamamatsu,
Massy, France). Semi-quantitative data are obtained from the fluo-
rescence images by drawing regions of interest (ROI) on the sub-
cutaneous tumors. Similar ROI are also positioned on the skin of
the back of each mouse, in a similar position to the tumor, but
on the other side of the mouse. The number of photons collected
into each ROI is then used to calculate the tumor/skin ratios. The
results of organ fluorescence quantifications are expressed as a
number of relative light units (RLU) per pixel.

2.8. Statistical analysis

All the data are given as mean ± standard deviation (SD) of three
independent measurements. Statistical analysis is performed using
two-tailed nonparametric Mann–Whitney t-test. Statistical signifi-
cance is assigned for values of p < 0.05.
3. Results

3.1. Design and characterization of lipid nanoparticles

Numerous active pharmaceutical ingredients are efficient
in vitro at the cellular level, but cannot be used in vivo because of
their high hydrophobicity that precludes their direct administra-
tion. Nanoparticles with a lipid core constitute ideal cargos for
the vectorization of high payloads of these lipophilic compounds.
We here report the design of new lipid nanoparticles (LNP) based
on the use of low cost, Generally Recognized As Safe (GRAS) ingre-
dients, such as oil, lecithine, and poly(oxyethylene) (POE) surfac-
tants. LNP are manufactured by sonication, a versatile and up-
scalable process. The lipid core is composed of a mixture of oil
and wax, solid at ambient temperature, but melting at body tem-
perature (�37–40 �C), which should favor both the stability of
the colloidal suspension during storage and controlled drug deliv-
ery in vivo. LNP can moreover be efficiently loaded by a lipophilic
dye, DiD, in order to allow their in vitro and in vivo tracking [20].

In practice, LNP are manufactured following the steps described
in Scheme 1. The oily phase composed of lipids with very low
aqueous solubility (soybean oil and Suppocire� wax), phospholip-
ids (lecithine), and the lipophilic molecule to be vectorized (in this



Scheme 1. Manufacturing process and structure of functionalized lipid nanoparticles. The aqueous phase containing the POE surfactant (Myrj� 53) is mixed with the lipid
phase, constituted by oil and wax, phospholipids, the lipophilic dye (DiD), and eventually the DSPE-POE-maleimide surfactant. After mixing and sonication, the LNP
dispersion is dialyzed against NaCl 154 mM buffer. The lipid droplets are 35 nm diameter, which leads to a translucent colloidal dispersion. The maleimide groups of the
functionalized LNP particles can further be derivatized by thiol-bearing molecules such as 2-mercaptoethanol or peptides c(RGDfK(Ac-SH)) and c(RADfK(Ac-SH)), leading,
respectively, to LNP-OH, LNP-cRGD, or LNP-cRAD particles. (For interpretation of the references to colour in this figure legend, the reader is referred to the web version of this
article.)
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work the DiD dye) is mixed with the continuous phase composed
of physiological buffer, poly(oxyethylene) surfactant (Mirj� 53,
�50 oxyethylene motifs), and glycerol. The role of glycerol is to
facilitate the emulsification step, which is carried out at 45 �C by
5 min ultrasonication (Scheme 1). A dispersion of lipid droplets
encapsulating the DiD dye and stabilized in surface by the mixture
of phospholipids (lecithine) and POE surfactants (Mirj� 53) is thus
obtained. The typical droplet size as measured by dynamic light
scattering in NaCl 154 mM is 35 ± 2 nm, with a polydispersity in-
dex of 0.17 ± 0.02 (Table 1). The zeta potential of the particles is
�5 ± 2 mV, demonstrating that their surface can be considered as
neutral.

In order to be able to graft targeting ligands, such as the cRGD
peptide, onto the LNP surface, 9.2% of Mirj� 53 is replaced by
DSPE-POE5000-maleimide (DSPE = distearyl phosphatidyl ethanol-
Table 1
Physico-chemical properties of functionalized lipid nanoparticles.

Particles Hydrodynamic
diameter (nm)a

Polydispersity
indexa

Zeta potential
(mV)a

QYb

LNP 35 ± 2 0.17 ± 0.02 �5 ± 2 0.38
LNP-maleimide 34 ± 2 0.21 ± 0.02 – 0.39
LNP-OH 35 ± 2 0.22 ± 0.02 �3 ± 2 0.39
LNP-cRGD 35 ± 2 0.16 ± 0.03 �3 ± 2 0.40
LNP-cRAD 35 ± 2 0.15 ± 0.03 �3 ± 2 0.40

a The error bar represents the standard deviation for at least three measurements
per batch on two different batches.

b The fluorescence quantum yields (QY) of DiD-loaded LNP are recorded at
600 nm excitation; the estimated error on the values is 5%.
amine), while keeping constant the total quantity of POE surfactants.
DSPE-POE5000-maleimide is a surfactant which poly(oxyethylene)
chain contains �110 oxyethylene motifs (longer than the �50 oxy-
ethylene motifs of the Mirj� 53 surfactant) and to which is grafted
a maleimide coupling group at the hydrophilic extremity. After dial-
ysis purification of the LNP-maleimide particles, classical thiol-
maleimide coupling is performed in the presence of 2-mercapto-
ethanol, cRGD-SH, or cRAD-SH, in order to lead, respectively, to
non-targeting LNP-OH, targeting LNP-cRGD, or negative control
LNP-cRAD (Scheme 1).

The functionalization of the LNP does not modify dramatically
their physico-chemical properties, as reported in Table 1 and
Fig. 1. The introduction of the DSPE-POE5000-maleimide surfactants
in the particle shell that already contains Myrj� 53 does not in-
crease the particle hydrodynamic diameter (35 ± 2 nm), probably
because the long polymer chains are in a coiled configuration.
The polydispersity index is slightly increased for LNP-maleimide
and LNP-OH (Table 1), which could be indicative of a lower stabil-
ity for these colloidal suspensions. Interestingly, the shape of the
particles as observed by cryo-transmission electronic microscopy
(cryo-TEM) is not spherical but rather the lipid droplets appear ob-
long (Fig. 1). Similar non-spherical shapes have been reported for
SLN and other lipid nanoparticles when observed by this technique
[15]. The introduction of the functional groups does not affect the
zeta potential either, which remains close to neutrality (Table 1):
the introduced peptides or hydroxyl functions are globally neutral
at pH 7–8. Moreover, the encapsulation of the DiD dye is not af-
fected by the surface functionalization, and the fluorophore dis-
plays similar optical properties once loaded within the LNP core
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Fig. 1. Structural characterization of lipid nanoparticles. Cryo-TEM microscopy photograph (left) evidences non-spherical particles, probably with an oblong shape, and of
characteristic dimension �35 nm. Diffusion light scattering measurements (right) in dilute PBS buffer (0.1�) evidences one population of particles with an hydrodynamic
diameter of 35 nm, whatever the functional group on the surface (maleimide, –OH, cRGD). (For interpretation of the references to colour in this figure legend, the reader is
referred to the web version of this article.)
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(absorption and emission maximum, respectively, at 646 and
668 nm, similar fluorescence quantum yield, Table 1).
Fig. 2. In vitro test of LNP-cRGD, LNP-cRAD, LNP-OH (0.2 lM DiD, 141 lg/mL of lipids) in
37 �C (C and D) in the presence of 10% fetal bovine serum. Fluorescence microscopy imag
(red) binding (A and B) and internalization (C and D), in comparison with negative con
(Hoechst) on the fluorescence microscopy photographs (A and C). The figures on the
interpretation of the references to colour in this figure legend, the reader is referred to
The maximum number of targeting peptides (cRGD or cRAD)
grafted onto the nanoparticle surface can be estimated by the
the presence of HEK293(b3) cells after 15 min incubation at 4 �C (A and B) or 1 h at
es (A and C) and flow cytometry analysis (B and D) evidence the specific LNP-cRGD
trol LNP-cRAD and non-functionalized LNP-OH. The cell nuclei are labeled in blue
flow cytometry plots (B and D) represent the percentages of labeled cells. (For

the web version of this article.)
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rough calculation of the number of maleimide groups incorporated
in the LNP surface during the emulsification process. Assuming all
the DSPE-POE5000-maleimide surfactants are incorporated in the
LNP surface and for an estimated concentration of 1.2 � 1016 parti-
cles/mL (35 nm diameter particles) [20], a maximum number of
208 maleimide groups and therefore cRGD or cRAD peptides per
particle is obtained (roughly 1 function par 20 nm2 on the particle
surface, for a total of 3850 nm2 per particle).

As already observed for DiD-loaded LNP [20], the LNP-cRGD,
LNP-cRAD, and LNP-OH, functionalized particles display a high col-
loidal stability when dispersed in NaCl 154 mM: no modification of
either the particle size or zeta potential have been observed for
1 month storage at 4 �C in dark. Therefore, functionalized LNP
can be confidently tested for in vivo and in vitro applications.

3.2. In vitro targeting and internalization of LNP

Functionalization of the LNP by the cRGD targeting ligand is
first checked in vitro. Targeted LNP-cRGD, negative control LNP-
cRAD, and non-functionalized LNP-OH are incubated in the pres-
ence of HEK293(b3) cells. The HEK293(b3) cell line has been genet-
ically modified to over-express avb3 integrins. Fig. 2 summarizes
the results obtained both by flow cytometry and fluorescence
microscopy after incubation of 6.0 � 1012 particles/mL (0.2 lM of
DiD dye, 141 lg/mL of total lipids) with HEK293(b3) cells in the
Fig. 3. In vivo injection of LNP-cRGD (A), LNP-cRAD (B), or LNP-OH (C) (10 nmol DiD, 7.1 m
images (200 ms integration time, color scale with contrast fixed between 1836 and 59,6
images (in white and black) (A–C). Tumor over skin fluorescence ratio (D) is calculated b
this figure legend, the reader is referred to the web version of this article.)
presence of 10% fetal bovine serum. The incubation at 4 �C is suit-
able for studying specific targeting (Fig. 2A and B), whereas incuba-
tion at 37 �C allows particle internalization (Fig. 2C and D). Both
flow cytometry and fluorescence microscopy evidence specific
HEK293(b3) targeting of cRGD-functionalized LNP, in comparison
with LNP-cRAD and non-functionalized LNP-OH after 15 min of
incubation at 4 �C. The specific interaction of HEK293(b3) cells
with LNP-cRGD leads to the internalization of the particles with
an endosome-like pattern after 1-h incubation at 37 �C, as evi-
denced by fluorescence microscopy (Fig. 2C). Pre-saturation of
the HEK293(b3) cells with 10 lM free cRGD for 5 min before
LNP-cRGD incubation inhibits cell fluorescence labeling (results
not shown). The results are similar whatever absence or presence
of 10% fetal bovine serum in cell culture medium, indicating that
non-specific interactions should not occur between the LNP and
serum proteins. The dense poly(oxyethylene) coating of the nano-
particles seems to be efficient in preventing protein binding.

3.3. In vivo targeting of LNP

The in vivo behavior of LNP is then assessed following their
intravenous injection in the tail vein of Nude mice bearing
HEK293(b3) xenografts in their right flank. The fluorescence
images obtained at different times after LNP injection (50 lM
DiD, 35 mg of total lipids) are presented in Fig. 3. Similarly to the
g of lipids dispersed in 200 lL) in HEK293(b3) xenografted Nude mice. Fluorescence
41) are recorded at different times after injection and superimposed to visible light
y drawing regions of interest (ROI). (For interpretation of the references to colour in
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results obtained on cell cultures in vitro, an active accumulation of
cRGD-targeted particles is observed in the tumor area, in compar-
ison with LNP-OH. The maximum of the fluorescence signal is
achieved 24 h after injection, and the tumor is still clearly delimi-
tated 48 h after injection. Further quantification of the tumor over
skin ratio 24 h after injection sustains LNP-cRGD targeting (T/
S = 1.53 ± 0.07, n = 3) in comparison with non-functionalized LNP-
OH (T/S = 1.18 ± 0.09, n = 3). Surprisingly, a slight effect of the cRAD
peptide functionalization (T/S = 1.37 ± 0.09, n = 3) is observed
in vivo (Fig. 3), which is far less pronounced in vitro on the percent-
age of LNP-cRAD binding and internalization (Fig. 2). However, the
Fig. 4. In vivo injection of LNP-cRGD, LNP-cRAD, or LNP-OH (10 nmol DiD, 7.1 mg of lip
Fluorescence images obtained 24 h after injection evidence important accumulation of al
scale with contrast fixed between 2121 and 15,212) are superimposed to visible light
confirmed by fluorescence images (20 ms integration time, color scale with contrast fix
organ dissection (24 h after injection). The grid indicating the order of the organs is in (C
Bl: bladder; I: intestine; Sp: spleen; P: pancreas; F: fat; St: stomach; U: uterus–ovaries; Li
after dissection (24 h after injection). Fluorescence is expressed in relative light unit per
to colour in this figure legend, the reader is referred to the web version of this article.)
tumor over skin contrasts overall remain poor in the HEK293(b3)
tumor model.

Another tumor model is therefore tested in vivo. The TS/A-pc
model is issued from a mouse mammary cancer cell line, known
to express low levels of avb3 integrins on the cell membrane. How-
ever, because of their murine origin, TS/A-pc tumors are growing
much faster than the human HEK293(b3) xenografts (10 days for
TS/A-pc, 6 weeks for HEK293(b3)). Fig. 4 presents the results ob-
tained in vivo after injection of targeting LNP-cRGD, negative con-
trol LNP-cRAD, and non-functionalized LNP-OH (50 lM DiD, 35 mg
of total lipids) in Nude mice bearing TS/A-pc tumors. As evidenced
ids dispersed in 200 lL) in Nude mice carrying sub-cutaneous TS/A-pc tumors. (A)
l the particles in the tumor area. Fluorescence images (20 ms integration time, color
images (in white and black). (B) Accumulation of all types of particles in tumor is
ed between 2121 and 15,212, superimposed to visible light images) recorded after
). H: heart; Lu: lungs; Br: brain; Sk: skin; M: muscle; K: kidneys; AG: adrenal gland;
: liver; T: tumor. (D) Quantification of the fluorescence signal of the different organs
pixel (RLU/pix). Controls are non-injected mice. (For interpretation of the references
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by the fluorescence images 24 h after injection, contrarily to the
HEK293(b3) tumors for which small active targeting of LNP-cRGD
is achieved, accumulation of LNP in the TS/A-pc tumors is obtained
whatever the particle coating (cRGD, cRAD, –OH) (Fig. 4A). This is
also evidenced by the tumor over skin fluorescence ratio 24 h after
injection: 2.60 ± 0.48 for LNP-cRGD (n = 3), 2.40 ± 0.13 for LNP-
cRAD (n = 3), 2.61 ± 0.21 for LNP-OH (n = 3). Observation of the or-
gans 24 h after injection and animal dissection confirms a similar
tumor accumulation for the three coatings (Fig. 4B–D). The whole
body and organ fluorescence images evidence a rather homoge-
neous bio-distribution of the fluorescence signal in areas different
from the tumor and the brain. The brain is not labeled, indicating
that the LNP cannot cross the Blood Brain Barrier. A few organs ap-
pear more fluorescently labeled: uterus/ovaries, adrenals, liver,
and intestine. The intestine fluorescence signal cannot be attrib-
uted to auto-fluorescence from the food but is significantly related
to a partial elimination of the LNP (Fig. 4D). The mouse plasma also
displays important fluorescence levels 24 h after injection (Fig. 4D),
which could be indicative of a long circulation time of the particles
in blood.
4. Discussion

4.1. Specifications for efficient particle targeting

Nanocarriers dedicated to drug or contrast agent targeting and
delivery in vivo (animal and ultimately human applications) should
fulfill several specifications. First of all, these nanocarriers should
of course display no toxicity at the administrated doses. It has to
be kept in mind from the design of clinical grade particles that
pharmaceutical approval will be necessary. Second, they should
display prolonged circulation in blood in order to accumulate pro-
gressively in the diseased tissues, and ultimately reach specific
delivery only in targeted cells [1,36].

