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Résumé 

 

 La nanomédecine est un secteur d’activité en plein essor depuis le développement 

des liposomes, nanovecteurs permettant d’encapsuler des molécules hydrosolubles ou 

amphiphiles pour la délivrance de médicament. Les nouveaux agents thérapeutiques 

synthétisés étant de plus en plus lipophiles, le développement de nouveaux vecteurs 

nanoparticulaires permettant leur transport constitue aujourd’hui un enjeu majeur. 

 Les lipidots, nanoparticules lipidiques solides biocompatibles de 50 nm de diamètre, 

composées d’un mélange d’huile, de cire et de lécithine stabilisées par une couronne de 

surfactants pegylés, permettent de transporter des composés hautement hydrophobes en 

leur cœur. Des agents nucléaires pour la tomographie à émission monophotonique et des 

agents de fluorescence ont pu y être encapsulés pour l’évaluation de la biodistribution de 

ces nanoparticules chez la souris saine ainsi que dans différents modèles tumoraux. Un 

peptide de ciblage, le cRGD a également été greffé à la surface des lipidots afin d’adresser 

préférentiellement, dans les 3 premières heures après injection, les nanoparticules vers les 

tumeurs surexprimant les intégrines αvβ3. Une biodistribution particulière des lipidots dans 

les organes stéroïdiens (surrénales, ovaires) a été observée avec une localisation spécifique 

dans les zones synthétisant les hormones stéroïdiennes (le corps jaune pour les ovaires, la 

zone corticale pour les surrénales). Cette affinité unique a été mise à projet pour cibler des 

tumeurs hormono-dépendantes, ainsi que pour encapsuler des hormones ovariennes pour le 

traitement hormonal substitutif ou le contrôle de la procréation.  

 

Mots-clés : Nanoparticule, biodistribution, fluorescence, radioactivité, ICG, SPECT 

 

 

 

 

 



12 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



13 
 

Abstract  

 

 Nanomedicine is a fast growing field since the development of liposomes, 

nanovectors able to encapsulate in their core or phospholipid bilayer hydrophilic or 

amphiphilic molecules for drug delivery purposes. Nowadays, most of the new synthetized 

therapeutic compounds are hydrophobic, necessitating the development of new types of 

nanocargos.  

 

  Lipidots, 50 nm diameter biocompatible solid lipid nanoparticles, composed of a 

mixture of oil, wax and lecithin stabilized by a shell of pegylated surfactants, are used to 

encapsulate highly hydrophobic compounds in their core for vectorization purpose. Nuclear 

agents for simple photon emission tomography, or near infrared fluorescent dyes, have been 

encapsulated in the lipidot core, to assess the biodistribution of these nanoparticles in 

healthy mice as well as in a large range of tumor models. A targeting peptide, the cRGD 

motif, was also grafted on the surface of lipidots to vectorize preferentially the nanoparticles 

to tumors overexpressing αvβ3 integrins. An unexpected lipidot biodistribution in steroid 

organs (adrenal, ovary) was observed, with a specific localization in areas of steroid 

hormones synthesis (corpus luteum in ovaries, cortex for adrenals). This unique lipidot 

affinity was used to target hormono-dependent cancer cells, as well as to encapsulate 

ovarian hormones, like estradiol or ethynil estradiol, for hormone substitution therapy or 

birth control. 

 

Key words: Nanoparticle, biodistribution, fluorescence, radioactivity, ICG, SPECT 
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(polyéthylène glycol)-5000] 

EMEA : European Medicines Agency  

EPR: « Enhanced and Permability Retention » en anglais  
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HAS: Albumine Sérique Humaine (“Human Serum Albumin” en anglais) 

ICG: Vert d’indocyanine, (“IndoCyanine Green” en anglais)  
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NLC : Cargo Lipidique Nanostructuré (« Nanostructured Lipid Carrier » en anglais),   

PBPK: Pharmacocinétique Basée sur la Pharmacologie (“Pharmacology Based 

Pharmacokinetics” en anglais)  

PBS : Tampon Phosphate (« Phosphate Buffer Saline » en anglais) 

PDI: PolyDispersité 
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SLN : Nanoparticule Lpidique Solide (« Solid Lipid Nanoparticle » en anglais)  
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Single Positons Emission Computed Tomography ») 
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 Les nanotechnologies représentent aujourd’hui un axe majeur de développement en 

médecine avec notamment les domaines du diagnostic, de l’imagerie, de la délivrance de 

médicament, du suivi thérapeutique et de l’ingénierie tissulaire. L’administration de produits 

non injectables sous leur forme libre ou bien possédant une toxicité élevée, peut être 

facilitée par l’utilisation de nanovecteurs, modifiant leur distribution. Cela permet de réduire 

les doses administrées, limiter les effets secondaires et amener préférentiellement le 

contenu du vecteur (agent de contraste, drogue) vers un organe cible ou une tumeur, en 

présentant à la surface de celui-ci des molécules de ciblage de ces zones spécifiques.   

 

 Ces travaux de thèse ont pour but d’évaluer le devenir in vivo des lipidots, 

nanoparticules lipidiques biocompatibles développées en tant que nanovecteur au CEA / 

LETI / DTBS, afin de définir leurs organes d’accumulation et leurs modes d’élimination de 

l’organisme. Pour cela, différentes techniques vont être utilisées, notamment l’imagerie de 

fluorescence et l’imagerie nucléaire. A partir des données obtenues, différents domaines 

d’applications potentielles pour les lipidots seront déterminés.  

 

 Le Chapitre I s’intéresse aux différentes nanoparticules biocompatibles développées 

à ce jour et à la place de l’imagerie de fluorescence dans la recherche clinique.  

Le Chapitre II évalue le devenir in vivo des lipidots chez la souris saine via un triple 

marquage fluorescent et radioactif. L’importance du choix des traceurs et leurs impacts sur 

la formulation des nanoparticules sont également évalués.  

Le Chapitre III explore l’utilisation des lipidots comme traceur fluorescent pour 

l’imagerie peropératoire, donc destiné à un usage clinique, en essayant d’encapsuler le vert 

d’indocyanine, unique fluorophore dans le proche infrarouge  autorisé à l’injection chez 

l’homme. De même, un traceur pour l’imagerie nucléaire (tomographie à émission 

monophotonique) est développé pour obtenir un agent de contraste pour le diagnostic non 

invasif sur corps entier.  



30 
 

 La Chapitre IV s’intéresse au secteur de l’oncologie avec l’accumulation passive des 

lipidots dans les zones tumorales via l’effet EPR (Enhanced Permability and Retention). Cette 

accumulation est évaluée sur plusieurs modèles tumoraux puis comparée à une stratégie de 

ciblage actif. Dans cette perspective, un peptide de ciblage, le cRGD, spécifique de l’intégrine 

αvβ3, récepteur surexprimé dans certain type de cancers, est greffé sur la couronne des 

lipidots et la biodistribution des nanoparticules fonctionnalisées est étudiée dans un modèle 

de souris avec un modèle de cancer mammaire murin.  

 Enfin, suite à l’obtention d’une biodistribution spécifique des lipidots dans les 

organes stéroïdiens (ovaires, surrénales, Chapitre II), la preuve de concept de l’utilisation des 

lipidots pour de la délivrance d’hormones ovariennes (œstradiol, éthynil œstradiol)  est 

étudiée Chapitre V.  
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 Ce chapitre a pour objectif de décrire la place actuelle des nano-objets dans la 

recherche clinique. L’intérêt et l’utilité des nanovecteurs seront explicités, ainsi que leur 

utilisation en médecine, notamment pour le diagnostic, la thérapie, ou la combinaison des 

deux, appelée théragnostic. Puis, seront décrits les différents nano-objets ayant été 

développés pour des applications in vivo, ainsi que les évolutions subies par ces vecteurs afin 

d’améliorer leurs propriétés au contact des milieux biologiques. L’utilisation de l’imagerie de 

fluorescence, technique de choix utilisée dans cette thèse pour suivre le devenir in vivo de 

nanoparticules sera explicitée. Enfin, les nanoparticules lipidiques développées au 

laboratoire, les lipidots, étudiées au cours de cette thèse, seront présentées, ainsi que les 

données connues au démarrage de ce travail concernant leur stabilité et leur toxicité.  