Achieving prolonged circulation in blood implies several con-
straints on the physico-chemical parameters of the nanocarriers.
First, the nanometer size (<100 nm) and second, colloidal stability
(no risk of in vivo particle aggregation) are of tremendous impor-
tance for ensuring no risk of embolism and for potentially achiev-
ing targeted cell internalization. Moreover, the nanometer size has
been demonstrated to favor passive accumulation of nanoparticles
in tumors [37]. This process is accounted for by the increased
porosity in the tumor vasculature, along with the low lymphatic
drainage of cancer tissues, in comparison with the healthy ones
(Enhanced Permeability and Retention (EPR) effect) [37]. Even if
fenestrations of the vasculature at the tumor sites strongly depend
on the cancer models [38], 20–100 nm range often appears as an
optimal diameter for an efficient extravasation and retention of
the nanoparticles from capillaries to the tumor interstitial tissues
[39]. Particle charge constitutes the third key physico-chemical
parameter to control the nanovector bio-distribution. Positively
charged nanocarriers are known to be very efficiently stocked in
the liver as soon as they are injected [40]. Coating of the particles
by poly(oxyethylene) polymers has been a well-described strategy
to limit opsonin binding and therefore rapid uptake of nanoparti-
cles by the RES (Rethiculo-Endothelial System) organs, such as li-
ver, spleen, and bone marrow [1,2,41–43]. Mastering all these
physico-chemical parameters (size, stability, surface charge, and
coating) is therefore of tremendous importance for in vivo applica-
tions of nanovectors.
4.2. Achieving in vivo specifications with LNP

The idea that long-lasting blood circulation will lead to a better
tumor accumulation and targeting for oncology applications has
driven the LNP design. The lipid nanoparticles described in this
work are composed of vegetable oil and wax containing long chain
triglycerides (LNP core), C16–C18 phosphatidylcholine (lecithine
phospholipids), and poly(oxyethylene)-based surfactants. All these
products are already approved by the FDA for human use. The sim-
ilarity of structures of the LNP ingredients and naturally encoun-
tered lipids and phospholipids should ensure a good
biocompatibility and metabolization of the LNP nanocarriers (fur-
ther biocompatibility and cellular toxicity studies are in progress).
Moreover, long chain triglycerides (LNP core), C16–C18 phosphati-
dylcholine (lecithine phospholipids, LNP shell), and poly(oxyethyl-
ene)-based surfactants (LNP shell) are ingredients known for
promoting slow elimination from the blood circulation when used
in emulsion formulations [16]. In addition to a suitable ingredient
choice, new manufacturing process has to be used in order to
achieve small particle size with high colloidal stability, and there-
fore long blood circulation time. Lipid nanovectors have presently
diameters classically around 70–200 nm, and few formulations be-
low 50 nm have been described [6,15,19,44]. The use of very high
surfactant concentrations should ensure a small particle size while
maintaining their colloidal stability. Neutral surfactants are chosen
in order to achieve a near-neutrality surface of the nanocargos: (i)
phospholipids (soybean lecithin) and (ii) poly(oxyethylene)-based
surfactants known to improve the stealth character of nanocarriers
because they reduce opsonin binding and particle macrophage up-
take [1,2,41–43]. Several processes have been described for the
preparation of nanometric emulsions and SLN: hot or cold homog-
enization, solvent emulsification/evaporation, and dilution of mi-
cro-emulsions. These methods classically rely on the
solubilization of the surfactants in the aqueous phase or the use
of organic solvents [6,15,19,44]. In this work, in order to be able
to increase the phospholipid ratio in the LNP formulation (up to
6.9% w/w phospholipids for 10% w/w total lipids) and therefore
achieve smaller nanoparticle size, lecithin is introduced in the oily
phase, thanks to the solubilizing power of the mixture of soybean
oil and wax. In order to obtain a dense poly(oxyethylene) coating
on the particle surface, very high content of stearate-POE2000

(Myrj� 53, 11.4% w/w for 10% w/w total lipids) is used. Emulsifica-
tion is achieved using the sonication technique. Different emulsifi-
cation processes have been described for the production of
nanoemulsions. Low-energy processes, such as PIT (Phase Inverse
Temperature) [17,44] or Catastrophic Phase Inversion (CPI)
[45,46] are advantageous for the encapsulation of fragile drugs
and macromolecules but are highly dependent on the formulation
composition [44]. Moreover, the introduction of modified phos-
pholipids for the surface functionalization of the nanocarriers by
targeting ligands is rather difficult in these conditions. High energy
methods encompass mainly high pressure homogenization and
sonication [47]. One advantage of sonication, however not widely
used, is the fact that low to large volumes of highly viscous solu-
tions can be easily processed. Moreover, as a high energy method,
it allows the manufacturing of a wide range of formulations, and
the incorporation in the composition of maleimide modified sur-
factants for further grafting of targeting ligands on the nanoparti-
cles does not modify the processing. Thanks to this new
manufacturing process, particle size of 35 nm diameter can be eas-
ily achieved (Table 1, Fig. 1). Moreover, the colloidal stability of the
formulation is more than 1 year for LNP [20] and at least 1 month
for LNP-cRGD, LNP-cRAD, and LNP-OH kept at 4 �C. This very good
colloidal stability should be accounted for, at least partly, by the
very dense POE coating that prevents particle coalescence. The
use of non-ionic POE and zwitterionic phospholipid (lecithine) sur-
factants ensures a particle charge as measured by zeta potential in
solution close to neutrality (f = �5 ± 2 mV). This should also limit
opsonin binding whenever particles are in blood circulation. There-
fore, LNP seem to fulfill the different chemico-physical constraints
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associated to in vivo applications of nanoparticles: small size, high
colloidal stability, neutral charge, and POE coating. In addition,
these sub-100-nm nanocarriers can be sterilized using micro-fil-
tration, a process easier to manipulate than thermal or X-ray treat-
ments, which can destabilize the lipid nanoparticles [15,19].

4.3. In vivo bio-distribution of LNP

Indeed, the small size and the POE coating of LNP seem to limit
protein adsorption onto the nanoparticle surface. No effect of ser-
um addition is observed on the specific targeting and internaliza-
tion of LNP-cRGD assessed in vitro while incubation in the
presence of HEK293(b3) cells (Fig. 2). The functionalized LNP seem
to have a relatively long blood half life since all the organs (except
brain) are able to be fluorescently labeled at similar levels, and
since the fluorescence signal is clearly evidenced in plasma 24 h
after injection (Fig. 4). It should be underlined here that fluores-
cence imaging is still not an absolutely quantitative method to as-
sess bio-distribution, mainly because the different tissues (blood,
plasma, organs) absorb and diffuse visible light in different man-
ners. However, it is possible to make relative comparisons for a
same organ between different particles and a non-injected animal
and to drive conclusions on the fluorescence evolution over time.
Another point is that fluorescence imaging allows the in vivo track-
ing of the fluorescent dye, but not truly the nanovector it is loaded
into, and which might dissociate in vivo. The encapsulation stabil-
ity of the DiD dye in the LNP core has been demonstrated to be
superior to 1 year at room temperature on the laboratory shelf
[20]. A very stable fluorescence signal (less than 30% decay in
48 h at 37 �C) is observed when DiD-loaded LNP dispersions are
incubated in human plasma or whole blood in vitro (data not
shown). The fluorescence signal cannot come from free DiD dye
in solution, since this dye is not fluorescent in aqueous medium
[20]. Therefore, the stability of the fluorescence signal is indicative
either of leakage of the dye from the LNP, but followed by its
adsorption on plasma proteins, or indicative of the stability of
the dye encapsulation within the particle core while in plasma.
Combined with the fact that a high density POE coating is present
on the surface of the particle, which should prevent protein bind-
ing (no effect of calf serum proteins has been observed in in vitro
binding study, see Section 3.2), and the fact that the lipid dye
should have a very good affinity for the particle lipid core, we be-
lieve that the particle’s integrity is therefore probably maintained
in vitro in plasma and blood for a few hours at least. In vivo, the par-
ticle fate can of course be very different. The hydrophilic counter-
part of the DiD dye, Cy5, has been shown to be readily eliminated
by the kidneys when injected free in vivo (no similar test can be
carried out with the DiD dye because of its low water solubility)
[35]. All these points could indicate that the DiD dye remains
loaded within the LNP core for at least a few hours while in blood
circulation and that LNP DiD-loading really allows the in vivo track-
ing of the functionalized nanovectors. Further pharmacokinetics
experiments, particularly using radiolabeling to allow a ‘‘true”
quantitative bio-distribution, are currently planned to check this
hypothesis. Assuming that the fluorescence signal reflects the
LNP bio-distribution, the nanovectors seem to distribute quite uni-
formly in the body and have a long blood circulation time, what-
ever their functionalization (Figs. 3 and 4). Thorough data
analysis shows that tumor is the most fluorescent tissue along with
uterus/ovaries and adrenal glands. Uterus/ovaries [40] and adre-
nals [48] have already been noticed to accumulate efficiently nano-
particles. Other organs in which a significant fluorescent signal is
observed are liver and intestine. It has to be noticed that in com-
parison with other previously described nanovectors, number of
which are known to accumulate in high doses in the liver
[1,2,49], LNP accumulation in this RES organ is limited. There is
no indication of a possible clearance of the fluorescence signal by
the kidneys, which is consistent with the 35 nm diameter size of
the LNP, larger than the few (1–3) nm of the DiD or Cy5 dyes. There
rather exist signs indicative of a hepato-biliary metabolization
mechanism, classical for lipids, such as the relatively important
fluorescence signal in the intestine. This hypothesis is currently
being checked by complementary experiments specially focused
on that point. However, it already appears that ligand-functional-
ized LNP should present all the specifications for achieving
in vivo specific targeting, all the more than the relatively small size
of the particles (35 nm diameter), and therefore their high surface/
volume ratio should allow the presentation at their surface of a rel-
atively dense coating of targeting ligands (presumably 50–200 per
particle).

4.4. cRGD targeting in HEK293(b3) and TS/A-pc models

In vitro test of cRGD-functionalized LNP in the presence of
HEK293(b3) cells validates the functionalization step, as well as
the specificity of avb3 integrin binding and internalization, in com-
parison with LNP-cRAD and LNP-OH. Once the functionalization of
the particles assessed in vitro, in vivo tests are carried out using two
different tumor models – HEK293(b3) and TS/A-pc – implanted
subcutaneously in Nude mice. Both tumor models express avb3

integrins on the cell membranes [29–32]. In both cases, significant
tumor over skin fluorescence signal is observed a few hours (6–
48 h) following intravenous injection of LNP-cRGD (10 nmol of
dye, 7.1 mg of total lipids). In the case of HEK293(b3), this fluores-
cence signal is more pronounced in the presence of LNP-cRGD, in
the sense that the same injected doses of LNP-cRAD and LNP-OH
lead to lower tumor over skin fluorescence ratio (LNP-cRGD: T/
S = 1.53 ± 0.07 (n = 3), LNP-OH: T/S = 1.18 ± 0.09 (n = 3), LNP-cRAD:
T/S = 1.37 ± 0.09 (n = 3) 24 h after injection). Concerning the TS/A-
pc model, no specificity due to the particle functionalization is ob-
served: tumor over skin fluorescence ratio is similar for LNP-cRGD
(2.60 ± 0.48 (n = 3)), LNP-cRAD (2.40 ± 0.13 (n = 3)), LNP-OH
(2.61 ± 0.21 (n = 3)). Both cell lines express avb3 integrins [29–
32]; however, the growth of the tumor is very different in the
two models. After sub-cutaneous injection in mice, the human
HEK293(b3) cells that over-express high levels of integrin are
growing slowly (�6 weeks for reaching 5-mm-diameter tumor),
inducing a well-organized and structured neo-angiogenic vessel
network for tumor supply [29–31]. On the contrary, TS/A-pc cells
grow very fast (�10 days for reaching 5-mm-diameter tumor)
and express low level of avb3 integrin: the fast-build angiogenic
vessels display very leaky fenestrations [32]. In such a tumor mod-
el, nanoparticles are known to extravasate very efficiently due to
the passive (i.e. non-targeted) EPR effect. This passive extravasa-
tion and tumor tissue accumulation of the particles could occur
whatever the LNP coating groups and would account for the similar
fluorescence over skin ratio obtained for LNP-cRGD, LNP-cRAD, and
LNP-OH in the TS/A-pc model. In the HEK293(b3) model, particle
passive accumulation due to the EPR effect should be reduced be-
cause of the tight endothelial junction of the well-built neo-angio-
genic vessels. In addition, a strong captation of RGD-targeted
nanoparticles can be obtained by the tumor cells themselves since
they express high amounts of the avb3 integrin. Therefore, no sig-
nificant EPR effect should occur, and it could become possible to
assess a different particle behavior according to their coating. In
this case, a slight augmented uptake is observed with LNP-cRGD
in comparison with LNP-OH. Surprisingly, a small effect of the
cRAD peptide functionalization is observed in vivo (Fig. 3), which
is far less pronounced in vitro on the percentage of LNP-cRAD bind-
ing and internalization (Fig. 2). This could be explained by subtle
modifications of the surface of the particles after addition of the
different peptides, which may favor their bio-availability. These
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first results underline the disparity that might exist between dif-
ferent study models, such as the slow-growing tumor model
(HEK293(b3)) and the fast-growing tumor model (TS/A-pc). Future
work should encompass the validation of functionalized LNP in an
even more extended range of biological models, such as for exam-
ple tumor-induced models.

These results constitute a first proof of concept of LNP vector-
ization for imaging and drug delivery purposes. Whatever the bio-
logical model use, improving targeting efficiency in the future will
imply both an optimization of the number of targeted ligands pres-
ent at the particle interface, and an optimization of their presenta-
tion pattern. It has been shown that the number of targeting
ligands present on the surface of nanocarriers should be optimized
to find out the right balance. In vitro targeting efficiency might in-
crease with the density of ligands grafted onto the nanoparticle
surface, but screening the POE coating to achieve high ligand den-
sity is detrimental for the plasma circulation of the vectors, leading
ultimately to poor in vivo results [50]. In the present study, long
POE5000 chains (DSPE-POE5000-maleimide, 9% of the whole POE
coating of the particle) have been used to present the cRGD target-
ing ligands ‘‘above” the nanoparticle POE coating (Mirj�53,
POE2000), at a moderate ligand density of probably �50–200 motifs
per particle. It has been demonstrated that the length of the POE
chain linking the ligand to the nanoparticles also displays an opti-
mum: if the tethering spacer is too small, but also too long (be-
cause of folding), the ligand is embedded in the POE coating and
cannot interact efficiently with the cell membrane [51]. Optimiza-
tion of the ligand density and the length of the POE tethering chain
will be carried out in the future, but increasing the number of
DSPE-POE-maleimide surfactants or modifying their nature could
impact the particle stability, and this point has to be studied care-
fully. Concerning the presentation of the ligands, it has been shown
by our group [29,52–54] and others [25,26,55] that multimeric
presentation of the cRGD peptide favors the efficiency of the
cRGD/avb3 integrin recognition and ultimately its internalization
in the targeted cell. In particular, the use of a cyclodecapeptide
scaffold allowing tetrameric presentation of cRGD [52–54] is ex-
pected in the future to improve the LNP targeting efficiency in
comparison with the monomeric cRGD ligands used in this study.
The results have also stressed out the need to compare active
nanoparticle targeting obtained because of the presence of specific
ligands, like cRGD, with nanovectors functionalized by reliable
negative control, like cRAD, since the simple addition of an organic
coating on the surface may strongly affect the behavior of the par-
ticles. This observation should therefore be taken into consider-
ation in further studies focused on the optimization of the
number and presentation of the ligands onto the LNP surface.

Dye-loaded lipid nanoparticles can be used as in vivo imaging
agents as themselves, but also constitute a proof-of-principle of
the potentialities of cRGD-LNP nanocarriers for vectorizing other
imaging agents or therapeutic drugs. Therapeutic applications will
require suitable release of the transported active ingredient.
Depending on the aimed therapeutic application, prolonged con-
tinuous plasma release or specific targeting followed by local re-
lease are desired. Study of LNP release profile is beyond the
scope of the present work and will be addressed in the future.
However, LNP vectorization seems promising for applications
requiring an efficient and plasma-stable encapsulation of highly
lipophilic loads, such as the DiD dye (log P � 10). The preliminary
bio-distribution results obtained in this study tend to demonstrate
that the very strong lipophily of the DiD dye which is encapsulated
within the oily core and not at the particle surface, and the high
density of the LNP POE coating which prevents protein binding,
should minimize any burst release effect observed for other parti-
cles such as liposomes [3], while lipophilic drug-loaded LNP circu-
late in plasma. However, once cells of interest are targeted (in this
case avb3 integrin over-expressing cells), it might be highly desir-
able that particle release occurs. LNP release profile and mecha-
nisms will be addressed in the future.

5. Conclusions

In conclusion, new lipid nanoparticles (LNP) responding to the
specifications of in vivo applications have been designed: they
are constituted of ingredients that have been approved by the
FDA for human use, have a high colloidal stability, a small size
(35 nm diameter), and a neutral POE coating (f = �5 mV). They
can be functionalized by different peptide ligands, such as cRGD
known to specifically bind to avb3 integrins expressed in neo-
angiogenic process and at the surface of numerous tumor cell lines
[24,25], while keeping their functionality and targeting effect
in vitro and in vivo. Further in vivo experiments are necessary to
better assess LNP potentialities, especially as drug delivery sys-
tems. However, along with an easy to scale-up and very reproduc-
ible manufacturing process, based on low cost ingredients, LNP
nanovectors present the suitable physico-chemical parameters
for realistic and promising in vivo applications.
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4. Vers la thérapie 

Les particules lipidiques de type LNE et LNC ont été développées pour pallier certains 

inconvénients liés à l’utilisation des liposomes, tels leur faible stabilité lors de la conservation 

ou de l’administration, leur processus complexe de fabrication ou leur faible potentiel 

d’encapsulation de principes actifs lipophiles. Ainsi de nombreuses applications 

thérapeutiques sont envisageables pour les LNE et les LNC. Elles peuvent notamment être 

utilisées pour encapsuler diverses drogues anti-tumorales, notamment des molécules 

hydrophobes dont l’administration systémique est délicate. Leur encapsulation améliore leur 

biodisponibilité en augmentant leur demi-vie plasmatique, en permettant une libération 

prolongée et en diminuant ainsi leurs effets secondaires. Diverses autres applications sont 

également développées, comme d’encapsulation d’ADN pour la thérapie génique des cancers, 

mais aussi l’encapsulation de siRNA ou de peptides thérapeutiques. 

Dans ce contexte, nous avons testé des LNC encapsulant de l’ADN et une formulation de 

paclitaxel (LNC paclitaxel). 

 

4.1.  Les LNC : un vecteur prometteur pour la transfection de gène in vivo 

 

A ce jour, l’objectif de la thérapie génique est le développement de vecteurs permettant 

d’encapsuler et de délivrer des acides nucléiques au niveau de cellules cibles après 

administration intra-veineuse. 

 

4.1.1. But de l’étude et principaux résultats 

Ce travail a été réalisé en collaboration avec Marie Morille et Catherine Passirani (INSERM 

U646, Angers), qui ont synthétisé les nanoparticules. 

Le but de cette étude est de générer un vecteur fonctionnel pour la délivrance de gène in vivo 

après administration systémique. Ainsi, des LNC encapsulant des lipoplexes DOTAP/DOPE 

(LNC ADN) ont été PEGylées par des polymères flexibles dans le but d’améliorer leur 

biodistribution et de permettre la transfection de gènes in vivo. Deux polymères ont été testés : 

le DSPE-mPEG2000 et le copolymère à bloc F108.  
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La biodistribution des différentes particules encapsulant des lipoplexes DOTAP/DOPE et du 

DiD a été réalisée sur une modèle de souris nude xénogreffée avec des cellules HEK293(β3) 

en sous-cutané. 

Les différentes LNC présentent une biodistribution relativement homogène et comparable 

(Figure 76). Hormis une accumulation hépatique prédominante des LNC ADN et des 

LNC-F108 ADN. Cette accumulation est moins prononcée pour les LNC-DSPE-mPEG2000 

(diminution de la fluorescence d’un facteur 1,6). Les LNC sont également très fortement 

captées par les ganglions lymphatiques. La fluorescence quantifiée est comparable à celle du 

foie et elle est environ trois fois plus importante que celle des autres organes. En ce qui 

concerne les autres organes, un signal fluorescent est observé dans les intestins, les reins, la 

rate et le pancréas.  

 

L’efficacité de transfection des LNC ADN encapsulant le pCMVluciférase comme gène 

rapporteur a ensuite été évaluée in vitro sur les HEK293(β3) après 24h de traitement. Les 

résultats montrent que les LNC ADN possèdent un faible pouvoir transfectant. Celui-ci est 

faiblement augmenté par l’ajout de DSPE-mPEG2000. En revanche, l’ajout du copolymère à 

bloc F108 augmente d’un facteur 4 l’activité de transfection en comparaison au DSPE-

mPEG2000 (Figure 4 de l’article).  

 

In vivo l’activité de transfection a été évaluée 48h après injection intra-veineuse. L’expression 

de la luciférase est mesurée uniquement dans les tumeurs transfectées par les 

LNC-DSPE-mPEG2000 ADN. Elle est 44 fois supérieure à celle détectée dans les poumons 

ou le foie, et 84 fois supérieure à celle de la rate (Figure 5 de l’article). 

La différence d’association du DSPE-mPEG2000 (ancrage) et du F108 (adsorption) aux LNC 

ADN peut expliquer ces différences de comportement in vitro et in vivo. L’adsorption qui est 

une interaction faible est connue pour ne pas résister à de longs temps de circulation in vivo. 

De plus, l’expression préférentielle de la luciférase avec les LNC-DSPE-mPEG2000 ADN est 

corrélée avec une accumulation passive dans les tumeurs (biodistribution par imagerie de 

fluorescence et résultats précédemment observés (Morille et coll., 2010)). L’effet EPR 

compense probablement la faible expression génique obtenue in vitro. 
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4.1.2. Article 5 

In vivo gene expression in tumor after systemic injection of PEGylated DNA lipid 

nanocapsules. 

Morille M., Passirani C., Dufort S., Bastia G., Garcion E., Pitard B., Coll J-L., Benoit J-P. 

Soumis dans Nanoletters, 2010 

 

4.1.3. Conclusions 

La présence de chaînes de DSPE-mPEG2000 à la surface des LNC ADN, a permis l’obtention 

d’un vecteur furtif aux yeux du système immunitaire capable de s’accumuler de manière 

significative au niveau des tissus tumoraux, grâce à un effet EPR et permettant la transfection 

de gènes in vivo. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

In vivo gene expression in tumor after systemic injection of 

PEGylated DNA lipid nanocapsules. 

 

Morille M, Passirani C, Dufort S, Bastia G, Garcion E, Pitard B, Coll J-L, Benoit J-P. 

Soumis dans Nanoletters, 2010.  
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Abstract 

With the goal of generating an efficient vector for systemic gene delivery, a new kind 

of nanocarrier consisting of lipid nanocapsules encapsulating DOTAP/DOPE lipoplexes 

(DNA LNCs) was pegylated by the post-insertion of amphiphilic and flexible polymers. 

Thanks to this PEGylation, after intravenous injection, gene expression was up to 84 fold 

more important in tumors compared to other tested organs. The present results indicate that 

PEGylated DNA LNCs constitute promising carriers for an efficient cancer gene therapy.  
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Developing new therapies against cancer, including gene therapy is a major health 

priority and, two-thirds of all gene therapy trials have focused on the treatment of cancer 

(www.wiley.co.uk/genmed/clinical). However, the initial enthusiasm for cancer gene therapy 

has been dampened by the poor efficiency of the delivery systems, especially when the DNA 

has to be administered by the intravenous route. Up to day, viral vectors are still the vectors of 

choice for efficient gene expression, but they suffer from important disadvantages such as 

risks of mutagenesis, immunogenicity, and high production costs. In parallel, synthetic 

vectors based on the use of electrostatic interactions between cationic lipids or polymers and 

anionic DNA molecules are efficient in vitro due to their global, positive charge, but are not 

suited to in vivo transfection of tumors 1, 2. As an exemple, polyethylenimine (PEI) is one of 

the most efficient gene delivery system in vitro and in vivo27, but its efficacy to transfect 

tumors and its possible toxicity is still an issue28, 29 

 

Indeed, their positive charge provides adsorption by seric proteins and elimination 

from the blood circulation. Finally, when injected intravenously, a nanocarrier has to be small 

(50-200nm) and neutral or weakly charged if it is to escape recognition by cells of the 

mononuclear phagocyte system (MPS).  

 In this way, lipid nanocapsules (LNCs) covered with poly (ethylene glycol)660 

hydroxystearate (HS-PEG660) were developed according to a solvent-free process based on 

emulsion phase-inversion3. In a previous work, these standard LNCs were modified to allow 

the encapsulation of positively-charged DOTAP/DOPE-DNA lipoplexes, providing 

nanocarriers named DNA LNCs which efficiently protected DNA in their lipid core4. 

Nevertheless, the encapsulation of these complexes still resulted in systems carrying a 

positive surface charge, incompatible with an intravenous in vivo injection. In order to extend 

the disappearance half-life time in blood, by dissimulating this surface charge and avoiding 

opsonisation5, the surface of DNA LNCs was modified by the post-insertion of longer PEG 

chains6. Two kinds of polymers were chosen: amphiphilic PEG derivative 1,2-distearoyl-sn-

glycero-3-phosphoethanolamine-N-[methoxy(polyethyleneglycol)-2000] (DSPE-mPEG2000) 

(Avanti Polar Lipids, Inc, Alabaster, USA; Mean Molecular Weight (MMW) = 2,805g/mol)  

and poloxamer F108 (poly(ethyleneoxide)132-poly(propyleneoxide)50-poly(ethyleneoxide)132; 

= PEO132-PPO50-PEO132) (kindly provided by BASF; MMW = 14,600g/mol). These polymers 

were associated to LNCs following a post-insertion process on pre-formed LNCs as already 
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described7, 8. This method consists of a co-incubation step of DNA LNCs with different 

concentrations of PEG derivatives (2, 5 and 10mM for DSPE–mPEG2000 and 1, 2, 3mM for 

F108) for 4h at 30°C, followed by a cooling step which stabilized the system 8.  

 To check the association of polymers and DNA LNCs, the average hydrodynamic 

diameter of the LNCs was determined by dynamic light scattering (DLS) using a Malvern 

Zetasizer® (Nano Series DTS 1060, Malvern Instruments S.A., Worcestershire, UK) at a 

1:100 dilution of nanoparticles in deionised water. The evolution of the hydrodynamic 

diameter after post-insertion proved the association of DSPE-mPEG2000 and F108 molecules 

with the LNC shell at each concentration (Figure 1). Therefore new objects, named 

PEGylated DNA LNCs, were created. This size increase was stable for 12h at 37°C, without 

swelling, micelle apparition, nor aggregation (data not shown). Depending on the polymer 

structure (Figure 2A) and based on different studies8-11, two kinds of association can be 

hypothesised: an anchorage of the lipid part of DSPE-mPEG2000 (DSPE) into the core of the 

LNCs and a physical adsorption of PPO parts of the F108 block copolymer by hydrophobic 

interactions (Figure 2B).  
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Figure 1. Size evolution after the post-insertion of DSPE-mPEG2000 and F108 block 
copolymer at different concentrations.  
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Wong et al.12 exposed that the overall lengths of a coiled and an extended PEG2000 chain were 

about 5 and 10-15nm, respectively. The size variation when adding DSPEmPEG2000 to the 

DNA LNC surface, whatever the concentration, was from +11nm (2mM DSPE-mPEG2000) to 

+22nm (10mM DSPE-mPEG2000), indicating a probable extended chain conformation (Figure 

2B). By contrast, the size increase provided by F108 post-insertion was smaller (around 

15nm), whereas F108 polyethylene oxide chains are 3 times longer than DSPE-mPEG2000 

ones (132 vs. 45 ethylene oxide units) (Figure 2A). These results suggest a probable coiled 

configuration of the F108 chains, as schematically represented in Figure 2B. 

 

132 13250
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Figure 2. Chemical structure of the different post-inserted polymers (A) and schematic 
representation of the polymer association to DNA LNCs (B).  

 

PEG density, thickness and length, are important parameters to consider in order to 

avoid opsonisation13. Furthermore, it has been reported that the dominant factor to control the 

interactions with the biological cell surface is not only linked to the surface charge carried by 

the particle but also to the softness of the polymer surface14. Thus, the surface of  DNA LNCs, 

covered or not with DSPE-mPEG2000 or F108 block copolymers, was analysed using 

Ohshima’s electrokinetic theory for “soft” or “hairy” particles15. This theory applies to a 

spherical, hard, colloidal particle coated with a layer of polyelectrolytes or non-charged 
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polymers, and is based on the ion permeability of the polymer layer present in the particle 

shell. This theory was already applied to LNCs without DNA16, 17. Briefly, nanoparticles were 

dispersed in electrolyte solutions with various ionic strengths (0.5, 1, 1.5, 2, 2.5, 5, 10, 25 and 

50mM NaCl) at pH 7.4 and an electrophoretic mobility measurement was performed using a 

Malvern Zetasizer® (Nano Series DTS 1060, Malvern Instruments S.A., Worcestershire, UK). 

With increasing ionic strength, the absolute mobility values of all the nanoparticles decreased 

because of the enhancement of the shielding effect of electrolyte ions in the medium.  

Following Ohshima theory, two parameters of the surface layer of the different 

particles were determined: the spatial charge density (ZN) and softness (1/λ). Values of ZN 

and 1/λ were determined by a curve-fitting procedure already described14. The theoretical 

values of Eq. (1) (supporting informations) were plotted versus the ionic strength in 

comparison with the experimental data. The best fit values of the charge density ZN and the 

softness parameter 1/λ are shown in Table 1.   

 The spatial charge density (ZN) present in the layer of DNA LNCs was higher than 

that of the 100nm LNCs without DNA (+1.44 compared to -0.64 x 106C.m-3) (Table 1) due 

to the presence of highly, positively-charged lipoplexes in the core of DNA LNCs18. 

ΖΖΖΖΝΝΝΝ (106 C.m-3) 1/λλλλ (nm)

100nm LNCs [8] -0.64 0.1

DNA LNCs 1,44 1.5

DNA LNCs + DSPE-mPEG2000 2mM 0,16 1

DNA LNCs + DSPE-mPEG2000 5mM -0,12 1.5

DNA LNCs + DSPE-mPEG2000 10mM -0,48 1

DNA LNCs + F108 1mM 0.88 0.7

DNA LNCs + F108 2mM 0.72 0.7

DNA LNCs + F108 3mM 0,48 0.5
 

Table 1. ZN and 1/λ parameters for classic LNCs of 100nm, DNA LNCs and coated DNA 

LNCs.  
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As observed by several authors19-22, it was found that PEGylation decreased the 

surface charge density of the outer layer. This effect was observed for F108 in proportion to 

its concentration (0.88, 0.72, 0.48 x106C.m-3). Moreover, the increase of DSPEmPEG2000 

concentration at the surface of DNA LNCs induced a decrease of the charge from positive to 

negative values. Vonarbourg et al.16 demonstrated that PEG chains can carry negative 

dipolar charges and that the higher the charge density, the more ordered the chain 

configuration. Furthermore, the similarity of 1/λ values between DSPE-mPEG2000 coated 

LNCs and DNA LNCs implies that the DSPE-mPEG2000 chains do not disturb counter-ion 

penetration (comparison between Figures 3A and 3B). So, ZN and 1/λ values indicate a 

DSPE-mPEG2000 coating organized in a brush conformation, as represented in Figure 2B and 

3B. 1/λ values obtained with F108 are inferior to DNA LNC and DSPE-mPEG2000-coated 

DNA LNC ones (0.5 to 0.7nm compared to 1 to 1.5nm, Table 1). Therefore, the accessible 

layer to ions is thinner for F108-coated DNA LNCs. This tends to confirm that there is a 

super-coiled conformation of the long F108 chains at the surface of DNA LNCs, limiting the 

deep penetration of counter-ions into the layer (Figure 3C). This result is in a good 

correlation with the previous results linked to size measurement. 
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Figure 3. Schematic representation of the PEG chain conformation at the DNA LNC 
surface in the case of DNA LNCs (A), DNA LNCs + DSPE-mPEG2000 at 5 or 10mM (B), and 
DNA LNCs + F108 at 1, 2, 3mM (C). 
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The transfection ability of DNA LNCs and PEGylated DNA LNCs, encapsulating 

pCMVluciferase as a reporter gene, was then investigated in HEK293(β3) cell line. 

HEK293(β3) is a stable transfectant derivative of the HEK293 cell line transfected with the 

human integrin β3 subunit30. 