 

A. Nanomédecine : définition et objectifs 

A.1. Définition  

Les nanoparticules sont utilisées depuis de nombreux siècles (nanoparticules de 

cuivre dans les tessons gallo-romains pendant l’antiquité, nanocristaux d’argent et de verre 

dans les vases ou encore nanoparticules d’or pour sublimer les couleurs des vitraux) mais le 

terme et sa signification physique n’ont été définisqu’au XXème siècle. Le Lipiodol®, mélange 

d’acide gras et d’huile iodée utilisé comme agent de contraste en radiologie, développé par 

le Dr. Guerbet à Paris en 1901 (toujours utilisé aujourd’hui), se présentait déjà sous une 

forme nanoparticulaire. Richard Freymann, lors de sa lecture du 29 décembre 1959 lors du 

congrès de la Société Américaine de Physique, «There’s planty of room at the bottom », 

prédisait déjà l’essor du monde des nanoparticules dans les décénies qui ont suivies.  

L’emploi du terme « nanoparticule » est apparu au début des années 1960 avec la 

formulation de liposomes (découverte en 1961, publiée en 1964)1-3. Le concept de 

« nanomédecine » a été introduit bien après, avec les premiers essais dans le domaine 

médical et les premières publications dans les années 20004, 5.  

D’après l’institut national de recherche et de sécurité (INRS)6,7: « une nanoparticule 

(ou particule ultra-fine) est définie par la norme ISO TS/27687 comme étant un nano-objet 

dont les trois dimensions (longueur, diamètre, épaisseur) sont à l'échelle nanométrique, 

c'est-à-dire une particule dont le diamètre est inférieur à 100 nm environ ». Une définition 
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plus large de « nano-objet » englobe les objets dont au moins une des dimensions se situe à 

l'échelle nanométrique.   

 

A.2. Avantages de la taille nanométrique : exemples de nanovectorisation 

Il existe de nombreux moyens de caractériser une molécule thérapeutique. Dans un 

premier temps ses propriétés physico-chimiques « in vitro » (à savoir dans un tampon) sont 

étudiées. Les caractéristiques les plus importantes sont la charge de surface (qui peut 

moduler la complexion de la molécule avec d’autres molécules de charges opposées ou 

encore jouer sur l’internalisation de la molécule dans la cellule), le poids moléculaire, la 

solubilité, la stabilité nécessaire pour être sûr de la nature de la molécule injectée et ne pas 

introduire de produits de dégradation8. 

Dans un second temps, le profil pharmacologique est étudié, à savoir le devenir in 

vivo de la molécule après administration, la mettant en contact avec le milieu vivant. Les 

paramètres à évaluer sont la toxicité, la stabilité biologique, les pharmacocinétiques et 

biodistributions (termes expliqués plus longuement Chapitre II), la capacité à passer les 

barrières biologiques ou encore sa capacité à se lier aux protéines plasmatiques (un taux de 

liaison élevé réduit la biodisponibilité du produit). Les données pharmacologiques varient 

suivant la voie d’administration du produit (voie orale, intraveineuse, intradermique, 

aérosols…). En effet, la molécule ne sera pas exposée aux mêmes barrières biologiques, 

qu’elles soient physiques (passage de l’épiderme, passage de la membrane gastro-

intestinale, passage des membranes alvéolaires pulmonaires, perméabilité de certaines 

membranes..), biochimiques (dégradation enzymatique dans l’estomac par exemple) ou 

chimiques (pH acide au sein d’une tumeur ou encore pH acide de l’estomac ; hydrophobie 

du composé le rendant impropre à l’injection).  

Un point essentiel est la toxicité de ces molécules après administration. En effet leur 

accumulation non souhaitée dans certains organes, ou encore un temps de présence trop 

long dans l’organisme, peuvent entrainer des effets toxiques très importants appelés « effets 

secondaires » ou indésirables. L’activité intrinsèque de certaines molécules, notamment les 

anticancéreux qui ont pour but de détruire les cellules tumorales, peut entrainer des effets 

indésirables très importants en dehors de leur cible biologique. Une pharmacocinétique 

déffavorable peut également entraîner une augmentation de la dose administrée afin 
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d’obtenir la dose souhaitée sur le site d’action biologique ciblé, augmentant davantage les 

effets secondaires du produit.  

Même si certaines modifications structurelles de molécules permettent de changer 

leurs propriétés chimiques ou physico-chimiques pour améliorer leur comportement in vivo, 

certaines molécules thérapeutiques ou de diagnostic sont inutilisables telles quelles en 

raison de contraintes liées au milieu biologique9, 10. L’encapsulation de ces molécules 

thérapeutiques ou de diagnostique dans des vecteurs de taille nanométrique est une 

solution pour acheminer ces molécules vers leur cible thérapeutique in vivo. L’encapsulation 

agit à quatre niveaux différents :  

(1) En protégeant la molécule encapsulée des différentes barrières biologiques, mais 

également et plus généralement en la protégeant de l’environnement extérieur (tampon 

aqueux de stockage dans lequel elle peut se dégrader par exemple).  

(2) En modulant le ciblage de la molécule d’intérêt par les propriétés de la 

nanoparticule, objet réputé plus maniable que la molécule thérapeutique. Dans ce cas, ce 

n’est plus la pharmacologie de la molécule qui gouverne la biodistribution mais la 

pharmacologie du nano-objet transporteur11. Par exemple, l’encapsulation de petites 

molécules qui seraient très rapidement éliminées de l’organisme par voie rénale à cause de 

leur petit poids moléculaire, permet d’augmenter la taille physique des molécules 

encapsulées donc leur temps de présence dans l’organisme et favorise ainsi leur action 

thérapeutique. Un second exemple est l’utilisation de la taille nanométrique des 

nanoparticules pour le ciblage passif des tumeurs (notion plus détaillée dans le sous chapitre 

suivant)12. Enfin, une nanoparticule peut être utilisée comme une plateforme sur laquelle 

des ligands dit « de ciblage » peuvent être greffés (anti-corps, peptides, sucres..) afin 

d’amener préférentiellement la nanoparticule vers une cible spécifique dans l’organisme.  

(3) En protégeant les tissus sains des effets toxiques de la molécule grâce au ciblage 

préférentiel vers les organes cibles.  

(4) En améliorant l’efficacité de la molécule par des moyens directs ou indirects. 

Encapsuler une molécule permet de préserver ses propriétés originales en limitant ou 

diminuant sa dégradation par les fluides biologiques (diminution de la dose);  améliorer sa 

solubilité et moduler sa cinétique in vivo (diminution des doses, diminutions des effets 

toxiques, multi choix du mode d’administration). Concernant le domaine de l’imagerie, le 

contraste intrinsèque d’une molécule traceur peut être amélioré par son encapsulation. Par 
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exemple, l’encapsulation de fluorophores organiques dans les lipidots permet d’améliorer 

leur rendement quantique de fluorescence grâce à une augmentation de la microviscosité 

locale limitant ainsi les pertes d’énergie par émission non radiative13. L’utilisation de 

nanovecteurs permet également d’acheminer un nombre plus important de traceurs dans 

une zone spécifique, augmentant le contraste des images. 