In order to compare the in vitro transfection efficiency of the different LNCs into 

HEK293(β3) cells, transfection assay were performed thanks to the study of luciferase 

expression after a 24h incubation of LNCs with these cells (Figure 4).  
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Figure 4. In vitro transfection activity of the different kinds of nanoparticles on Hekβ3 cell 

line.  

 

Non coated DNA LNCs were weakly able to transfect Hekβ3 cells. As expected, the 

presence of increasing concentrations of long chains of DSPE-mPEG2000 at the surface of 

DNA LNCs (2, 5 and 10mM) did not significantly enhance the transfection efficiency 

probably due to the steric repulsion provided by the flexible chains of PEG. By contrast, the 

transfection activity was increased for the F108 coated particles, especially at 2 and 3mM 

concentrations. This efficiency could be attributed to the presence of hydrophobic interactions 

between polypropylene oxide parts and the cells23 and was already observed in a previous 

study on different cell lines24.  
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In vivo transfection activity in tumor bearing mice (Hekβ3) was tested 48h after 

intravenous injection of three kinds of nanoparticles (DNA LNCs, DNA LNCs + DSPE-

mPEG2000 10mM and F108 2mM) by measuring luciferase expression after dissection of the 

main elimination organs (liver, lung, spleen, and kidney) and the tumor. This study evidenced 

a dramatic increase of luciferase expression in tumor after injection of DNA LNCs coated 

with DSPE-mPEG2000 whereas this was not observed for others kinds of nanoparticles (Figure 

5). This marked difference between the gene expression in tumor tissue and in lung or liver was 44 

fold increased. This was even superior when tumor was compared to kidney or spleen (68 and 84 fold 

higher respectively). 
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Figure 5.  In vivo transfection efficiency after intravenous injection of DNA LNCs, DNA 

LNCs + F108, or DNA LNCs + DSPE-mPEG2000 in tumor bearing mice. 

The difference of association of DSPE-mPEG2000 (anchorage) and F108 (adsorption) 

to DNA LNCs can be the cause of this difference of behavior. Indeed, adsorption is a weak 

interaction which is known to be unable to resist a long time to in vivo conditions25. The 

preferential luciferase expression found in the tumor after DSPE-mPEG2000 coated DNA LNCs 

injection has to be correlated to the already observed passive targeting obtained with this kind of 

particles6. Indeed, the enhanced permeability and retention effect (EPR effect)26 probably 

compensated the low gene expression encountered in vitro.  
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Thus, this pointed out the drawback encountered to synthesize vectors for in vivo 

application. Indeed, the carrier has to be stealth in regards to the cells of immune systems, but 

has also to be able to enter the targeted cells for transfection efficiency. These two opposed 

properties are difficult to combine in one single carrier. In this way, these results evidenced 

the positive influence of the conformation of DSPE-mPEG2000 chains at the surface of DNA 

LNCs, which transform this vector in both a stealth and transfecting gene delivery system, 

and above all, in a promising tool for the future of cancer gene therapy. 
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Supporting information 

Following Ohshima methods, it is supposed that the particle having an ionised group of 

valency Ζ  on the surface and that is uniformly distributed at a number density of N (m-3) 

moves in a liquid containing a symmetrical valency ν in the applied electric field. The 

electrophoretic mobility µ is then expressed by Eq. (1):  

 

 

             

 

                                                                            

 

 

 In Eq. (1), η is the viscosity of the medium, λ characterises the degree of friction 

exerted on the liquid flow in the surface layer, εr the relative permittivity of the solution, ε0 the 

permittivity of a vacuum. κm (Eq. (2)) can be interpreted as the Debye-Hückel parameter of 

the shell, where κ is the Debye-Hückel parameter (the reciprocal of the Debye length). T is 

the thermodynamic absolute temperature, k (Eq. (3)) is the Boltzmann constant and n is the 

bulk concentration of the electrolyte solution.ΨDON (Eq. (4)) is the Donnan potential of the 

surface layer, Ψ0 (Eq. (5)) the potential at the boundary between the surface layer and the 

surrounding solution.  
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4.2.   LNC paclitaxel 

 

La majorité des molécules anti-tumorales sont très efficaces mais présentent de nombreux 

effets secondaires, par action sur les cellules saines, qui limitent leur utilisation. Ainsi, une 

des nouvelles stratégies proposées pour améliorer l’efficacité thérapeutique des principes 

actifs est l’utilisation des systèmes de transport de taille nanométrique, tels que les liposomes 

ou les LNC. 

D’autre part, le Taxol®, première formulation du paclitaxel, a permis des avancées majeures 

pour le traitement des tumeurs solides, en particulier les cancers du sein, de l’ovaire et les 

cancers du poumon non à petites cellules. Le paclitaxel présente de nombreuses activités 

pharmacologiques : anti-proliférative, anti-angiogénique, anti-métastatique et pro-

apoptotique. Cependant sa solubilisation dans l’eau requiert l’ajout d’éthanol et de 

Cremophor® EL. Ce dernier excipient peut induire un syndrome de choc après injection intra-

veineuse due à la libération d’histamine. Le développement de nouvelles formulations est 

donc un challenge pour améliorer son administration et la tolérance au traitement. 

 

Dans cette étude, nous avons comparé l’activité anti-tumorale du paclitaxel encapsulé ou non 

dans des LNC, sur une modèle de tumeur IGROV1 sensible à cette drogue. Nous avons choisi 

de traiter les animaux (9 souris par groupe) deux fois par semaine à la dose de 2 mg/kg, 

pendant 5 semaines. L’administration du traitement a été réalisée par injection intra-

péritonéale. Le suivi du volume tumoral a été fait trois fois par semaine. Les groupes 

contrôles ont été traité soit par du sérum physiologique soit par des LNC ne contenant pas de 

paclitaxel. 

La dose de 2 mg/kg est 10 fois inférieure à la dose efficace induisant une inhibition du volume 

tumoral dans le modèle utilisé (Taylor et coll., 2008).  

Les résultats montrent qu’à cette dose le paclitaxel ne modifie pas la croissance des tumeurs 

IGROV1, qui est comparable à celle des groupes contrôles (Figure 77). En revanche, lorsqu’il 

est encapsulé dans les LNC, il ralentit la croissance tumorale d’un facteur 2,5. 

Ainsi l’encapsulation du paclitaxel dans les LNC améliore son efficacité thérapeutique, ce qui 

permet d’envisager une réduction des doses à utiliser pour obtenir un effet thérapeutique 

comparable, tout en limitant les effets secondaires. 
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ET 
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Le but de mon travail était d’identifier différents types de molécules vecteurs capables de 

délivrer des traitements anti-tumoraux innovants dans des modèles précliniques chez la souris. 

Les vecteurs étudiés sont soit des peptides, comme le RAFT-(cRGD)4 ou les « Cell 

Penetrating Peptides » (CPPs : MPG-8 et CAD2), ou des nanoparticules. La procédure choisie 

pour évaluer ces vecteurs consistait dans un premier temps à optimiser la distribution 

« passive » de ces macromolécules in vivo (temps de circulation sanguine, voie 

d’élimination,…). Dans un deuxième temps, les molécules ayant des paramètres pharmaco-

cinétiques satisfaisants étaient modifiées par ajout d’un agent de ciblage (peptide -cRGD) 

pour augmenter le ciblage « actif » des tumeurs et de leur angiogénèse.   

 

Nos vecteurs ont été choisis suivant plusieurs paramètres liés bien sûr à leur ADME 

(Absorption, Distribution, Métabolisme et Elimination), mais également en fonction des 

caractéristiques de l’agent thérapeutique à délivrer. En effet, des peptides cytotoxiques ou des 

siRNA varient notamment par leur capacité à agir sur une molécule cible unique ou multiple. 

Les siRNA ont une activité catalytique et vont dégrader plusieurs ARNm cibles alors qu’un 

peptide n’agira qu’une fois. Le ratio vecteur/drogue doit donc être adapté à ce mode d’action 

pour amener sur le site voulu un nombre suffisant de molécules thérapeutiques. D’autre part, 

les agents thérapeutiques utilisés peuvent par exemple exercer une action directe sur une cible 

spécifique dans un sous-compartiment cellulaire donné, ou bien agir indirectement sur les 

cellules tumorales et/ou sur leur microenvironnement. Le mode de libération de la drogue et 

son ciblage sera donc variable. Enfin, dans certaines conditions, un effet bystander peut être 

recherché afin de propager l’effet biologique aux cellules voisines de la cellule ayant 

initialement intégré la biomolécule. Il faudra donc adapter la biomolécule et le vecteur à 

utiliser en fonction de ces paramètres.  

 

Nous pouvons isoler deux grands cas de figure : soit une molécule vecteur délivre une 

molécule thérapeutique, soit le vecteur est un réservoir qui contient plusieurs molécules. 

 

I . Vectorisation ciblée de molécules uniques 

1. Vectorisation de peptides 

Les travaux du laboratoire ont permis de démontrer que le RAFT-(cRGD)4 est un vecteur 

peptidique qui permet le ciblage spécifique de cellules exprimant l’intégrine αvβ3. Au cours de 
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ma thèse, j’ai démontré que le RAFT-(cRGD)4 permet également de délivrer le peptide 

cytotoxique (KLAKLAK)2 spécifiquement dans ces cellules cibles. De plus, ce peptide est 

libéré sous une forme active au contact de la mitochondrie et peut ainsi exercer son activité 

pro-apoptotique, à la fois in vitro et in vivo. Ceci est une preuve de concept particulièrement 

importante, qui indique que le RAFT-(cRGD)4 peut non seulement cibler une cellule 

particulière, mais qu’il est aussi capable d’apporter un « cargo », d’induire l’endocytose et de 

médier le trafficking intra-cellulaire d’un peptide non dégradé jusqu’au cœur de la cellule.  

Cependant, l’activité anti-tumorale obtenue est trop modeste pour être satisfaisante car 

l’apoptose induite est faible. Nous attribuons ce résultat à deux points en particulier : 

1/ La vectorisation dans un ratio de 1 RAFT-(cRGD)4 pour 1 (KLAKLAK) 2. 

2/ La faible toxicité intrinsèque du peptide (KLAKLAK)2. 

 

Différentes études complémentaires doivent être réalisées afin d’optimiser l’efficacité 

thérapeutique de ce système. Ainsi, il serait indispensable d’étudier la stabilité du peptide 

(KLAKLAK) 2 après administration. Il est libéré sous forme biologiquement active et il exerce 

son activité au niveau intra-cellulaire, mais son temps de demi-vie dans le sang et son 

élimination (mode de dégradation, délai avant la dégradation) ne sont pas connus. Le peptide 

(KLAKLAK) 2 que nous utilisons est déjà protégé car nous avons remplacé le groupement 

-COOH de son extrémité C-terminale par un groupement -NH2, ce qui limite sa dégradation. 

Néanmoins, pour plus de protection, il aurait fallu utiliser des acides aminés de la série D 

(acides aminés non naturels) au lieu des acides aminés de configuration L utilisés dans notre 

cas. Ainsi, les travaux réalisés par l’équipe d’Ellerby ont montré que l’utilisation d’acides 

aminés de la série D ou la modification de l’extrémité C-terminale par une amide permettent 

de conférer au peptide (KLAKLAK)2 une stabilité métabolique avec une plus grande 

résistance aux dégradations enzymatiques (del Rio et coll., 2001). 

D’autre part, le type de mort cellulaire induit par les peptides de type (KLAKLAK)2 n’est pas 

clairement décrit. Certaines études suggèrent que ces peptides provoqueraient la nécrose en 

déstabilisant la membrane plasmique (Papo et coll., 2006), d’autres rapportent une 

augmentation des taux d’effecteurs de mort (Chen et coll., 2001) ou encore une dépolarisation 

létale de la mitochondrie (Ellerby et coll., 1999 ; Chen et coll., 2001 ; Mai et coll., 2001 ; 

Rege et coll., 2007). De plus, le peptide (KLAKLAK)2 n’est efficace qu’à de très fortes 

concentrations (avec des doses létales d’environ 0,5 mM) (Ellerby et coll., 1999 ; Borgne-

Sanchez et coll., 2007) ce qui est aujourd’hui considéré comme rédhibitoire. Nos résultats 

démontrent aussi que l’effet anti-tumoral obtenu n’implique pas prioritairement l’apoptose 
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comme attendu, mais plutôt une diminution de la prolifération cellulaire. Le mécanisme 

impliqué n’est pas encore caractérisé, mais il est possible que le peptide (KLAKLAK)2 

induise une diminution de l’activité mitochondriale insuffisante pour induire l’apoptose dans 

un contexte de cellules tumorales particulièrement résistantes, mais suffisante pour réduire le 

pool d’ATP et donc l’énérgie disponible pour les cellules. 

Les applications thérapeutiques de peptides naturels issus de la biodiversité sont prometteuses 

car le nombre d’agents naturellement sélectionnés (toxines, antibiotiques) est très important et 

qu’ils ne laissent bien souvent pas la possibilité à leur cible de générer des mécanismes de 

résistance. De plus, nous pouvons ainsi générer des couples vecteurs/drogues ciblant de petite 

taille qui diffusent très bien et touchent spécifiquement les cellules tumorales après 

administration par voie IV ou IP. Il serait donc intéressant d’utiliser de tels peptides en les 

rendant résistants à la dégradation. Le laboratoire étudie maintenant des peptides dérivant de 

la séquence BH3 de Bax (Moreau et coll., 2003) ou des toxines issues du venin de crotales.  

 

2. Vectorisation de siRNA 

En ce qui concerne la vectorisation de siRNA à l’aide du RAFT-(cRGD)4 (ratio de un pour 

un), un problème majeur d’efficacité est observé. En effet, il faut utiliser une concentration de 

5 µM de RAFT-(cRGD)4-siRNA anti-pGl3 pour obtenir un effet limité in vitro, inférieur à 

l’effet obtenu lors de la transfection de 5 nM du même siRNA à l’aide de l’Interferin®. 

Différentes possibilités s’offrent à nous afin d’améliorer l’efficacité du siRNA anti-pGl3 

vectorisé par le RAFT-(cRGD)4, par exemple modifier le siRNA pour augmenter sa stabilité, 

notamment par ajout d’une ou deux thymidines en 3’, qui est la modification la plus 

couramment utilisée (Watts et coll., 2008). La protection du siRNA peut également être 

réalisée en utilisant d’autres types de vecteurs comme les CPPs. En effet, grâce à leur nature 

amphipathique, ces peptides CPPs sont capables de « cager », par interaction faible, le siRNA 

accroché covalemment au RAFT-(cRGD)4 et donc de le protéger de la dégradation par des 

nucléases. De plus, ces CPPs pourraient aussi contribuer à une internalisation accrue des 

siRNA, mais cela se ferait théoriquement au détriment du ciblage via les RGD. L’ajout de 

CPPs sur des RAFT-(cRGD)4-siRNA permettrait donc à priori de générer des particules 

multivalentes permettant la vectorisation ciblée de plusieurs siRNA par particule. Le potentiel 

« ciblant » RGD-dépendant devrait donc être soigneusement évalué dans ce contexte de 

particules faiblement caractérisées au niveau moléculaire. 
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 II . Vectorisation multiple de biomolécules : le système des CPPs 

Au cours des dernières années, le développement des siRNA a engendré beaucoup d’espoirs 

pour le ciblage thérapeutique de gènes spécifiques responsables de différentes pathologies. 

Cependant, leur faible internalisation cellulaire et leur biodisponibilité sont des obstacles 

majeurs pour leur utilisation en clinique, notamment pour une administration systémique 

même si les premières applications commencent à apparaître (Davis et coll., 2010). Les 

différentes approches développées pour améliorer leur vectorisation restent limitées, en 

particulier pour des applications in vivo.  

Au cours des dix dernières années, les CPPs ont démontré une certaine efficacité pour 

améliorer la libération intra-cellulaire de nombreuses molécules biologiquement actives et 

plus récemment des siRNA, à la fois in vitro et in vivo. Les CPPs peuvent être liés au cargo de 

manière covalente, comme c’est le cas pour Tat, VP-22 ou l’homéodomaine d’Antennapedia, 

et permettre la libération de biomolécules actives (Wadia et Dowdy, 2005 ; Kim et coll., 

2007). Ils peuvent également interagir de manière non-covalente avec le cargo, comme les  

peptides amphipathiques, tels que MPG-8, Pep-1 ou CAD2, et libérer les peptides (Morris et 

coll., 2001), des oligonucléotides (Morris et coll., 1997) ou des siRNA (Crombez et coll., 

2007) sous forme biologiquement active. 

La vectorisation de siRNA par les systèmes de CPPs tels que le MPG-8 ou le CAD2  

permettent une bonne transfection et une libération des siRNA biologiquement actifs.  Les 

études que nous avons menées ont validé leur utilisation in vitro et in vivo (Crombez et coll., 

2009). 

Comparés à des CPPs « covalents », tels que Tat ou la pénétratine, avec lesquels il faut lier 

chimiquement les siRNA via une chimie rédhibitoire, le MPG-8 ou le CAD2 ont l’avantage 

d’être des systèmes non-covalents qui complexent les siRNA au sein de particules via des 

liaisons de faible intensité après une simple co-incubation. Ces systèmes permettent la 

vectorisation de plusieurs siRNA au sein de particules. Ce ratio est ajustable, en modulant les 

concentrations relatives de chaque molécule. 

 

Ces systèmes particulaires s’accumulent dans les tumeurs par effet EPR et ciblent à la fois les 

cellules endothéliales et les cellules tumorales, avec une meilleure diffusion au sein de la 

tumeur. Cependant ils ne permettent pas le ciblage spécifique de cellules d’intérêt. La 

modification du MPG-8 par du cholestérol améliore la biodistribution des complexes, en 

augmentant leur temps de circulation in vivo et leur efficacité de transfection, et cette 
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modification améliore également l’activité biologique des siRNA (Wolfrum et coll., 2007 ; 

Soutschek et coll., 2004). 

 

Nous avons donc cherché à former des complexes ciblants en ajoutant du RAFT-(cRGD)4, lié 

de manière covalente à un CAD2, en surface des particules SiRNA/CAD2. Le but de cette 

fonctionnalisation par le RAFT-(cRGD)4 est d’amener spécifiquement les complexes au 

niveau des cellules d’intérêt en ciblant les intégrines αvβ3. Les CPPs faciliteront ensuite 

l’internalisation dans les cellules, ainsi que la libération des siRNA. Les résultats 

préliminaires obtenus avec ces particules sont encourageants, avec un ciblage spécifique des 

cellules d’intérêt in vitro, mais un manque de sélectivité in vivo. Cependant, les particules 

ciblantes évaluées sont mal contrôlées. Il faudrait donc mieux caractériser ces particules au 

niveau de leur taille, de leur composition (quantité et présentation du RAFT-(cRGD)4 en 

surface), de leurs paramètres physico-chimiques (stabilité, taille des particules, …), mais 

également mieux caractériser leur ADME. 

 

Parallèlement aux systèmes de type RAFT-(cRGD)4 bien caractérisés, spécifiques pour le 

ciblage des cellules intégrines αvβ3 mais dont l’efficacité reste limitée, et aux CPPs ± RAFT-

(cRGD)4 qui engendrent des particules mal caractérisées via des interactions électrostatiques, 

nous nous sommes aussi intéressés des nanoparticules solides ou lipidiques. Les objectifs 

étaient d’améliorer la capacité de ciblage et la quantité de biomolécules vectorisées, mais 

également d’avoir un système couplant l’imagerie (une ou plusieurs modalités) et la thérapie. 

 

III . Les nanoparticules 

De nombreuses nanoparticules d’origine différentes et de composition très variable ont été 

évaluées, et plus particulièrement : 

- des nanoparticules inorganiques d’oxyde de Gadolinium, 

- des nanoparticules inorganiques d’or, 

- des nanocargos lipidiques type LNC ou LNE, dont la taille est ajustable. 

 

D’une manière générale, nous avons étudié le potentiel de ces nanoparticules in vivo en 

faisant varier leur taille et en fonctionnalisant leur surface par différents polymères afin 

d’augmenter leur furtivité. De plus, nous avons essayé d’ajouter un agent de ciblage de type 
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RGD sur les particules furtives obtenues, pour cibler spécifiquement les tumeurs et leur 

angiogenèse. 

Nous avons choisi ces nanoparticules inorganiques ou lipidiques sur la base de plusieurs 

raisons. 

Concernant les particules inorganiques : 

- Les nanoparticules inorganiques d’oxyde de Gadolinium et d’or sont visualisables par 

IRM et rayons X. Un fluorophore peut être facilement incorporé pour les suivre en 

fluorescence. D’autre part, il est également facile d’incorporer une drogue, un siRNA, 

un peptide, ...  

- Ces particules peuvent être activées à distance par irradiation aux rayons X ou avec des 

lasers. Elles deviennent alors toxiques (production de radicaux libres, thermothérapie, 

production d’électrons Auger, et/ou photothérapie dynamique suivant le composé 

photosensible introduit, ce qui permet de les utiliser à la fois en imagerie médicale et en 

thérapie guidée par l’imagerie. 

- Grâce à une étroite collaboration avec le groupe du Pr Olivier Tillement (CNRS Lyon) et 

en particulier avec le Pr Stéphane Roux, nous avons la possibilité de synthétiser à façon 

ces particules et les faire évoluer chimiquement. La synthèse est parfaitement contrôlée 

par ces chimistes et il est possible de faire varier les différents paramètres (taille, 

composition, fonctionnalisation de surface, ...). 

 

Concernant les nanoparticules lipidiques : 

- La nature lipidique du cœur de ces particules en fait de très bons candidats pour 

véhiculer des molécules hydrophobes, ce qui est généralement le cas des colorants 

proche infra-rouge. 

- Nous disposons de collaborateurs proches capables de synthétiser ces particules suivant 

un cahier des charges très précis. Ce projet est validé par un financement ANR PNANO 

de grande ampleur. Les Nanocapsules Lipides (LNC) sont fabriquées par le laboratoire 

du Pr Jean-Pierre Benoit (INSERM U646 à Angers), alors que les Nanoémulsions (LNE) 

sont fabriquées suivant un processus différent mais avec des composés très proches par 

les laboratoires du Pr Jérome Bibette (ESPCI à Paris) ou du Dr Isabelle Texier-Nogues 

(CEA-LETI de Grenoble). Ces collaborations nous permettent d’étudier l’influence des 

paramètres de taille, de fonctionnalisation de surface et de ciblage, avec des objectifs 

communs qui sont l’imagerie et la thérapie des tumeurs. 
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- En effet, ces particules sont très versatiles et également capables d’intégrer des drogues 

pour la thérapie des cancers. Ces drogues peuvent être des molécules conventionnelles 

de la chimiothérapie (comme le paclitaxel), pour lesquelles l’encapsulation permet 

d’augmenter leur biodisponibilité dans les tumeurs en limitant leurs effets secondaires. 

Mais, nous pouvons aussi intégrer des molécules originales comme les agents de 

photothérapie dynamique, de l’ADN pour la thérapie génique, de siRNA, … 

- Comparées aux particules non-organiques nous pouvons disposer de particules moins 

rigides et plus bio-dégradables. La rigidité de membrane et la fluidité de la couche de 

phospholipides présente dans les LNC et les LNE diffèrent, ce qui peut affecter la 

mobilité latérale des ligands -cRGD que nous greffons. Cette mobilité peut à son tour 

affecter la reconnaissance multimérique des nanoparticule-cRGD pour les intégrines en 

surface de la cellule cible, générant des phénomènes de coopérativité, de clustering et 

d’avidité qui nous intéressent car ils moduleront les propriétés des nanoparticules et leur 

capacité à être endocytosées. Ces différences sont à priori encore plus marquées lorsque 

nous comparons des LNC/LNE avec des particules solides et rigides. 

 

1. Optimisation de la biodistribution des différentes nanoparticules 

 

Les différentes nanoparticules ont été testées en évaluant leur comportement in vitro (étude de 

l’interaction avec les cellules par cytométrie en flux et microscopie de fluorescence, test 

d’activation du complément) et in vivo (évaluation de la biodistribution par imagerie non 

invasive de fluorescence). L’évaluation in vivo a été réalisée sur souris nude porteuses d’une 

tumeur sous-cutanée. Deux types tumoraux, présentant des vascularisations différentes, ont 

été testés. Le modèle murin TS/A-pc étant allogénique, les tumeurs se développent très 

rapidement (moins de deux semaines pour atteindre un diamètre d’un cm environ). Ces 

tumeurs présentent une forte vascularisation très anarchique et peu structurée, favorable à 

l’effet EPR. Ces cellules expriment un faible niveau d’intégrine αvß3. Le modèle humain de 

xénogreffe HEK293(β3), qui a une meilleure organisation des vaisseaux, reste faiblement 

angiogénique (marquage αvβ3 faible sur les cellules endothéliales du stroma tumoral) ce qui 

engendre un effet EPR restreint. Par contre, les cellules HEK293(β3) expriment un niveau très 

élevé de cette intégrine à leur surface, ce qui en fait un contrôle positif intéressant pour 

l’évaluation du ciblage RGD-dépendant. 
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En accord avec une littérature assez abondante sur l’intérêt de la fonctionnalisation de surface 

pour l’obtention de particules circulantes, nous avons modifié la surface des nanoparticules 

pour les rendre furtives, par ajout de divers polymères, essentiellement des PEG, mais 

également du chitosan ou du dextran. Ces polymères sont les plus couramment utilisés pour 

améliorer la furtivité des macromolécules et des nanoparticules (Lemarchand et coll., 2004 ; 

Gref, 2002 ; Barratt et coll., 2003). Nous avons également évalué l’influence de la taille et de 

la charge électrique portée par la fonction terminale des PEG (à pH 7,4, une particule 

présentant des fonctions -COOH en surface possède une charge négative, elle est neutre pour 

des fonctions -OCH3, et elle possède une charge  positive pour des fonctions -NH2). Ces deux 

paramètres influencent fortement l’interaction des nanoparticules avec les protéines du milieu 

dans lequel elles se trouvent. La charge de surface des particules influence la répulsion et/ou 

l’attraction entre les protéines et les nanoparticules. En effet, le sang est très riche en sérum 

albumine, fibronectine, immunoglobulines, … qui sont majoritairement chargées 

négativement et seront donc fortement attirées par des particules –NH2. La taille et la densité 

de PEG influencent, quant à eux, l’isolement de la particule de son environnement et 

notamment l’adsorption des protéines à leur surface en fonction de la conformation que les 

PEG adoptent (brosse, champignon, conformation intermédiaire brosse-champignon) 

(Figure 70) (Vonarbourg et coll., 2006). 

 

 

 
Figure 79. Représentation schématique de différentes conformations 

observées à la surface de nanoparticules. 

D’après Vonarbourg et coll., 2006 

 

En faisant varier ces paramètres, un grand nombre de nanoparticules ont été obtenues. Les 

biodistributions réalisées confirment que les modifications apportées à la surface des 

nanoparticules influencent leur biodistribution. Cependant, la prédiction de leur 

comportement en fonction de ce qui est greffé en surface reste délicate. En effet, la 

caractérisation précise des nanoparticules testées notamment en termes de densité de greffage 

de PEG en surface, de variabilité de taille, de quantité de fluorophore encapsulé, …, est un 
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problème majeur. Malgré tout, les études de biodistributions ont permis de faire ressortir 

certaines tendances. 

 

1.1. Pour les nanoparticules inorganiques / solides 

 

Pour ce type de nanoparticules, nous avons montré une influence de la taille des PEG et de la 

nature de leur fonction terminale : 

- Dans tous les cas, la PEGylation améliore la stabilité colloïdale aux pH biologiques 

(notamment à pH 7,4) et la distribution in vivo. Ainsi, le PEG250-COOH confère aux 

nanoparticules la meilleure furtivité sans accumulation particulière hormis les organes 

d’élimination (reins et vessie). 

- La taille des PEG et la nature de la fonction terminale influencent la biodistribution et la 

clairance des nanoparticules. Ainsi, pour une même particule, la distribution et la 

clairance sont ajustables : 

o Avec les PEG de petite taille (250 g/mol) et une fonction -COOH, l’élimination 

est rénale et très rapide. 

o L’augmentation de la taille de la chaîne PEG (de 250 à 2000 g/mol) améliore la 

biodistribution, en augmentant le temps de circulation. 

o Le PEG2000-OCH3 favorise l’accumulation tumorale par effet EPR, alors que 

les nanoparticules circulent librement dans le sang sans accumulation dans les 

organes vitaux (poumons, foie, rate). Cependant, nous ne pouvons pas utiliser 

cette fonction -OCH3 pour réaliser le post-greffage des ligands -cRGD sur ces 

PEG, ce qui limite leur intérêt. Il faudrait donc les mélanger avec des PEG 

présentant des groupements terminaux -NH2 ou -COOH, afin de permettre une 

post-fonctionnalisation des particules ou bien ajouter directement des 

PEG-cRGD. 

- Les données de biodistribution montrent que les charges positives sont délétères et 

favorisent l’accumulation dans les tissus riches en phagocytes résidents, tels le foie et la 

rate, alors que le caractère hydrophile du PEG est connu pour prévenir l’adsorption des 

protéines plasmatiques et la capture par les macrophages. La capacité des PEG à réduire 

la captation par les macrophages est bien illustrée par les PEG2000-COOH et -OCH3. 

 

Nous avons également évalué l’effet de la taille des nanoparticules. Les particules de petite 

taille (entre 5 et 10 nm) présentent une meilleure biodistribution avec une accumulation 
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tumorale par effet EPR. C’est particulièrement le cas des nanoparticules d’or, qui présentent 

une accumulation tumorale quasi exclusive et une forte élimination rénale. Ce type de 

nanoparticule présente la meilleure accumulation tumorale passive de l’ensemble des 

nanoparticules testées. Il serait maintenant intéressant de greffer des ligands à leur surface 

pour favoriser une accumulation tumorale active et peut-être modifier la distribution cellulaire 

fine de ces nanoparticules, une fois accumulées dans la tumeur. 

 

1.2. Pour les nanoparticules lipidiques : LNE et LNC 

En ce qui concerne les LNC et les LNE, nous avons également montré que la taille des 

nanoparticules, ainsi que la taille des PEG influencent leur comportement in vitro et leur 

biodistribution. Cependant, même si le comportement des LNC et des LNE est comparable, 

des différences significatives existent entre ces deux types de nanoparticules lipidiques. 

1.2.1. Effet de la taille des nanoparticules 

Les LNC et LNE réagissent de façon quasiment identique in vitro. En effet, pour ces deux 

types de nanoparticules fonctionnalisées par des PEG de petite taille (solutol, un équivalent de 

PEG660, pour les LNC et PEG900 pour les LNE), lorsque la taille des nanoparticules 

augmente, l’accumulation cellulaire non spécifique, ainsi que l’activation du complément 

augmentent (nécessité d’une plus faible quantité de nanoparticules pour avoir une activation 

équivalente du complément) (Tableau X). Ceci laisse à penser que lorsque la taille des 

particules augmente, alors que la quantité de PEG en surface varie peu, le taux de 

recouvrement relatif de la nanoparticule est plus faible. Une faible densité de PEG greffée en 

surface rendra la particule plus accessible et facilitera l’adsorption non spécifique de protéines 

de l’environnement (Vonarbourg et coll., 2006). Enfin il faut noter que pour une densité de 

greffage identique, le rayon de courbure de la particule pourra aussi influencer sa réactivité. 

Tableau X : Récapitulatif du comportement in vitro et in vivo des LNC et LNE en 
fonction des variations de la taille des nanoparticules. 

 
Taille de la 

particule 

Accumulation  

cellulaire non 

spécifique 

Activation du 

complément 

Captation 

hépatique 

Accumulation 

dans les ganglions 

lymphatiques 

Accumulation 

tumeur 

LNC solutol Augmente Augmente Augmente Diminue Constante Constante 

LNE 

PEG1800 
Augmente Augmente Augmente Constante Légère diminution Diminue 
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En revanche, LNC et LNE présentent des comportements différents in vivo en ce qui concerne 

leur accumulation hépatique, tumorale et dans les ganglions lymphatiques. Lorsque la taille 

des nanoparticules augmente, l’accumulation hépatique des LNE reste constante, alors que 

celle des LNC diminue. Ces données sont contradictoires avec les résultats de la littérature, 

qui montrent que les particules de grande taille ont tendance à plus s’accumuler dans le foie, 

suite à une adsorption plus importante des protéines à leur surface qui favorise leur captation 

par le RES (Fang et coll., 2006 ; Nagayama et coll., 2007). D’autre part, l’accumulation des 

LNC dans la tumeur et les ganglions lymphatiques est constante lorsque la taille des 

nanoparticules augmente, alors que pour les LNE ces deux paramètres diminuent. Ces 

résultats reflètent la biodistribution des nanoparticules dans l’ensemble des organes. Ainsi, la 

biodistribution des LNC varie peu quelle que soit leur taille, hormis dans le foie. A l’inverse, 

les LNE de 20 nm s’accumulent de manière importante dans l’ensemble des organes et 

présentent une élimination hépato-biliaire importante, alors que les LNE de 50 et 100 nm ont 

un comportement similaire, avec une accumulation plus faible dans l’ensemble des organes, 

mais toujours une élimination hépato-biliaire. Ces LNE (50 et 100 nm) semblent plus furtives 

que celles de 20 nm et présentent un temps de circulation plus long. De même, les LNC de 

grande taille semblent être plus furtives, avec une diminution de leur captation hépatique. 