 

A.3 Des nanoparticules désignées pour les applications médicales 

A.3.1 Trois générations de nanoparticules 

Trois générations de nanoparticules pour applications médicales ont été 

développées, plus communément appelées nanoparticules simples, furtives ou ciblées 

(Figure 1). Les premiers objets dits « simples » tels que les liposomes composés d’une simple 

bicouche membranaire de phospholipides sont rapidement repérés par le système 

immunitaire et dégradés par l’organisme. Après l’entrée des nanoparticules dans le sang, les 

opsonines, incluant les immunoglobulines IgG et IgM, des protéines comme les 

compléments (C3, C4 et C5), s’adsorbent à la surface des particules et servent de médiateurs 

dans la reconnaissance des particules par les macrophages (processus appelé opsonisation). 

D’autres protéines plasmatiques comme l’albumine, la fibronectine et les apolipoprotéines E 

s’adsorbent à la surface des nanoparticules et jouent le rôle d’opsonines en initiant une 

réponse phagocytaire par les macrophages. L’adsorption peut se faire par des forces 

attractives comme des interactions électrostatiques, des interactions de type van der Waal 

ou des interactions hydrophile / hydrophobe. Afin d’éviter ce phénomène d’opsonisation, 

des nanoparticules recouvertes d’une « enveloppe » hydrophile composée le plus souvent 

de polymères tels que le poly-éthylène-glycol (PEG, biocompatible et approuvé par la FDA) 

ou encore le dextran (polymère saccharidique) ont été développées. L’ enveloppe a pour but 

de limiter l’adsorption des protéines sur la surface des nanoparticules, évitant ainsi la 

reconnaissance de l’objet par les cellules du système réticulo endothélial (Reticulo 

Endothelial System « RES » en anglais  est un ensemble de cellules qui joue un rôle dans 

l’épuration de corps étrangers présents dans l’organisme)14. Les nanoparticules recouvertes 

de cette enveloppe hydrophile limitant l’adsorption des protéines ont un temps de 

circulation plasmatique augmenté : ce sont des nanoparticules dites « furtives ». Enfin, le 

besoin d’adressage de la nanoparticule vers une cible spécifique a entrainé le 

développement de nanoparticules dites « ciblées ». Sur la couche furtive de polymères sont 
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greffées des molécules connues pour interagir avec une cible biologique, par exemple des 

anti-corps, des sucres ou des peptides15.  

 

Figure I-1 : Différentes générations de nanoparticules. 

 

 

A.3.2 Nanoparticule et ciblage passif  

En oncologie, la taille nanométrique joue un rôle important dans le ciblage et 

l’accumulation passive de vecteurs dans les tumeurs. Un bref rappel de la structure des 

tumeurs est présentée ici.  

Au cours du processus tumoral, la cancérogénèse induit une prolifération cellulaire 

anarchique qui conduit au développement d’une masse tumorale16. Lorsque la tumeur 

atteint une taille de 1 à 2 mm de diamètre, elle induit la construction d’un système d’apport 

sanguin appelé angiogenèse. Cette étape est capitale dans la transition d’une tumeur de 

stade bénin à un stade malin capable d’envahir et de métastaser les autres organes. 

L’angiogenèse est régulée par la tumeur elle-même via la sécrétion de facteurs de croissance 

qui se fixent de manière spécifique à des récepteurs présents à la surface des cellules, 

induisant la formation de capillaires se développant autour et au sein de la masse tumorale. 

Ces néovaisseaux qui alimentent la tumeur peuvent également fusionner avec le système 

vasculaire sain.  

Les néovaisseaux tumoraux présentent de nombreux défauts en comparaison des 

vaisseaux sains en particulier une déficience en pericytes (cellules de Rouget), la formation 

d’une membrane basale aberrante et une proportion élevée de cellules endothéliales 

prolifératives. Le débit sanguin est souvent irrégulier, avec la formation de shunts dans les 

vaisseaux. Les tissus sains, dont les capillaires sont non fenestrés, sont composés d’une 
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couche simple de cellules endothéliales reliées entre elles par des jonctions serrées. En 

revanche, les vaisseaux présents au sein de la tumeur sont de constitution fragile, dû à des 

jonctions inter-cellulaires endothéliales très faibles, un nombre important de fenestrations 

et de canaux, et une membrane basale absente ou discontinue17-19 (Figure 2). 

Une pression hydrique élevée est souvent retrouvée dans les tumeurs solides. Cette 

pression élevée est le résultat direct d’un drainage lymphatique défaillant, dû au fait que la 

masse tumorale induit une lymphogénèse déficiente16, 20, 21.  

 

 

Figure I-2 : Représentation schématique de nanoparticules prenant avantage de l’effet EPR dans les 

amas tumoraux d’après Prakash 
22

.   

 

 L’augmentation de la perméabilité des vaisseaux sanguins et la baisse du drainage 

lymphatique aboutissent à une accumulation « passive » des nanoparticules au sein de la 

masse tumorale. Il explique en partie le succès de l’utilisation de nanoparticules dans la 

détection et le traitement du cancer et repose sur deux caractéristiques physiques : la taille 

nanométrique de la nanoparticule et la disrégularité des néovaisseaux tumoraux. Ce ciblage 

dit passif est appelé effet EPR (Enhanced Permeation and Retention en anglais)16, 20, 23-25.  

 La durée élevée de circulation sanguine des nanoparticules est mise à profit pour 

augmenter leur probabilité de passer les fenestrations de l’endothélium tumoral et  

s’accumuler au sein de la tumeur. La présence d’une couronne de PEG à l’extérieur de la 

nanoparticule lui permet d’être furtive vis-à-vis du système réticulo endothélial et accroit 

son temps de circulation plasmatique. Les nanoparticules furtives dont la taille est inférieure 
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à environ 200 nm peuvent donc s’accumuler facilement dans des tumeurs bien vascularisées 

via des fenestrations au sein de l’endothélium, s’y accumuler et être retenues dans 

l’interstitium tumoral pendant une période prolongée.  

 

 Pour récapituler, quatre facteurs expliquent l’accumulation d’une nanoparticule dans 

une tumeur, qui se fonde sur l’effet EPR : (1) la ½ vie plasmatique élevée du nanosystème ; 

(2) la perméabilité des vaisseaux ; (3) la taille nanométrique (typiquement 5 – 200 nm) ; et 

(4) le faible drainage lymphatique au sein de la tumeur.  

 

A.3.3 Nanoparticule et ciblage actif 

Le ciblage passif par l’effet EPR dépend des caractéristiques physiques de la tumeur 

ainsi que de la taille et du temps de circulation prolongée du nanosystème dans le sang. 

L’effet EPR varie beaucoup d’une espèce de tumeur à l’autre.  A contrario, le ciblage dit actif 

fait intervenir des ligands, greffés en surface des nanoparticules, qui ont pour objectif 

d’amener de manière préférentielle la nanoparticule vers sa cible. Des peptides, des 

anticorps ou encore des sucres peuvent être utilisés. Ils permettent une reconnaissance par 

les récepteurs exprimés à la surface des cellules, et éventuellement l’endocytose des 

nanoparticules. Dans le cas des nanoparticules PEGylées, les ligands de ciblage sont souvent 

greffés sur les extrémités des chaines de polymères présentes à la surface des 

nanoparticules26, afin que le ligand soit présenté au-delà de la couronne de PEG. Il risquerait 

sinon d’être masqué ou incorporé dans la couche de polymère, ce qui rendrait sa présence 

inutile.  