Ainsi, les LNC et les LNE de 50 nm qui ont un comportement intermédiaire ont été choisies 

pour réaliser une étude de l’influence de la taille des PEG sur leur comportement. 

 

1.2.2. Effet de la taille des PEG 

Dans cette étude, nous avons évalué l’influence de deux tailles de PEG pour chaque type de 

nanoparticule de 50 nm : PEG 660 et 1500 pour les LNC et PEG900 et 1800 pour les LNE. 

In vitro, lorsque la taille des PEG augmente l’interaction non spécifique diminue, ce qui est le 

signe d’une meilleure couverture des nanoparticules. En effet, plus la taille des PEG 

augmente, plus leur surface sera masquée et moins elle interagira avec les éléments de 

l’environnement. En revanche, l’activation du complément est constante quelle que soit la 

taille des PEG. 

 

 

 

 



           Discussion et perspectives 

 116  

 
Taille du 

PEG 

Accumulation 

cellulaire non 

spécifique 

Activation du 

complément 

Captation 

hépatique 

Accumulation 

dans les 

ganglions 

lymphatiques 

Accumulation 

tumorale 

Accumulation 

splénique 

LNC 

50nm 
Augmente Diminue Constante Diminue Constante Augmente Diminue 

LNE 

50nm 
Augmente Diminue Constante 

Légère 

augmentation 

Légère 

diminution 

Légère 

diminution 
Diminue 

Tableau XI. Récapitulatif du comportement in vitro et in vivo des LNC et LNE en 
fonction des variations de la taille de PEG en surface des nanoparticules. 
 

En ce qui concerne leur comportement in vivo, il diffère considérablement entre LNC et LNE. 

Pour les LNC, l’accumulation hépatique diminue, l’accumulation dans les ganglions 

lymphatiques reste constante et l’accumulation tumorale augmente. Ces résultats sont en 

accord avec la littérature et avec nos résultats in vitro, puisque les longues chaines de PEG 

diminuent l’opsonisation et la reconnaissance par le RES et donc la captation hépatique. De 

plus, cette configuration qui améliore la furtivité des particules, augmente également leur 

temps de circulation plasmatique, ce qui favorise leur accumulation tumorale. Pour les LNE, 

les tendances sont inversées par rapport aux LNC (légère augmentation de l’accumulation 

hépatique et légère diminution de l’accumulation dans les ganglions lymphatiques et dans la 

tumeur). 

En revanche pour les deux types de nanoparticules, l’accumulation splénique diminue ce qui 

peut être expliqué par une diminution de la captation par le RES et donc une augmentation de 

la furtivité des nanoparticules.  

Malgré quelques discordances, l’augmentation de la taille des PEG améliore la furtivité des 

nanoparticules et leur temps de circulation dans le sang. 

 

1.2.3. Effet de la fonctionnalisation par le chitosan et le dextran 

La surface des nanoparticules peut être fonctionnalisée par des polymères autres que les PEG, 

tels des dextrans et des chitosans, qui sont également décrits pour augmenter l’hydrophilie de 

la surface des particules et ainsi améliorer leur furtivité et leur comportement in vitro et 

in vivo (Lemarchand et coll., 2004). Dans notre cas, le dextran et le chitosan sont liés de 

manière covalente à une chaine d’acide gras en C18, afin d’obtenir du lipodextran et du 

lipochitosan. Ces molécules sont ensuite insérées, de manière non covalente, à la surface des 

LNC préalablement synthétisées par une technique de post-insertion. 
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En ce qui concerne la fonctionnalisation des LNC par des chitosans ou des dextrans, nous 

observons une discordance entre les résultats obtenus in vitro et in vivo. In vitro, les 

nanoparticules fonctionnalisées avec le chitosan diffèrent des autres car elles interagissent de 

manière « non spécifique » avec les cellules. Cette interaction cellules/particules-lipochitosan 

pourrait être expliquée par le fait que le test d’interaction est réalisé avec des cellules 

épithéliales, qui sont connues pour avoir une certaine affinité pour le chitosan. De plus, le 

chitosan étant électropositif, il a tendance à s’adsorber sur les cellules dont la membrane est 

négative du fait de la présence d’héparanes sulfates. Par contre in vivo, nous n’observons 

aucune différence entre ces particules solutol/lipochitosan et les équivalentes solutol seul ou 

solutol/lipodextran. Ce phénomène est mal compris actuellement, car la présence de chitosan 

devrait modifier le comportement des particules. Notre hypothèse est donc que la présence du 

« coating » chitosan ou dextran de façon non covalente à la surface des particules PEGylées 

n’est pas suffisamment résistante in vivo. Après administration systémique, les nanoparticules 

seraient « déshabillées » immédiatement par dissociation des dextrans et des chitosans et la 

nanoparticule présenterait alors le comportement d’une nanoparticule simplement PEGylée. 

Cette chimie de fabrication des LNC est donc abandonnée. 

Il faudrait donc mieux contrôler la chimie de greffage ou utiliser une chimie qui permette un 

démantèlement plus contrôlé et contrôlable de la nanoparticule après administration 

systémique. Il serait également intéressant d’ajouter une liaison activable au niveau de la 

région d’intérêt, par exemple une liaison clivable par des MMP (-2, -9 …) qui sont associées à 

la tumorigenèse et qui sont localisées spécifiquement dans l’environnement tumoral 

(Kessenbrock et coll., 2010 ; Cudic et Fields, 2009), ou un clivage par les cathépsines B et D, 

qui sont associées à la progression tumorale (Cudic  et Fields, 2009). 

 
Ces différentes études montrent ainsi que pour que les nanoparticules présentent une 

biodistribution satisfaisante (distribution dans l’ensemble de l’organisme et accumulation 

passive dans la tumeur), elles doivent être de relativement petite taille (20-50 nm) et être 

fonctionnalisées avec des PEG à chaines longues, afin d’améliorer leur furtivité, leur temps de 

circulation et permettre ainsi une meilleure accumulation tumorale. Les résultats obtenus sont 

très encourageants, mais le manque de caractérisation et de contrôle des nanoparticules testées 

reste un problème majeur, que nous devons mieux maitriser afin de pouvoir prédire plus 

précisément leur comportement en fonction de leur fonctionnalisation de surface. 
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2. Les systèmes ciblants 

 

En jouant sur les différents paramètres, nous avons obtenu des particules prometteuses c’est-

à-dire avec une biodistribution homogène et une accumulation tumorale passive par effet 

EPR. Afin d’optimiser le ciblage tumoral, par un ciblage actif, des motifs -cRGD ont été 

greffés en surface des nanoparticules. In vitro, les LNP-cRGD (LNC et LNE) interagissent 

spécifiquement avec les cellules d’intérêt (exprimant l’intégrine αvβ3) alors qu’aucune 

interaction n’est détectée avec les nanoparticules contrôles (-cRAD ou non fonctionnalisées). 

In vivo par contre, l’influence globale du ciblage actif est très limitée dans le meilleur des cas. 

De plus, les résultats obtenus avec les nanoparticules d’oxyde de Gadolinium fonctionnalisées 

avec le -cRGD sont encore moins bons car nous ne détectons pas de gain lié à la présence du 

-cRGD aussi bien in vitro qu’in vivo. Malheureusement, nous ne disposons pas de test capable 

d’évaluer et de quantifier le nombre de motifs -cRGD greffés à la surface de la nanoparticule. 

Dans la mesure où elles ne réagissent pas in vitro sur des cellules cibles, nous pouvons douter 

du fait que le -cRGD ait réellement été lié de manière covalente à la particule. Par ailleurs la 

chimie utilisée sur les particules solides et LNP diffère. Sur les LNP, le greffage du -cRGD 

est réalisé sur des PEG5000-maléimide, alors que pour les nanoparticules d’oxyde de 

Gadolinium, il est réalisé sur un PEG250-COOH ou PEG2000-COOH ou -NH2. Une 

meilleure spécificité de greffage sur le maléimide, ainsi qu’une meilleure présentation du 

motif –cRGD, pourraient expliquer les différences de ciblage spécifique obtenues, tout du 

moins pour les tests d’interaction in vitro. 

 

Par ailleurs, il faut noter qu’un des avantages du -cRGD, en comparaison à d’autres agents de 

ciblage des tumeurs publiés, est que nous disposons du contrôle négatif -cRAD. Le -cRAD 

diffère du -cRGD par un méthyl, ce qui abolit totalement sa reconnaissance avec l’intégrine 

(Sancey et coll., 2009). Ceci nous a permis de montrer que si le greffage per se d’un 

cyclopeptide qu’il soit -cRAD ou -cRGD modifie la biodistribution de la particule et son effet 

EPR, nous ne pouvons pas mettre en évidence l’effet propre du -cRGD comparé au -cRAD. Il 

est donc possible dans certain cas d’augmenter l’accumulation d’une particule par effet EPR 

dans la tumeur, mais ceci est indépendant de la reconnaissance avec le récepteur. Il ne s’agit 

donc pas d’une vectorisation active, et de nombreuses publications dans ce domaine sont 

certainement trop optimistes par faute d’avoir choisi un bon contrôle négatif. 
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Une meilleure caractérisation de ces nanoparticules est donc indispensable, et il nous faudra 

notamment être capable d’évaluer précisément le nombre de -cRGD réellement greffés, et leur 

fonctionnalité après greffage. L’étude de la distribution fine des particules par analyse 

histologique des tumeurs devra être réalisée pour permettre d’identifier de possibles 

différences dans la répartition cellulaire et sub-cellulaire des particules ciblantes versus 

« furtives » au sein de la tumeur. En effet, il est possible que nous n’ayons pas pu détecter de 

différence sur le nombre de particules -cRAD ou -cRGD globalement « arrêtées » dans les 

tumeurs, mais que la distribution fine de ces particules diffère au sein même de la tumeur. En 

d’autres termes, il se peut que l’effet EPR soit responsable de l’accumulation d’une particule 

dans la tumeur, alors que le ligand de ciblage n’interviendrait que sur la distribution finale de 

la particule au sein de ces tumeurs, en l’adressant préférentiellement vers les cellules 

exprimant le récepteur. Suivant cette hypothèse, l’effet EPR serait fonction des paramètres 

physico-chimiques de la particule, et le ciblage actif n’interviendrait que dans un deuxième 

temps. Cette hypothèse est intéressante et pourrait notamment sous-entendre que l’utilisation 

des nanoparticules comme agent d’imagerie des tumeurs ne nécessiterait pas l’ajout d’agent 

de ciblage, mais que la présence de ces agents de ciblage pourrait jouer un rôle lorsqu’une 

drogue est délivrée, puisque les cibles finalement touchées pourraient différer. 

Il faut néanmoins noter que dans certains cas nous observons tout de même une légère 

tendance à avoir une accumulation active des nanoparticules-cRGD par rapport aux 

nanoparticules-cRAD mais la différence observée dans notre étude n’est pas significativement 

différente. 

 

3. Applications thérapeutiques et diagnostiques des nanoparticules 

 

Quoi qu’il en soit, l’accumulation souvent très significative des nanoparticules par effet EPR 

dans les tissus tumoraux en font des vecteurs prometteurs pour des applications diagnostiques 

et/ou thérapeutiques. Ainsi, nous avons obtenu des résultats prometteurs avec l’encapsulation 

de drogues anti-tumorales et plus particulièrement avec le paclitaxel. Les résultats montrent 

une amélioration de la tolérance et une diminution des doses nécessaires de nanoparticules-

paclitaxel pour obtenir un effet comparable au paclitaxel utilisé seul. En effet, l’administration 

des LNC-paclitaxel, à la dose de 2 mg/kg, inhibe la croissance tumorale in vivo, alors qu’avec 

la même dose de paclitaxel non vectorisé, nous n’obtenons pas de modification de la 
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croissance tumorale. Une dose dix fois supérieure de paclitaxel est nécessaire pour observer 

une inhibition de la croissance tumorale de notre modèle tumoral (IGROV1) in vivo (Taylor et 

coll., 2008). 

 

Les résultats préliminaires de vectorisation d’ADN sont eux aussi encourageants. Ils montrent 

qu’il est possible de transfecter un plasmide encapsulé dans les LNC très spécifiquement et 

uniquement dans la tumeur. Il faut noter que l’étude de la distribution de ces particules par 

fluorescence montrait une forte accumulation hépatique et une accumulation tumorale 

comparable à celle des autres organes alors que l’expression du gène n’est détectée que dans 

la tumeur. Les résultats de la distribution sont en accord avec la plupart des travaux de 

thérapie génique non-virale, qui indiquent que l’ADN est souvent ingéré sous une forme 

dégradée et/ou incapable d’aller jusqu’au noyau cellulaire pour s’exprimer, en particulier dans 

les cellules du foie. Par contre, ces travaux sont particulièrement encourageants car nous 

observons un taux d’expression du transgène faible mais significatif dans la tumeur, ce qui est 

extrêmement rare lorsque les plasmides sont injectés par voie IV en étant vectorisés par des 

molécules synthétiques telles que les PEI ou des lipides cationiques. 

 

IV .  Avantages et limites de notre système d’évaluation in vivo 

L’imagerie optique de fluorescence, méthode non invasive, constitue une aide majeure pour 

évaluer rapidement le comportement des nanoparticules in vivo en fonction des modifications 

apportées. Comparée à des méthodes de radiomarquage, la fluorescence est incontestablement 

plus facile à manipuler en chimie et en biologie, aussi bien in vitro qu’in vivo, et permet un 

suivi longitudinal sur plusieurs jours car les fluorophores sont plus stables dans le temps que 

nombre de radiotraceurs courants à demi-vies trop courtes. Cela permet également de faire de 

l’imagerie multi-échelle, allant du cellulaire jusqu’au préclinique, voire clinique. La 

sensibilité est très bonne (picomolaire) chez la souris. Néanmoins, il ne faut pas oublier que ce 

que nous voyons est le signal émis par le fluorophore, qui peut souvent se dissocier du 

principe actif étudié. Ceci est propre à toutes les techniques de marquage. Les résultats 

doivent donc toujours être confortés par d’autres méthodes souvent plus invasives, qui 

devront permettre de confirmer la présence de la molécule d’intérêt et si possible son état, 

dans les tissus. 
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Ceci est « facilement » réalisable lors de l’évaluation des nanoparticules d’or ou d’oxyde de 

Gadolinium, car ces métaux peuvent, par exemple, être dosés par ICP (Inductively Coupled 

Plasma), et confirmer que le métal s’accumule dans les mêmes organes que la fluorescence. 

Ceci est beaucoup plus délicat avec les particules lipidiques. Mais il est envisageable de 

synthétiser des nanoparticules lipidiques marquées avec deux fluorophores. Par exemple, un 

fluorophore pourrait être incorporé dans la particule et un second serait greffé en surface, ou 

la particule pourrait encapsuler deux fluorophores (couple FRET), avec détection d’une 

fluorescence lorsque la particule est intacte et de deux fluorescences lorsqu’elle est dégradée. 

Ces systèmes permettraient ainsi de suivre le devenir des particules après administration. 

Des techniques histologiques ou biochimiques peuvent également être utilisées. Les études 

biochimiques permettent de confirmer l’activité biologique de la macromolécule vectorisée 

(par exemple, mise en évidence de l’activation de la voie apoptotique par western blot, dans le 

cadre de la vectorisation de molécules apoptotiques). L’analyse histologique permet quant à 

elle la localisation des nanoparticules au sein d’un tissu. 

 

Enfin, les études par imagerie de fluorescence nécessitent l’ajout d’un fluorophore sur les 

molécules étudiées afin d’effectuer leur suivi. Cependant ce fluorophore modifie la molécule 

donc modifie sa biodistribution. Les fluorophores étant en général d’assez grosses molécules,  

contrairement au radio-marquage qui engendrerait peu de modifications, les propriétés de la 

molécule marquée seront donc significativement affectées par ce marquage. Il est donc peu 

envisageable d’appliquer cette méthode au suivi de petites molécules. En revanche, 

l’utilisation des nanoparticules est plus favorable et la présence du fluorophore moins 

perturbante. Enfin, et ce concept est particulièrement intéressant, les nanoparticules pourraient 

être synthétisées en intégrant directement leurs fonctions d’imagerie et de thérapie. Une seule 

particule serait donc développée, qui contiendrait l’ensemble des principes actifs et des agents 

de contraste, même si nous ne ferions appel aux différentes fonctions qui la composent que 

séquentiellement au cours de son développement. Ainsi, un seul objet, bien caractérisé, serait 

évalué du développement préclinique (études in vitro et in vivo) à l’utilisation clinique. 
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Pour compléter les travaux réalisés, des études complémentaires doivent être menées afin de 

mieux comprendre leur biodistribution, d’améliorer la sélectivité de ces nano-transporteurs, 

ou encore d’étudier leur toxicité. Il est également nécessaire de poursuivre les études de 

vectorisation de biomolécules et d’agents anti-tumoraux et d’optimiser les protocoles 

d’administration afin de mieux évaluer le potentiel prometteur de ces nano-vecteurs. 
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Les stratégies de ciblage de cellules d’intérêt constituent des stratégies prometteuses car elles 

pourraient être employées aussi bien pour les systèmes de vectorisation de médicaments, tels 

que les anticancéreux, que pour les biomolécules de type peptides, ADN ou siRNA. Bien que 

peu d’essais se soient avérés positifs jusqu’à présent, ils représentent un réel espoir pour les 

traitements et doivent être améliorés afin d’obtenir des vecteurs efficaces. Toutefois, il est 

acquis qu’il n’existe pas un système universel de vectorisation mais qu’il faut adapter et 

optimiser les caractéristiques physico-chimiques et biologiques du vecteur à chaque indication 

thérapeutique envisagée.  

 

Les différents systèmes de vectorisation étudiés présentent chacun des avantages et des 

inconvénients, tant au niveau de leur biodistribution que du ciblage tumoral passif ou actif. 

Le RAFT-(cRGD)4 couplé à un fluorophore constitue un bon agent de contraste pour la 

détection spécifique des cellules exprimant l’intégrine αvβ3, mais son utilisation comme 

vecteur ciblant de peptides ou de siRNA est relativement limitée. Les CPPs sont plus efficaces 

pour la libération de biomolécules mais elle n’est pas spécifique d’un type cellulaire. Enfin, 

les nanoparticules présentent des propriétés particulières, ajustables, liées à leur taille et à leur 

composition, qui en font des candidats prometteurs pour la vectorisation de biomolécules et 

de molécules thérapeutiques conventionnelles. De plus, selon leur nature (inorganique ou 

lipidique) leurs applications potentielles seront différentes. 

Ainsi, les nanoparticules inorganiques seront plutôt développées comme agents de contraste 

pour de l’imagerie multimodale (IRM et fluorescence, rayons X et fluorescence) ou comme 

agent thérapeutique avec une activation externe. Les développements en cours portent sur le 

potentiel radio-sensibilisant des nanoparticules d’or ou d’oxyde de Gadolinium, et sur les 

applications pour la thérapie photodynamique après activation par des lasers des 

nanoparticules contenant des agents photo-sensibilisants. 

Les nanoparticules lipidiques sont quant à elles plutôt utilisées pour l’encapsulation d’agents  

conventionnels de chimiothérapie. Elles constituent une nouvelle forme galénique permettant 

de réhabiliter des drogues dont les propriétés physico-chimiques et la toxicité limitent 

l’utilisation. Ces particules présentent également un fort potentiel pour la vectorisation de 

biomolécules. Des résultats encourageants ont déjà été obtenus pour la vectorisation d’ADN 

ou de siRNA (Tao et coll., 2010 ; Zimmermann et coll., 2006 ; Bondi et Craparo, 2010). Il 

serait également intéressant d’utiliser le potentiel de ciblage des ganglions lymphatiques par 

les LNC pour la détection du ganglion sentinelle. 
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I . Culture cellulaire 

Les lignées HEK293(ββββ3) et HEK293(ββββ1) sont des sous-clones de la lignée de cellules 

embryonnaires humaines de rein HEK293, transfectée de manière stable par un plasmide 

codant respectivement pour la sous-unité humaine de l’intégrine β3 et de l’intégrine β1 

(lignée donnée par J-F. Gourvest, Aventis, France). Ces cellules sont cultivées dans du milieu 

DMEM (Gibco), supplémenté avec du glucose 4.5 g/l, 10 % de sérum de veau fœtal 

décomplémenté pendant 30 minutes à 56°C, 1 % de glutamine, de la pénicilline (50 U/ml), de 

la streptomycine (50 µg/ml) et de la G418 (700 µg/ml)(Gibco). 

Les lignées HEK293(ββββ3)-RVLuc et HEK293(ββββ1)-RVLuc sont des sous-clones des lignées 

HEK293(β3) et HEK293(β1), transfectées par le rétrovirus RVLuc codant pour la luciférase. 

Ces lignées sont cultivées dans les mêmes conditions que les lignées HEK293(β3) et 

HEK293(β1). 

 

La lignée TS/A-pc est issue d’un modèle de carcinome mammaire murin. Ces cellules sont 

cultivées dans du milieu RMPI 1640 (Gibco), supplémenté avec 10 % de sérum de veau fœtal 

décomplémenté, 1 % de glutamine, de la pénicilline (50 U/ml), de la streptomycine 

(50 µg/ml) et du beta-mercaptoéthanol (25 µM). 

La lignée TS/A-pc pGl3 est un sous-clone de la lignée TS/A-pc, transfectée par le plasmide 

pGL3 (Promega, Charbonnières, France) codant pour la luciférase. Les conditions de culture 

sont identiques à celles de la lignée TS/A-pc, avec ajout de G418 (40 µg/ml). 

 

La lignée IGROV1  est une lignée d’adénocarcinome ovarien humain (lignée donnée par L. 

Poulain, Centre de Lutte contre le Cancer François Baclesse, Caen, France). Ces cellules sont 

cultivées dans du milieu RPMI 1640 (Gibco), supplémenté avec 10 % de sérum de veau fœtal 

décomplémenté, 1 % de glutamine, de la pénicilline (50 U/ml) et de la streptomycine 

(50 µg/ml). 

 

La lignée PC3 est une lignée d’adénocarcinome de prostate humain (lignée donnée par G. 

Divita, UMR-5237 CNRS, Centre de Recherches de Biochimie Macromoléculaire, 

Montpellier, France). Ces cellules sont cultivées en DMEM-F12, supplémenté avec 10 % de 

sérum de veau fœtal décomplémenté, 1 % de glutamine, de la pénicilline (50 U/ml) et de la 

streptomycine (50 µg/ml). 
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Les cellules sont cultivées à 37°C en atmosphère humide enrichie en CO2 (5%). Les cellules 

sont repiquées deux fois par semaine, après dissociation du tapis cellulaire avec un mélange 

trypsine/EDTA (Gibco). 

Les lignées HEK293(β3), HEK293(β3)-RVLuc, TS/A-pc, TS/A-pc pGl3 et IGROV1 sont 

positives pour l’intégrine αvβ3. 

La viabilité cellulaire est estimée par la technique d’exclusion du bleu trypan. 

 

II . Molécules et nanoparticules utilisées 

Nos nombreuses collaborations, nous ont permis de tester un grand nombre de molécules 

vecteurs et de nanoparticules. 

Les molécules dérivées du RAFT-(cRGD)4 ont été synthétisées dans le laboratoire du Pr 

Pascal Dumy (CNRS UMR 5250 à Grenoble) par Stéphanie Foillard et Didier Boturyn. Il 

s’agit du RAFT-(cRGD)4-KLA, du RAFT-(cRAD)4-KLA, du KLA et du CAD2-RAFT-

(cRGD)4. 

Les CPPs (MPG, MPG-8, MPG-8-cholestérol et CAD2) ont été synthétisés dans l’équipe du 

Dr Gilles Divita (CNRS UMR 5237 à Montpellier). 

Les Nanoparticules d’oxyde de Gadolinium et les Nanoparticules d’or ont été 

respectivement synthétisées par Anne-Charlotte Faure et Christophe Alric, en étroite 

collaboration avec le Pr Stéphane Roux, dans le laboratoire du Pr Olivier Tillement (CNRS 

UMR 5620 à Villeubanne). 

Les LNC  ont été synthétisées par Samuli Hirsjärvi dans l’équipe du Pr Jean-Pierre Benoit 

(INSERM U646 à Angers). 

Les LNE  ont été synthétisées soit par Julien Gravier dans le laboratoire du Dr Isabelle Texier-

Nogues (CEA-LETI à Grenoble), soit par Qiao Yan dans le laboratoire du Pr Jérome Bibette 

(ESCPI à Paris). 

Enfin, les LNP ciblantes ont été synthétisées par Mathieu Goutayer dans le laboratoire du 

Dr Isabelle Texier-Nogues (CEA-LETI à Grenoble) et les LNC-RAFT-(cRGD) 4 par Samuli 

Hirsjärvi dans l’équipe du Pr Jean-Pierre Benoit (INSERM U646 à Angers). 
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III . Techniques de détection de l’apoptose 

1. Etude de la morphologie nucléaire par coloration des noyaux par le 

Hoescht 

La morphologie nucléaire des cellules est observée après coloration de l’ADN par un agent 

intercalant, fluorescent après excitation UV. Les cellules vivantes présentent une chromatine 

homogène, alors que les cellules en apoptose présentent des noyaux caractéristiques, condensé 

et fragmentés. 

Les cellules sont trypsinées et centrifugées 5 minutes à 1500 rpm. Elles sont fixées avec une 

solution de PFA 2 % pendant 10 minutes. Les noyaux sont ensuite marqués avec une solution 

de Hoescht 33342 (Sigma Aldrich, Saint Quentin Fallavier, France) à 5 µM pendant 

10 minutes. Les cellules sont déposées sur lames et la morphologie nucléaire est observée à 

l’aide d’un microscope optique à fluorescence Olympus BX41 (Hamburg, Allemagne). 

L’induction de l’apoptose est évaluée par comptage de 300 noyaux par condition. 

 

2. Analyse de la caspase 3 clivée par cytométrie en flux 

La forme active de la caspase 3 (caspase 3 clivée) est détectée à l’aide d’un anticorps 

monoclonal anti-caspase 3 active marqué avec de la Phycoérythrine (PE active caspase-3 

Apoptosis Kit) (Becton Dickinson, Pont de Claix, France). Le marquage est réalisé selon les 

instructions du fournisseur. Après traitement, les cellules sont trypsinées, rincées à l’aide de 

PBS 1X à 4°C puis incubées dans un mélange Cytofix/Cytosperm (PE active caspase-3 

Apoptosis Kit) permettant la fixation et la perméabilisation des cellules, pendant 20 minutes 

dans la glace. Les cellules sont rincées avec du Perm/Wash buffer (PE active caspase-3 

Apoptosis Kit) puis sont incubées avec l’anticorps monoclonal anti-caspase 3 active marqué à 

la phycoérythrine, pendant 30 minutes à température ambiante et dans l’obscurité. Après 

rinçage, les échantillons sont analysés sur un cytomètre en flux LSRII (Becton Dickinson, 

Pont de Claix, France), à l’aide du logiciel Diva 6.1.3 (Becton Dickinson). 
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3. Etude de l’expression protéique de la caspase 3 et de la caspase 3 

clivée par western-blot 

3.1.  Préparation de lysat protéique 

 

Les tissus sont broyés mécaniquement pendant 5 minutes dans 300 µl de tampon de lyse 

RIPA (PBS, NP40 1%, SDS 0,1 %, PMSF 10 µg/ml, EDTA 5 mM, Na3VO4 1 mM, NaPPi 

5 mM, NaF 10 mM, aprotinine 0,5 µl/ml) contenant des inhibiteurs de protéases et de 

phosphatases. Les échantillons sont ensuite vortexés régulièrement et placés à 4°C pendant 30 

minutes. Après 20 minutes de centrifugation à 13200 rpm, le surnageant est récupéré et 

congelé à – 80 °C. 

 
3.2.  Dosage des protéines 

 

Le dosage des protéines est réalisée par la méthode de Lowry, à l’aide du kit Bio-Rad DC 

Protein Assay (Bio-Rad Laboratories, Ivry-sur-Seine, France). Une gamme d’étalonnage est 

préparée à partir d’albumine bovine sérique (BSA) diluée dans de l’eau ultra-pure. La prise 

d’essai pour la gamme de BSA ou les échantillons à doser est de 2 µl. Les dosages sont 

réalisés en duplicates. La densité optique (DO) de chaque puits est mesurée à 630 nm avec un 

lecteur de microplaque (Beckman Coulter, Roissy, France). La concentration moyenne en 

protéines  est alors déterminée à partir de la courbe standard DO630 = f(concentration en 

protéines), établies d’après les valeurs obtenues avec la gamme étalon de BSA. 

 
3.3. Electrophorèse et transfert sur membrane de nitrocellulose 

 

Après ajustement des quantités de protéines à 100 µg/puits, les échantillons sont mélangés 

avec du tampon de charge (NuPage® LDS Sample Buffer (4X), Invitrogen, Cergy-Pontoise, 

France) et un agent réducteur (NuPage® Sample Reducing Agent (10X), Invitrogen) en 

proportions respectives de 1/4 et 1/10. Le tout est complété à 30 µl avec de l’eau ultra pure et 

porté à 80 °C pendant 10 minutes. Les échantillons sont déposés dans les puits des gels de 

polyacrylamide 4-12 % (Invitrogen). La migration est réalisée par électrophorèse dans du 

tampon Tris-Glycine-SDS pendant 45 minutes à 200 V. Avant le transfert, les membranes de 

nitrocellulose (Invitrogen) sont incubées dans le tampon de transfert (Tris 25 mM, Glycine 

192 mM, éthanol 20 %). Le transfert s’effectue dans le tampon de transfert Tris-Glycine-

Ethanol à 30 V pendant 1 h 15. 



Anticorps 
dirigé 
contre

Origine et référence de 
l’ anticorps primaire

Dilution de 
l’ anticorps 
primaire

Référence de 
l’ anticorps 
secondaire

Dilution de 
l’ anticorps 
secondaire

Caspase 3
Souris

BD Transduction 
Laboratories, Clone 19

1/1000 Dako, P0447 1/10000

Caspase 3 
clivée

Lapin

Cell Signaling, #9661S
1/1000 Cell Signaling, #7074 1/2000

Tubuline
Souris

Sigma, Clone B-5-1-2
1/2000 Dako, P0447 1/10000

Tableau X : Références et dilutions des anticorps utilisés en western blot
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3.4. Immuno-détection 

 

Après le transfert, les membranes sont rincées dans du TBS-Tween20 0,05 % (T-TBS), puis 

incubées dans une solution de blocage (T-TBS-lait écrémé déshydraté 5 %) pendant 1 h à 

température ambiante. Après le blocage, les membranes sont mises en présence de l’anticorps 

primaire convenablement dilué dans du T-TBS-lait 5 % (Tableau XII). Après 3 rinçages de 

10 minutes dans du T-TBS, les membranes sont incubées pendant 1 h avec un anticorps 

secondaire spécifique de l’espèce couplé à la peroxydase et dilué dans du T-TBS-lait 5 %. 

Après 3 rinçages de 5 minutes dans du T-TBS et un rinçage de 10 minutes dans du TBS, les 

complexes immuns sont révélés par utilisation du Kit ECL® (Pierce, Thermo Fisher Scientific, 

Brebières, France) et la détection de la chemoluminescence est réalisée avec un film auto-

radiographique ultrasensible (Genesee Scientific, San Diego, USA) exposé pendant des temps 

allant de 5 secondes à 30 minutes. 

 

IV . Détermination du contenu cellulaire en ADN par cytométrie 

en flux 

La cytométrie en flux permet de déterminer la répartition des cellules dans le cycle cellulaire, 

après incorporation par les cellules, fixées et perméabilisées, de l’iodure de propidium (un 

intercalant de l’ADN et de l’ARN) et dégradation des ARN totaux. 