 

 Comme exemple de récepteurs très étudiés pour les applications en oncologie, les 

récepteurs aux intégrines αvβ3 sont surexprimés dans les néovaisseaux pendant 

l’angiogenèse27-29. La séquence peptidique RGD reconnait le récepteur de l’intégrine αvβ3 et 

cible les zones tumorales surexprimant les récepteurs à cette intégrine. Une autre molécule 

utilisée pour le ciblage en oncologie est le folate (dérivé de la vitamine B9) en raison des 

cancers, notamment ovariens, qui sur-expriment ses récepteurs30 (Figure 3).     
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Figure I-3 : Exemples de structure de ligands fréquemment utilisés pour fonctionnaliser les 

nanoparticules et favoriser leur ciblage vers les cellules cancéreuses. a) L’acide folique est un ligand 

utilisé par exemple pour cibler les récepteurs folate des tissues ovariens
31

. b) Le peptide cyclique cRGD 

a été utilisé pour cibler les intégrines αvβ3, qui sont surexprimées dans les vaisseaux tumoraux
32, 33

 . 

 

 

B. Développement de nano-objets 

Ce sous-chapitre a pour but de présenter de manière rapide les différents types de 

nanoparticules existant, qui se répartissent en trois catégories : les nanoparticules 

inorganiques, les nanoparticules polymériques et les systèmes lipidiques avec la description 

de chaque type de nanoparticule, suivi des données qui les caractérisent in vivo.  

 

 

B.1. Les nanoparticules inorganiques  

Les nanoparticules métalliques, comme les nanoparticules d’oxyde de fer, les 

nanostructures d’or ou encore les nanoparticules de semi-conducteur (notamment celles 

possédants des propriétés d’émissions de fluorescence : les « quantums dots »), sont des 

nano-objets possédant des propriétés optiques ou magnétiques intrinsèques intéressantes 

pour les applications médicales (Figure 4).  
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Figure I-4: Représentation schématique des nanoparticules d’or, d’oxyde de fer et des boites 

quantiques
34,35

 

 

Le Tableau 1 liste le type de nanoparticules inorganiques étudiées à ce jour, leurs 

principales caractéristiques, leurs données in vivo et leur stade d’avancement dans le 

transfert clinique.  
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Les nanoparticules inorganiques 

Nature 
Caractéristiques / 

Formulation 
Données in vivo 

Transfert 

clinique 

Nanoparticules 

d'or36
 

  Cœur d’or ou noyau de silice 
recouvert d'une fine pellicule 

d'or,  
 

Fonctionnalisation par des 
thiolates,    

                                                                                    
Absorbance à une λ spécifique 
de la lumière, dépendante de 

l'épaisseur de la coquille (proche 
IR) ou du diamètre du cœur 
(bande de plasmon visible*).                                           

- Taille de 5 à 25 nm
37,   

 

    - 10 nm : répartition non spécifique 
sang, foie, rate, cœur, rein, testicules, 

cerveau, poumon, excrétion urinaire
38, 

  
  - 25 nm : augmentation du taux de 

globules blancs, accumulation dans le  

foie dans la rate
39, 

   
   - Toxicité : signal dans le foie et la 

rate jusqu'à 2 mois. 

Inertie du 
métal, 

inoxydable, 
biocompatible   

                                                                                                                      
Proche du 

stade clinique 

Oxydes de 

fer40, 41  
 

SPIO* : diamètre de 50 nm, 
détection des lésions du foie et 

pathologie du tube digestif, 

- Taille de 20 à 110 nm                                            
- Disparition rapide du système 

sanguin (t1/2 vie < 1h), Certaines 
formulations 

approuvées par 
l'EMEA comme 

agent de 
contraste pour 

l'IRM      
                                                   

Stade clinique  

USPIO** : diamètre < 50 nm, 
détection des cancers, des 
maladies dégénératives, 

inflammatoires et 
cardiovasculaires.  

  -  < 20 nm, se distribuent dans le foie, 

les reins, la rate
42, 

 
- > 20 nm, accumulation majeur dans la 

rate puis le foie et les poumons,                   
 

- Toxicité : signal persistant dans le foie 

jusqu'à 17 jours après injection
42. 

Oxyde de fer encapsulé dans 
coquille de dextran pour 

augmenter la biocompatibilité
43, 

44
. 

Quantum 

dots
45

                        

(boites 

quantiques)   

Nanocristaux semi-conducteurs, 
propriétés uniques dues à leurs 

tailles nanométriques (2 - 10 nm) 
et la prédominance des effets 

quantiques à cette échelle, 

-  Premiers organes d'accumulation: 

sang, poumons, foie
46

,                                         

 
-   Puis duodénum, signaux constants 

dans le foie, les reins et la rate
47-49. 

Agent 
d'imagerie très 

performant, 
l'utilisation de 
métaux lourds 
ou d'élément 
toxique sont 

des freins pour 
le 

développement 
clinique     

 
 Stade de 

développement 

Spectre de l'UV au NIRF 
modulée par la taille et la 

composition de l'objet,  

   -  Toxicité : difficulté à être éliminé 
de l'organisme (signaux constants dans 
le foie de 1 h à 168 h après injection) 

50, 51, 
 

-    Diminution de la toxicité:        
    (1) synthèse de QD de taille est < à 5 

nm, éliminée de manière rénale
52.  

Cœur recouvert d'une coque de 
sulfure de zinc afin de protéger la 

surface et stabiliser les 
propriétés optique,, couche de 

polymère, ou de ligands 
organiques 

Couples : cadmium / selenium, 
cadmium / tellure, indium / 
arsenic, indium / phosphore 

 (2) greffage de surfactants PEGylés
49

, 

(3) encapsulation des QD dans des 
émulsions, micelles de co-polymères, 

micelles de phospholipides
48. 

Tableau I-1 : Description des nanoparticules d’or, d’oxyde de fer et des boites quantiques 

*Bande de plasmon = bande d’absorption optique du matériau. 
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Nous pouvons donc conclure que d’une manière générale, les nanoparticules 

inorganiques sont caractérisées par leur accumulation dans le foie, la rate et parfois les reins 

suivant leur taille (les nanoparticules < 5 nm sont éliminées par voie rénale). Pour l’ensemble 

de ces composés, la non élimination des particules et ce jusqu’à 2 mois après injection reste 

un handicap majeur pour une utilisation clinique.    

 

 

B.2. Les nanoparticules organiques 

Les nanoparticules organiques sont utilisées essentiellement pour leur rôle de 

transporteur. En effet, contrairement aux nanoparticules inorganiques, elles ne possèdent 

pas de propriétés optiques ou magnétiques intrinsèques. Ces nanoparticules sont des 

systèmes de cargos dans lesquels sont encapsulées des molécules d’intérêt, que ce soit des 

agents de contraste pour de l’imagerie, des molécules thérapeutiques pour la délivrance de 

médicaments ou une combinaison des deux, dans une approche théranostique. La 

nanovectorisation a pour but dans ce cas de modifier la pharmacologie du produit encapsulé 

et de faciliter son adressage dans l’organisme ou encore de réduire sa toxicité.  

 Deux grandes familles de nanoparticules organiques existent. La première regroupe 

l’ensemble des nanoparticules à base de polymères naturels ou de synthèse comme les 

micelles polymériques ou les nanoparticules de PLGA (acide poly(lactiqueglycolique) (Figure 

5).  

 

 

Figure I-5 : Représentation schématique de 3 exemples de nanoparticules à base de polymère
53

.  
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La deuxième représente l’ensemble des systèmes lipidiques qui sont des systèmes 

organiques composés de phospholipides, glycérides, cholestérol ou de tout autre corps gras 

biocompatible et biodégradable (Figure 6). Peuvent être cités dans cette catégorie les 

liposomes, les nano-émulsions, les nanocapsules, les nanosphères et les nanoparticules 

lipidiques solides (SLN). 

 

 

Figure I-6 : Représentation schématique de différents exemples de particules lipidiques. 

 

Le Tableau 2 suivant détaille les vecteurs les plus aboutis déjà utilisés en clinique 

aujourd’hui (polymère, liposome), quelques caractéristiques de formulations et leur devenir 

in vivo.  
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Les nanoparticules organiques 

Nature Caractéristiques / Formulation Données in vivo Transfert clinique  

Nanoparticules 

polymériques  

   - De source naturelle
54, 55

 

(chitosan, gélatine, alginate) ou 

synthétiques
56

 (PLA, PLGA, PCA, 

PCL*),   
      

  -  10 nm < diamètre < et 1 µm,            
 

- Systèmes vésiculaires : 

nanocapsules
57

,                                                        

 
- Systèmes matriciels : 

nanosphères
58, 59,                           

 
- Principal avantage : contrôle du 

relargage, chimie de surface 

  - Biodistribution variable 
suivant le poids moléculaire (< 

12 kDa, accumulation dans le 
rein; > 50 kDa, accumulation 

dans le foie)
60, 

 
- Les nanoparticules de PLGA 
de diamètre entre 60 et 120 

nm, s'accumulent dans le foie 

et la rate
61

,           

                                                                     
- La PEGylation permet 

d'augmenter le temps de 
circulation sanguine mais ne 

change pas les organes 
d'accumulation, 

Point négatif : 
utilisation de 

solvants organiques 
pendant la 

préparation,  
 

Point positif : 
l’utilisation de 

polymères 
biodégradables 
approuvés par 

l'EMEA** (PLGA) 
permet d'envisager 
un transfert clinique 

proche,  
 

Un produit sur le 
marché à ce jour, le 

Lupron-Depot® 
(cancer de la 

prostate /sein). 

  - La présence de PEG à la surface 
permet de diminuer l'adsorption 
des protéines / La présence de 

Tween® 80 permet le passage de la 

barrière hémato-encéphalique
62. 

  - Adsorption de protéines 
plasmatiques à la surface après 

injection  (IgG, albumine, 
apolipoprotéines E, partie C3 

du complément) 63-65. 

Les liposomes  

   - Vésicules sphériques composés 
d'une bicouche lipidique naturelle 

(phospholipides, 
phosphatidyléthanolamine d'œuf, 

lécithine de soja)  
ou synthétique 

(dioléoylphophatidyléthanolamine) 
66, 67, 68, 

 
  - La structure se veut similaire à 
celle de membranes cellulaires, 

- Charge neutre : toxicité plus 

faible
68, 69, 
 

- Les liposomes simples 
s'accumulent dans le foie et la 
rate sans être retenus par les 

autres organes,         
                                                                                                  

- La PEGylation des liposomes 
augmente le temps de 

circulation plasmatique (48 h 
versus 4 h) mais ne modifie pas 

la biodistribution
70-73. 

Plusieurs produits 
actuellement sur le 

marché : 
Ambisone® 
(liposome-

amphotericine B) et 
Myocet® (liposome-

doxorubicine) par 
exemple pour les 
liposomes simple, 

                                                                                                                               
Doxil® ou Carlyx® 

(liposome-PEG-
doxorubicine) pour 

les liposomes furtifs.  

   - Rigidification de la membrane 
de phospholipides par l'ajout de 

cholestérol pour limiter le 

relargage du contenant
74, 75,      

                                                  
- Plusieurs structures (Figure 7)***: 
vésicules multilaméllaires MLV (> 

500 nm), petites vésicules SUV 
unilaméllaires, (20 nm < diamètre < 

100 nm) et grand vésicules 

unilaméllaires LUV (> 100 nm)
69.  

- Interaction des liposomes 
avec les cellules suivant 4 

mécanismes : (1) endocytose 
par les cellules du RES, (2) 

adsorption à la surface 
cellulaire par des interactions 

faibles ou spécifiques, (3) 
fusion de la membrane avec la 

membrane de la cellule, (4) 
transfert des lipides sans 

association ni relargage du 

contenant
69. 

Tableau I-2 : Description des nanoparticules polymériques et des liposomes 
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*PLA: poly(acide lactique), approuvé pour l’injection ou pour l’ingénierie tissulaire par 

l’EMEA ; PGA : poly(acide D,L-glycolique) ; PLGA : copolymère glycolique / lactique76 ; PCA : le 

poly (cyanocrylate) ;PCL : le poly (ε-caprolactone)63 

** EMEA : European Medecines Agency équivalent Européen de la FDA 

*** Les liposomes peuvent être préparés par simple agitation, par sonication (soit avec un 

embout à sonication directement plongé dans la solution ou par un bain de sonication), par 

inversion de phase ou par lyophilisation à partir de liposomes préformés. Suivant le type de 

procédé utilisé, il pourra être obtenu des vésicules multilamellaires (MLV en anglais pour 

« Multiple Lamellar Vesicles ») d’une taille > 500 nm, des petites vésicules unilamellaires 

(SUV en anglais pour « Small Unilamellar Vesicles ») de diamètres compris entre 20 et 100 

nm contenant une seule bicouche de phospholipides et enfin de grands vésicules 

unilamellaires (LUV en anglais pour « Large Unilamellar Vesicles ») de taille > 100 nm et 

étant de composition très hétérogène69 (Figure 7).  

 

Figure I-7 : Représentation des différents systèmes liposomaux
77

. 

 

Il est à noter que les liposomes ont été les premiers nanoobjets à être marqués 

radioactivement pour réaliser de l’imagerie nucléaire (comme la TEMP: Tomographie à 

Emission MonoPhotonique, le TEP : Tomographie à Emission de Positons)78. Plusieurs 

techniques de radiomarquage ont été développées : (1) l’incubation des liposomes avec le 

radioligand (aboutissant généralement à un couplage instable) ; (2) l’encapsulation du 

radioligand dans la phase aqueuse, et (3) la conjugaison du ligand à un chélate lipidique 
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incorporé dans la bicouche du liposome préformé79, 80. Il peut être cité pour l’111In, le chélate 

DTPA (l’acide pentaacétique diéthylènetriamine) conjugué à la phosphatidyléthanolamine 

(PE). L’ensemble de ces méthodes ont permis le suivi in vivo des liposomes après injection, 

de manière non invasive.   

 

B.3. Les systèmes lipidiques depuis les années 2000 

De nombreux nanovecteurs dont le cœur est à base de lipides ont vu le jour depuis 

les années 2000. Ils se distinguent des liposomes par leur cœur lipidique hydrophobe alors 

que ces derniers ont un réservoir aqueux pour cœur. Les deux types de particules ont une 

coquille de surfactants le plus souvent des phospholipides, en double couche (ou plus) pour 

les liposomes, monocouche pour les particules lipidiques. La Figure 8 et le Tableau 3 

décrivent les nanoparticules solides lipidiques (SLN), les nanoparticules lipidiques structurées 

(NLC) et les nanocapsules lipidiques (LNC) développées par l’équipe de JP. Benoit. Elles 

présentent toutes des similarités mais également des différences de compositions et de 

structure avec les lipidots.  

 

 

Figure I-8 : Représentation schématique d’une nanoparticule solide, d’une nanoparticule lipidique 

nanostructurée et des nanocapsules développées par JP. Benoit
81

.  
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Les nanoparticules organiques : les systèmes lipidiques depuis les années 2000 

Nature Caractéristiques / Formulation Données in vivo Transfert clinique  

Nanoémulsions 

lipidiques
82

 

- Développées dans les années 50 

pour la nutrition parentérale
83

 

(utilisation d'huile, de 
phospholipides et d'acide gras), 

détournées dans les années 2000 
pour l'encapsulation de molécules 

hydrophobes
84-86.  