La suspension cellulaire fixée dans le l’éthanol à 70° est centrifugée à 4000 rpm pendant 5 

minutes. Le culot cellulaire est repris dans du PBS 1X et incubé pendant 30 minutes à 37°C 

selon la méthode décrite par Darzynkiewicz et coll. (1992). Après centrifugation à 4000 rpm 

pendant 5 minutes, les cellules sont incubées avec 200U/ml de RNase A (Sigma Aldrich) et 

une solution d’iodure de propidium (10 µg/ml dans du PBS 1X) (Sigma Aldrich) pendant 

20 minutes à température ambiante dans l’obscurité. Les échantillons sont ensuite analysés sur 

un cytomètre en flux LSRII (Becton Dickinson, Pont de Claix, France), à l’aide du logiciel 

Diva 6.1.3 (Becton Dickinson). 
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V . Transfection de siRNA 

1. Formation des complexes siRNA/CPPs 

Les solutions de CPPs (MPG-8, MPG-8-cholestérol, CAD2 et CAD2-RAFT-(cRGD)4) sont 

soniquées avant utilisation. Les particules siRNA/MPG-8 ou siRNA/CAD2 sont obtenues par 

complexation des siRNA par les CPPs pendant 30 minutes à 37°C, selon un ratio molaire 

prédéfini. Dans un second temps, l’ajout de MPG-8-cholestérol ou de CAD2-RAFT-(cRGD)4 

et l’incubation pendant 30 minutes à 37°C permet d’obtenir des particules siRNA/MPG-8-

cholestérol ou siRNA/CAD2/CAD2-RAFT-(cRGD)4. Les particules sont préparées dans du 

PBS 1X. 

 

2. Analyse de la transfection du siRNA anti-pGl3 in vitro 

Les cellules sont incubées pendant 5 minutes avec les particules siRNA/CAD2 et 

siRNA/CAD2/CAD2-RAFT-(cRGD)4, avant l’ajout de milieu de culture sans SVF. Après 

30 minutes d’incubation, du milieu avec SVF est ajouté pour obtenir une concentration finale 

de 10 % en SVF. L’analyse de la transfection est réalisée après 72h de traitement, par mesure 

de l’activité luciférase (cf Dosage de l’activité luciférase in vitro, p138). La séquence du 

siRNA anti-pGl3 utilisé est la suivante : 5’- CUUACGCUGAGUACUUCGATT -3’. 

Le contrôle positif de transfection est réalisée avec de l’Interferin® (Polyplus Transfection, 

Illkirch, France), selon les instructions du fournisseur. 

 

VI . Test d’interaction des nanoparticules avec les cellules  

L’analyse de l’interaction des nanoparticules avec les cellules est réalisée par cytométrie en 

flux et par microscopie de fluorescence. Les protocoles décrits ci-dessous correpondent à 

l’analyse de la fixation de molécules-cRGD sur des cellules exprimant l’intégrine αvβ3. Les 

incubations sont réalisées à 4°C pendant 15 minutes. L’analyse de l’internalisation des 

nanoparticules dans les cellules est réalisée des conditions similaires mais avec une incubation 

à 37°C pendant une heure. Les incubations sont réalisées en PBS 1X Mg2+/Ca2+ ou en milieu 

supplémenté avec 10 % de SVF. 
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1. Analyse par cytométrie en flux 

Les cellules adhérentes HEK293(β3) (ou les cellules HEK293(β1)) sont mises en suspension 

avec de la trypsine, puis elles sont rincées une fois avec du PBS 1X à température ambiante et 

une fois avec du PBS froid à 4°C contenant 1 mM de MgCl2 et 1 mM de CaCl2. Pour chaque 

condition expérimentale, un million de cellules est resuspendu dans 200 µl final de PBS 1X 

Mg2+/Ca2+ ou de DMEM avec 10% de SVF, contenant la nanoparticule à une concentration 

finale de 40 µM en cyanine 5 (ou 0,2 µM en DiD). L’incubation est réalisée à 4°C pendant 15 

minutes. Les cellules sont ensuite rincées deux fois avec du PBS 1X Mg2+/Ca2+, puis 

resuspendues dans 500 µl de PBS 1X Mg2+/Ca2+ avant d’être analysées par un cytomètre en 

flux (FacsAria, Becton Dickinson, France). 

Différentes nanoparticules ont été testées : nanoparticules pegylées, nanoparticules 

pegylées-cRGD, nanoparticules pegylées-cRAD, nanoparticules pegylées-RAFT-(cRGD)4 et 

nanoparticules pegylées-RAFT-(cRAD)4. 

Les contrôles ont été réalisés avec du RAFT-(cRGD)4-Cy5, capable de lier l’intégrine αvβ3 et 

du RAFT-(cRAD)4-Cy5, ne liant pas cette même intégrine. Ces deux produits ont été utilisés 

avec une concentration finale de 0,2 µM en cyanine 5 (Cy5). 

 

2. Analyse par microscopie de fluorescence 

Les cellules adhérentes HEK293(β3) sont cultivées sur des lamelles, en plaque 24 puits, 

pendant 24h. Les cellules sont rincées une première fois avec du PBS 1X à température 

ambiante, puis par du PBS 1X froid à 4°C contenant 1 mM de MgCl2 et 1 mM de CaCl2. Les 

cellules sont ensuite incubées 15 minutes à 4°C dans 200 µl de PBS 1X Mg2+/Ca2+, contenant 

la nanoparticule à une concentration finale de 0,2 µM en DiD. Après deux rinçages avec du 

PBS 1X Mg2+/Ca2+ à 4°C, les cellules sont fixées pendant 10 minutes avec du PFA 0,5 % et 

les noyaux des cellules sont colorés avec une solution de Hoechst à 5 µM pendant 10 minutes. 

Les lames sont montées avec du Mowiol et observées avec un microscope optique à 

fluorescence Axiophot, équipé d’une caméra CCD (Carl Zeiss, Jena, Allemagne). 
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VII . Analyse de la biodistribution et du ciblage tumoral par 

imagerie de fluorescence in vivo  

Les cellules tumorales sont implantées aux souris Swiss nude NMRI femelles (Janvier, Le 

Genest Saint Isle, France), âgées de 6 semaines, par injection sous-cutanée sur le flanc (107 de 

TS/A-pc, de HEK293(β3) ou de PC3 dans 200 µl de PBS 1X stérile). Lorsque les tumeurs 

présentent un diamètre de 6-8 mm, les souris reçoivent une injection intra-veineuse de 200 µl 

d’une suspension de nanoparticules (soit l’équivalent de 10 nmol de Cy5 ou de DiD/souris). 

L’injection est réalisée dans la veine caudale, de manière relativement lente (injection de 

200 µl en 15-20 secondes). 

Elles sont ensuite anesthésiées (isoflurane/oxygène 4 % pour l’induction puis 2 %) et imagées 

à l’aide d’un système d’imagerie optique de fluorescence par réflectance (Hamamatsu). Les 

souris sont éclairées par une lumière monochromatique à 633 nm (pour la cyanine 5) ou à 

660 nm (pour le DiD, l’Alexa700 ou la cyanine 5.5). La fluorescence ré-émise passe par un 

filtre (passe-haut à 665nm et bande-passe à 680 nm (cyanine 5) ou passe-haut à 665nm (DiD, 

Alexa700 et Cyanine 5.5)), puis est captée par une caméra CCD (caméra Hamamatsu OrcaII-

BT-512G), préalablement refroidie à -70°C. Les images sont analysées à l’aide du logiciel 

Wasabi (Hamamatsu). 

Pour chaque expérience, trois animaux sont utilisés par groupe. Les acquisitions sont réalisées 

avec un gain Medium, un binning de 1 x 1 et un temps d’exposition de l’ordre de la 

milliseconde à la seconde (de 50ms à 2s selon la fluorescence détectée). 

 

VIII . Evaluation de l’activité luciférase in vivo et in vitro  

1. Evaluation de l’activité luciférase in vivo 

Cinq minutes après l’injection intra-péritonéale de luciférine (150 mg/kg) (Promega, 

Charbonnières, France) les souris sont euthanasiées et les organes sont prélevés. Les images 

de bioluminescence, ainsi que les images noir et blanc sont réalisées avec une caméra CCD 

(caméra Hamamatsu OrcaII-BT-512G), préalablement refroidie à -70°C. Les images sont 

analysées à l’aide du logiciel Wasabi (Hamamatsu). 
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2. Dosage de l’activité luciférase in vitro 

Le dosage de l’activité luciférase est réalisé avec le kit Luciferase Assay System (Promega, 

Charbonnières, France). Les organes sont lysés à l’aide de tampon de lyse (Report Lysis 

Buffer, Promega) afin d’extraire les protéines de l’échantillon. L’intensité de luminescence est 

mesurée par ajout de 100 µl de substrat (luciferase assay substrate, Promega) à 5 µl d’extrait 

protéique et la lecture est réalisée avec le luminomètre Lumat LB9501 (Berthold, Illkirch, 

France) pendant 10 secondes. Le dosage des protéines est réalisé selon le protocole 

précédemment décrit. L’activité luciférase est exprimée comme le nombre d’unités relatives 

de lumière émis pendant 10 secondes par mg de protéines (RLU/10s/mg protéines). 

 

IX . Etude de l’activité du RAFT-RGD-KLA in vivo  

1. Traitement des animaux 

Les cellules tumorales sont implantées aux souris Swiss nude NMRI femelles (Janvier, 

France), âgées de 6 semaines, par injection sous-cutanée sur le flanc (107 de IGROV1 dans 

200 µl de PBS 1X stérile). Les souris sont traitées quotidiennement à partir du jour 

d’implantation des cellules et jusqu’au jour 14, par injection intra-péritonéale. Les différents 

groupes (n = 5 à 7 souris par groupe) sont traités par 0,2 ml de PBS ou d’une solution 

contenant 0,12 µmol/souris de RAFT-RGD-KLA, de RAFT-RAD-KLA ou de KLA. Les 

tumeurs sont mesurées tous les deux jours. Le volume tumoral est calculé avec la formule 

suivante : longueur x largueur² x 0,52 (O'Reilly et coll., 1997). Les résultats sont exprimés 

comme la moyenne du volume tumoral ± S.E.M. (Standard Error of the Mean).  

A la fin du traitement, les tumeurs sont prélevées et conservées en TissuTek® (Sakura Finetek, 

Villeneuve d’Asccq) à -80°C. 

 

2. Analyse de la prolifération cellulaire tumorale par marquage au 

Ki67 

Les coupes tumorales de 7 µm d’épaisseur sont fixées avec du paraformaldéhyde 3,7 %  

pendant 10 minutes à température ambiante, puis saturées pendant 5 minutes avec la BSA 

0,03 % et incubées sur la nuit à 4°C avec l’anticorps monoclonal murin anti-Ki67 humain 

(1/150 ; Dako, Trappes, France). L’immunomarquage est réalisé à l’aide du kit Histostain-
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Plus Bulk (Invitrogen). Le produit de la réaction finale est visualisé avec de la 

diaminobenzidine. Les contrôles négatifs sont réalisés avec un anticorps irrelevant (IgG de 

souris 1/30 000). 

 

X . Etude de la transfection d’ADN in vivo à l’aide des LNC ADN 

 

Les cellules tumorales sont implantées aux souris Swiss nude NMRI femelles (Janvier, 

France), âgées de 6 semaines, par injection sous-cutanée sur le flanc (107 de HEK293(β3)  

dans 200 µl de PBS 1X stérile). 

Les nanoparticules injectées présentent différentes fonctionnalisation de surface (solutol, 

DSPE-mPEG2000 ou F108). Elles encapsulent du DiD et de l’ADN codant pour le gène de la 

luciférase. Les souris ont reçu une injection intra-veineuse de 200 µl d’une suspension de 

nanoparticules (soit l’équivalent de 60 µg d’ADN/souris). 

La biodistribution a été réalisé comme décrit dans le paragraphe VI (Analyse de la 

biodistribution et du ciblage tumoral par imagerie de fluorescence in vivo). L’analyse de 

l’activité luciférase a été réalisé comme décrit dans le paragraphe VII (Evaluation de l’activité 

luciférase in vivo et in vitro). 

 

XI . Etude de l’activité des LNC paclitaxel in vivo  

 

Les cellules tumorales sont implantées aux souris Swiss nude NMRI femelles (Janvier, 

France), âgées de 6 semaines, par injection sous-cutanée sur le flanc (107 de IGROV1 dans 

200 µl de PBS 1X stérile). Lorsque le volume tumoral est de l’ordre de 80 mm3, les souris 

sont traitées deux fois par semaine par injection intra-péritonéale (200 µl). Les différents 

groupes (n = 9 souris par groupe) sont traités par du sérum physiologique, du paclitaxel (2 

mg/kg) (Ebewe Pharma, Unterach, Autriche), des LNC-paclitaxel (2 mg/kg), ou des LNC 

(concentration équivalente à la concentration en LNC-paclitaxel injectée). 

Les tumeurs sont mesurées tous les deux jours. Le volume tumoral est calculé avec la formule 

suivante : longueur x largueur² x 0,52. Les résultats sont exprimés comme la moyenne du 

volume tumoral ± S.E.M. (Standard Error of the Mean). 
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Thèse soutenue par Sandrine DUFORT 

VECTORISATION DE BIOMOLECULES POUR L’IMAGERIE ET LA  THERAPIE DES 
CANCERS 
 
Le diagnostic précis et précoce des tumeurs, ainsi que le développement de thérapies ciblées 
sont deux axes principaux de recherche en cancérologie. La génération de vecteurs 
spécifiques capables d’adresser un agent de contraste et/ou un médicament au niveau de la 
tumeur primaire et des métastases serait un atout majeur pour le diagnostic précoce et la 
thérapie des cancers. Dans une double optique de diagnostic et de thérapie, les nanoparticules 
sont apparues comme des candidats prometteurs pour la mise en place de protocoles 
thérapeutiques incluant le ciblage de la tumeur, son diagnostic par des techniques d’imagerie 
optique, ainsi que sa thérapie. Dans ce contexte notre laboratoire développe des appareils 
d’imagerie optique du petit animal (2D et 3D), afin de permettre le suivi de la biodistribution 
à long terme et de manière non invasive de sondes fluorescentes et de nanoparticules in vivo.  
La caractérisation du comportement de différentes nanoparticules (nanocapsules lipidiques, 
nanoparticules d’oxyde de Gadolinium et nanoparticules d’or) présentant différentes 
fonctionnalisations de surface a été réalisée in vitro et in vivo sur différents modèles 
tumoraux. Les résultats obtenus montrent l’influence de la fonctionnalisation et de la taille des 
nanoparticules sur leur biodistribution in vivo et sur leur voie d’élimination. D’autre part, la 
fonctionnalisation des nanoparticules par le motif RGD permet le ciblage spécifique des 
cellules exprimant l’intégrine αvβ3 in vitro et améliore l’accumulation tumorale in vivo. 
 

VECTORIZATION OF BIOMOLECULES FOR CANCER DIAGNOSIS AND THERAPY 
 
Early and accurate detection of tumors, as well as the development of targeted-treatments are 
major field of research in oncology. The generation of specific vectors, capable of addressing 
a drug or a contrast agent to the primary tumor site as well as in the remote (micro-) 
metastasis would be thus a major asset for early diagnosis and cancer therapy. 
In this double goal of diagnosis and therapy, nanoparticles emerged as promising candidates 
for the establishment of therapeutic protocols, including targeting, diagnosis with optical 
imaging techniques and cancer therapy. In this context, our laboratory developed 2D and 3D 
optical imaging devices, designed for small animal imaging, to enable the long term non-
invasive follow-up of the in vivo biodistribution of fluorescent probes and nanoparticles.  
The characterization of the behavior of different nanoparticles (lipidic nanocapsules, 
gadolinium oxide nanoparticles and gold nanoparticles) with various surface 
functionalizations was carried out in vitro and in vivo on different tumor models. The results 
show the influence of the functionalization and the size of nanoparticles on their in vivo 
biodistribution and on their way of elimination. 
On the other hand, the functionalization of the nanoparticles by the RGD motif allows a 
specific targeting of cells expressing the αvβ3 integrin in vitro and improves the in vivo 
accumulation in tumors. 
 
Mots Clés : tumeur, thérapie ciblée, imagerie de fluorescence in vivo, nanoparticules 
Keywords : tumor, targeted therapy, in vivo fluorescence imaging, nanoparticles 
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