- Dû à leur similarité de 

structure, la 
biodistribution de ces 

différentes nanoparticules 
est proche, 

 
 - 25 nm < diamètre < 250 

nm, 
 

- Potentiel zêta variable 
suivant le type de 

phospholipides utilisés 
(entre -20 mV et - 30 mV), 

                                                   
- Nanocapsules PEGylées : 
t1/2 vie plasmatique de 45 
min, accumulation cœur, 

foie et rate (24 h)
87

,       

                                                                          
- SLN (85 nm, - 20 mV) 

peuvent franchir la BHE, 
accumulation foie, rate, 

poumons (48 h)
88

,      

                                                                                                 
- t1/2 vie plasmatique 

prolongé pour les NLC par 
rapport aux SLN (11 h 

contre 6,7 h), 
accumulation principale 
dans le foie, faible signal 

dans poumons, cœur, rate 

et reins
71

.  

Intralipid®, 

Oliclinomel®, 

Clinoleic®, pour la 
nutrition parentérale                               

Diazepam-lipuro®, 
pour les traitements 

psychiatriques 

Les nanoparticules 

lipidiques solides 

(SLN) 

  - Cœur composé de lipides à 

l'état solide, contrairement aux 
huiles généralement utilisées.  

- Meilleur contrôle du relargage 
du principe actif (baisse de la 

mobilité moléculaire)
89-91. 

En développement 

Les vecteurs 

lipidiques 

nanostructurés 

(NLC) 

  - Possède un cœur amorphe 
contrairement aux SLN, dont le 
cœur cristallin est organisé. Un 
cœur amorphe limite la fuite de 

composés encapsulés lors du 

stockage en milieu aqueux
92. 

En développement 

Les nanocapsules 

lipidiques
93-95

 

(LNC) 

   
          -   Cœur huileux, entouré par 

une membrane semi-rigide de 
tensioactifs   

                            
   -Taille  < 100 nm, stabilité sur 18 

mois 

En développement  
 

(encapsulation d’anti-

cancéreux)
94, 96

 

Tableau I-3 : Description des nanoémulsions, des nanoparticules lipidiques solides, des vecteurs 

lipidiques nanostucturés et des nanocapsules lipidiques.  

 

B.4 Conclusion 

Beaucoup de nanoparticules inorganiques sont utilisées pour des applications 

médicales (nanoparticules d’argent, d’or, d’oxyde de fer, quantum dots). Ces nanoparticules 

sont très stables et donc difficiles à métaboliser, entrainant des temps de rétention 

importants dans l’organisme et donc un risque de toxicité potentiellement élevé. De 

nouvelles générations de nanoparticules préparées en utilisant des polymères naturels 

(gélatine, chitosan), des composés biodégradables (huile, cire, cholestérol) ont été 
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développés. La modification de la surface des nanoparticules est souvent réalisée pour 

modifier ses propriétés de surface et donc son profile ADME (Administration, Distribution, 

Métabolisation et Elimination). Par exemple, les nanoparticules métalliques sont 

généralement enrobées par un polymère naturel ou synthétique pour augmenter leur 

biocompatibilité, et les quantums dots peuvent, quant à eux, être incorporés dans des 

micelles lipidiques. Concernant les vecteurs lipidiques, de manière générale, le foie est le 

principal organe d’accumulation après injection intra-veineuse. Ils y sont retenus par les 

cellules de Kupffer, alors que les hépatocytes et les cellules endothéliales jouent un second 

rôle (faible internalisation). Généralement, l’accumulation dans la rate est également très 

élevée (la zone marginale et la pulpe rouge des macrophages sont des zones 

d’accumulations majeures), mais peut être réduite en recouvrant la nanoparticule d’une 

couche polymérique réduisant sa captation.  

Ces nanoparticules, suivant leur composition et leur devenir in vivo, sont des vecteurs 

de choix pour le ciblage des zones tumorales. En effet, leur plateforme est idéale pour 

greffer ou encapsuler des molécules thérapeutiques ou à visée diagnostic. Le paragraphe 

suivant présente un bref état de l’art de l’avancée de l’imagerie de fluorescence et des 

systèmes actuellement développés à ce jour pour l’imagerie des tumeurs à l’aide de 

nanoparticules.  

 

 

  

 C. Nanoparticule et Imagerie de fluorescence  

Si certaines nanoparticules inorganiques peuvent être suivies par des techniques 

d’imagerie telles que l’IRM (oxydes de fer) ou la spectrométrie par torche à plasma couplée à 

la spectrolmétrie de masse (« ICP-MS ») (quantum dots, particules métalliques), les 

particules organiques sont plus difficiles à suivre et nécessitent leur marquage par un 

traceur, par exemple un radionucléide. L’imagerie de fluorescence, associée aux techniques 

de microscopie, est une technique très couramment utilisée pour déterminer les fonctions 

des protéines, l’expression des gènes ou encore suivre des cellules. Elle permet également 

d’évaluer le devenir in vivo de nanoparticules, organiques comme inorganiques. 
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A.1 Intérêt de l’imagerie de fluorescence dans le proche infrarouge 

 L’imagerie de fluorescence in vivo est en pleine expansion depuis une dizaine 

d’années, grâce au développement de dispositifs d’imagerie per-opératoire et de systèmes 

d’imagerie optique très sensibles qui permettent d’explorer les tissus plus profonds97-108. 

L’imagerie de fluorescence in vivo présente certains défis techniques (comme l’absorption 

des photons) qui ont pu être résolus en travaillant dans le proche infrarouge (NIRF en anglais 

pour « Near-InfraRed Fluorescence »), à savoir les longueurs d’ondes comprises entre 650 

nm et 900 nm. En effet, dans cette fenêtre optique, l’absorption et la diffusion de la lumière 

par les tissus est réduite, et l’autofluorescence minimale98, 109, 110. La lumière infrarouge peut 

traverser la peau sans endommager les tissus, avec une autofluorescence minimale par 

l’eau, des lipides, ou des tissus chromophores contenant de grandes quantités d’oxy- et de 

désoxy- hémoglobine ou encore de mélanine. En effet, plus l’autofluorescence est faible, 

meilleure est le rapport signal sur bruit et le contraste des images (ou la profondeur de tissus 

que l’on pourra explorer).   

 L’imagerie de fluorescence a été surtout utilisée à l’origine pour réaliser des 

marquages histologiques ou cellulaires à des longueurs d’ondes comprises entre 350 nm et 

650 nm, en utilisant des fluorophores de type fluorescéine ou rhodamine. L’association 

d’une modalité d’imagerie fonctionnelle donnant des informations anatomiques comme la 

TEMP, la TEP ou encore l’IRM avec l’imagerie de fluorescence, s’est également développée 

pour suivre le devenir de nanoparticules in vivo
111. La fluorescence dans le domaine visible, 

représente surtout une modalité supplémentaire pour l’étude des biopsies ou des tissus ex 

vivo ou pour confirmer une structure cellulaire112 découlant des données anatomiques. 

Cependant, les techniques d’imagerie nucléaire étant coûteuses tant pour l’achat du 

matériel (compter 1 million d’euros pour une caméra TEP) que par les traceurs qui leur sont 

associés (compter 500 euros pour une synthèse de 18F-FDG), l’imagerie de fluorescence 

apparait comme une modalité à part entière pour obtenir des informations directement in 

vivo. Les fluorophores organiques absorbant / émettant dans le proche infrarouge sont 

souvent hydrophobes, et enclins à l’agrégation en milieu aqueux, ce qui éteint leur signal de 

fluorescence113. De faible poids moléculaire, ils présentent également un temps de vie 

plasmatique très court laissant peu de chance au fluorophore de s’accumuler dans le tissu 

souhaité. L’utilisation de nanoparticules pour améliorer la stabilité et modifier la 

pharmacocinétique de ces fluorophores est donc un recours de choix pour le design de 
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nanosondes fluorescentes pour les applications in vivo. Le marquage de nanoparticules par 

des fluorophores organiques peut également fournir avec des techniques d’imagerie peu 

contraignantes des informations sur leur devenir in vivo, de l’échelle du petit animal jusqu’à 

l’échelle subcellulaire, avec un même traceur.  

 

 

A.2 Nanoparticules et imagerie in vivo de fluorescence  

A.2.1. Modalité d’incorporation d’un fluorophore à un nanovecteur  

 Le fluorophore peut être localisé à différents endroits dans la nanoparticule. En effet 

deux ou trois choix de localisation sont possibles suivant le type de plateforme choisie. Le 

fluorophore peut se trouver conjugué à la surface de la nanoparticule, en contact avec 

l’environnement avec un greffage le plus souvent réalisé de manière covalente grâce à la 

présence de résidus d’acide aminés ou de la partie terminale d’un polymère. La conjugaison 

implique l’utilisation d’une chimie de couplage et le rendement de greffage est dépendant 

du nombre de fonctions disponibles pour la réaction114-116.  

 Le fluorophore peut être inclus dans la coquille de la nanoparticule si elle en possède 

une (comme la bicouche de phospholipides des liposomes), ou si elle possède des propriétés 

amphiphiles (comme l’utilisation de lipoprotéines117, 118). Ce mode d’incorporation, appelé 

intercalation, est de réalisation facile via une incubation des deux composants119-121.  

 La dernière technique, appelée encapsulation, consiste à incorporer au cours de la 

synthèse le fluorophore dans le cœur de la nanoparticule. Ce procédé permet d’incorporer 

un grand nombre de fluorophores dans le cœur du vecteur, et de les protéger de 

l’environnement extérieur109, 122-125.  

 Un double marquage fluorescent peut être réalisé afin d’évaluer la dissociation de 

l’objet, avec généralement un greffage par liaison covalente d’un fluorophore hydrophile sur 

la coquille de la nanoparticule et l’encapsulation d’une second fluorophore hydrophobe dans 

son cœur. Il est nécessaire d’avoir une différence suffisante dans les longueurs d’onde 

d’émission et d’absorption entre les deux fluorophores afin d’obtenir des signaux 

distincts126.   

 Comme pour les nanovecteurs à visée thérapeutique, deux familles de nanoparticules 

peuvent être distinguées pour le design de nanosondes dédiées à l’imagerie de 

fluorescence : (1) les nanoparticules à base de polymère comme les micelles109, 112, 127, 128, les 



Chapitre I : Nanomédecine, des premiers essais jusqu’à la clinique  

52 
 

systèmes polymériques125, 126, 129-133 notamment à base de PLGA134-136 ou de dextran137, les 

polymersomes126, 138-142, ou encore les dendrimères115, 122-124, et (2) les nanoparticules 

lipidiques comme les vecteurs à base de lipoprotéines117, 118, 143, 144, les liposomes111, 121, 145, 

les micelles à base de lipides113, 116 ou encore les nanoparticules solides lipidiques146-149.  

 

A2.2. Les différents systèmes en développement  

 De manière générale, les systèmes polymériques, le plus souvent synthétiques, 

présentent l’avantage de structures chimiquement bien contrôlées et bien définies. Suivant 

la structure, le fluorophore peut être chimiquement conjugué à la surface de la 

nanoparticule, ou incorporé dans son coeur129.  

 

Plusieurs études ont mis en évidence l’importance de l’hydrophobicité du 

fluorophore, donné par son logP (le LogP est égal au logarithme du rapport des 

concentrations de la substance étudiée dans l'octanol et dans l'eau. LogP = Log(Coct/Ceau) ; il 

permet de définir le caractère hydrophile ou lipophile du composé ; plus le logP est élevé, 

plus le composé sera hydrophobe). En effet, des colorants amphiphiles comme le NileRed 

(logP = 3,8) présentent une élimination rapide de la circulation sanguine après injection  in  

vivo du système dû au phénomène appelé « burst release», à savoir une sortie rapide du 

produit hors de l’objet, tandis que des fluorophores comme le DiR (logP = 17,4) présentent 

un signal stable dans le sang jusqu’à 6 h après injection, favorisant son accumulation dans 

une zone tumorale134. Cet effet a été décrit par l’équipe de Tong qui a couplé le fluorophore 

Cy5 au PLA, et incorporé le tout dans des nanoparticules polymériques, réduisant le 

relargage de l’agent fluorescent dans les milieux biologiques135. Des systèmes amphiphiles 

sont également en développement pour encapsuler simultanément des fluorophores 

lipophile et hydrophile comme l’ICG132 ou l’IR820133.  

 

 Le principal avantage des nanoparticules naturelles ou issues de composés présents 

dans la nature, est avant tout leur biodégradabilité et leur biocompatibilité (le risque 

d’immunoginécité est à contrôler). En effet, les composés utilisés pour élaborer ces 

systèmes sont naturels  (utilisation de lipides, d’huile, de triglycérides, de protéines ou de 

virus) et sont potentiellement non immunogènes et biodégradables117 (Figure 9). Une 
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stratégie développée est l’utilisation d’apolipoprotéines naturelles, type LDL (Low Density 

Lipopriteins) ou HDL (High Density Lipoprotein) et leur fonctionnalisation par des 

fluorophores pour le diagnostic tumoral ou la détection de ganglions sentinelles118. 

L’utilisation de bactériophages114 dont la surface est revêtue d’une couche épaisse de 

protéines, présente de nombreux groupes amines disponibles pour la conjugaison de 

fluorophores (environ 400 – 500 / bactérie). La bactérie est alors utilisée comme une 

nanoplatforme présentant à sa surface, par exemple, un fluorophore sensible au pH (Hcy-

646) et en son cœur un fluorophore non pH-dépendant (Cy5)114. En effet, un déséquilibre 

acido-basique est observé dans les zones tumorales, ce type de système permet de mettre 

en évidence l’hypoxie tumorale via la variation du signal du fluorophore pH-dépendant, un 

second fluorophore permettant la localisation de la tumeur.  

                                                      

Figure I-9. Préparation d’un nanosystème à base de LDL greffé avec du folate et comportant un 

fluorohore proche infrarouge, le DiR, en son cœur. 

 

La localisation du fluorophore dans la membrane ou le cœur de la nanoparticule 

permet de laisser des fonctions réactives à l’extérieur du système pour réaliser des greffages 

de peptides ou d’anticorps afin de réaliser un ciblage spécifique de la tumeur (voir sou-

chapitre A.4).  
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 D. Les nanoparticules lipidiques développées au CEA : « Lipidots » 

Depuis 7 ans, le LCMI, Laboratoire de Chimie des Microsystèmes et Interfaces 

(anciennement LFCM, Laboratoire de Fonctionnalisation, Chimie et Microsystèmes) 

développe un système de nanoparticules appelées lipidots™. Ces nanovecteurs ont été 

imaginés dans un premier temps pour l’encapsulation de fluorophores lipophiles150, 13, 148 

pour créer des agents de contraste fluorescents performants, puis ont vu ensuite leur 

domaine d’application s’étendre à la délivrance de médicaments151. Ce système est à 

présent envisagé pour construire des nanoparticules destinées à l’imagerie multimodale, 

notamment l’imagerie nucléaire alliée à l’imagerie de fluorescence. Le mot lipidot sera 

décliné au féminin dans ce mémoire, pour désigner la nanoparticule.  

 

D.1. Le système des nanoparticules lipidiques : Lipidots 

Cette nanoémulsion, fabriquée par ultrasons, est composée d’un cœur lipidique, 

mélange de mono-, di- et triglycérides à longues chaines (C16 – C18 principalement, Figure 

10), stabilisé par une monocouche de surfactants amphiphiles composée de phospholipides 

(lécithine de soja, dénomination commerciale Lécithine S75), et de surfactants PEGylés 

(stéarate de PEG2000, dénomonation commerciale MyrjS40) (Figure 11). Ces derniers 

confèrent notamment une grande stabilité colloïdale au système152, 153.  

Composition de l'huile de soja Composition de la Suppocire®NC 

Nature des acides gras  Pourcentage Longueur de la chaîne 
carbonée des glycérides 

 Pourcentage 
C16 8,0 à 13,3 % 

C16 : 1 < 0,2 % C8 0,1 à 0,9 % 

C18 2,4 à 5,4 % C10 0,1 à 0,9 % 

C18 : 1 17,7 à 26,1 % C12 25 à 50 % 

C18 : 2 49,8 % à 57,1 % C14 10 à 24,9 % 

C18 : 3 5,5 à 9,5 % C16 10 à 24,9 % 

C18 10 à 24,9 % 

Figure I-10 : Composition des chaines grasses présentes dans le cœur des lipidots. 
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Figure I-11: Représentation schématique de la nanoparticule. 

 

La taille des nanoparticules obtenues est modulable. En effet, en modifiant les 

quantités de chacun des ingrédients, il est possible de synthétiser de manière reproductible 

des nanoparticules de 30 nm  à 120 nm de diamètre. Il est également possible de moduler 

les propriétés du cœur en modifiant le ratio cire / huile afin d’ajuster sa viscosité152. La 

surface spécifique des lipidots est de 66 m2 / nanoparticule, son poids moléculaire d’ ≈ 8000 

kDa et sa masse de 1,32 10-8 ng / particule. Les lipidots sont stables plus de 1 an à 

température ambiante, et résistent à des pH compris entre 2 et 11152.  

La lipidot est une nanoparticule biocompatible (l’ensemble des produits utilisés dans 

la formulation sont autorisés par les autorités de santé), biodégradable, dont tous les 

composés, principalement à base de lipides, peuvent être éliminés par l’organisme. Le cœur 

hydrophobe permet d’encapsuler des composés hautement lipophiles, qui ne pourraient pas 

être administrés sous forme libre par voie intraveineuse. La surface à base de surfactants 

PEGylés permet d’envisager les greffages de molécules ou de biomolécules d’intérêt à 

l’extérieur des lipidots, comme des peptides 154 ou des anticorps.  
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D.2 Connaissance préliminaire du système 

Le système lipidot a été développé il y a plus de 6 ans pour l’encapsulation de 

fluorophores, dans le but de réaliser l’imagerie de fluorescence in vivo de tumeurs chez le 

rongeur (1ère génération de lipidots). L’encapsulation de fluorophores au sein du système 

permet d’améliorer leurs propriétés physico-chimiques favorisant des rendements 

quantiques de fluorescence élevés13, 147. Le passage à des formulations dont les composants 

sont entièrement de grade pharmaceutique a été réalisé il y a 3 ans (seconde génération de 

lipidots).  

Après injection systémique du vecteur de première génération (30 nm de diamètre), 

les lipidots présentent une accumulation passive par effet EPR dépendante du type de 

tumeur étudié154. La fonctionnalisation de ces nanoparticules par un cRGD permet la fixation 

et l’internalisation des nanoparticules par les cellules surexprimant le récepteur associé à ces 

ligands : les intégrines αvβ3154. Cette étude a mis en évidence le potentiel des lipidots pour 

le ciblage tumoral.  

Concernant les lipidots de deuxième génération, des essais de toxicité cellulaire ont 

montré la faible cytotoxicité des particules (IC50 = 1000 µg / mL de lipides sur la lignée de 

fibroblastes 3T3, ainsi qu’une faible captation des lipidots par les cellules myéloïdes 

(fibroblastes 3T3 et macrophages J774A), pas d’internalisation dans les macrophages après 5 

h d’incubation). Des études de tolérance chez le rat, après administration intraveineuse 

d’une dose unique de 150 mg / kg de lipidots de diamètre 50 nm, ont montré que 

l’ensemble des animaux ont survécu au moins 6 semaines normalement avec prise de poids 

et consommation alimentaire et hydrique normales. Des essais immunologiques permettant 

de mettre en évidence l’activation ou non du complément en présence de lipidots ont été 

réalisés sur 24 h. Aucune induction d’inflammation (dosage des interleukine-1β, 

interleukines-6 et TNF-α) ou d’activation du complément n’ont été observées.   

Ces données ont mis en évidence la pertinence de ces nanoparticules pour la 

vectorisation in vivo de molécules d’intérêt (drogue, agent de contraste).  

Ces premiers résultats nous ont encouragés à continuer le développement des 

lipidots et à proposer dans ce travail d’étudier la biodistribution et la pharmacocinétique de 

ces nanoparticules, ainsi que leurs potentialités d’applications cliniques.  
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E. Conclusion  

 

La nanomédecine est en évolution constante depuis ces 40 dernières années afin de 

développer des objets plus performants, plus biocompatibles et moins toxiques. Les 

nanoparticules permettent d’encapsuler des composés sensibles à l’environnement, que ce 

soit des fluorophores pour de l’imagerie de fluorescence, ou des composés thérapeutiques 

pour la délivrance de médicaments. Les nanoobjets ont vu leur structure évoluer au cours du 

temps afin d’améliorer leurs propriétés de vectorisation in vivo. Peuvent être citées 

notamment, la couronne de surfactants hydrophiles permettant d’augmenter la demi-vie 

plasmatique du vecteur après injection ou encore le couplage de molécules d’adressage à la 

surface des objets permettant une délivrance ciblée du vecteur et de son contenu. Les nano-

objets deviennent ainsi des plateformes de plus en plus sophistiquées permettant de créer 

des objets bi-ou trimodaux. L’objectif final reste avant tout l’obtention d’une autorisation 

d’administration chez l’homme par les autorités de santé. C’est pourquoi, à ce jour, les 

composés à bases de molécules et de lipides naturels restent en tête de file des produits 

utilisés en clinique.  

 
 Cette thèse a pour premier objectif de mieux comprendre le comportement des 

lipidots après administration chez l’animal en déterminant leur pharmacocinétique et, 

leur(s) voie(s) de métabolisation et d’élimination (Chapitre II). La localisation des particules à 

l’échelle de l’organe et des tissus a été étudiée en deuxième lieu. L’utilisation des lipidots 

comme agent de diagnostic pour l’imagerie de fluorescence et l’imagerie nucléaire a 

également été exploré (Chapitre III). Aux vues des données de biodistribution obtenues, 

différentes applications cliniques potentielles des lipidots (pour le diagnostic et la délivrance 

de médicaments) ont été explorées : l’oncologie et la délivrance d’hormones (Chapitre V et 

Figure 12). Enfin l’accumulation passive des lipidots dans différents modèles tumoraux a été 

quantifiée et l’apport d’un peptide de ciblage à la surface de la nanoparticule évalué 

(Chapitre IV). 
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Figure I-12 : Applications développées au cours de cette thèse avec les lipidots.  
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 Ces dernières années, le développement des nanoparticules pour des applications 

médicales comme la délivrance thérapeutique ou l’imagerie a connu une expansion 

rapide155. Il est donc devenu important de disposer d’outils pour évaluer le comportement 

de ces nanoparticules dans le corps. Après injection in vivo, ce comportement dépend de 

leur biodistribution, leurs voies de métabolisation et d’élimination. Cependant, il est difficile 

de comparer la littérature tant les types de nanoparticules différent (composition, taille, 

chimie de surface…) et les moyens de les étudier également (modèle animal, voie 

d’administration, organes cibles, durée de l’expérimentation). La complexité des scénarios 

expérimentaux cause des difficultés dans la comparaison des données expérimentales d’une 

étude à une autre. Néanmoins, des comparaisons peuvent être faites à partir de paramètres 

de base comme la pharmacocinétique ou en monitorant l’accumulation des nanoparticules 

dans certains organes spécifiques.  

 

 

 Dans ce chapitre, la pharmacocinétique et la biodistribution des lipidots étudiées par 

radiomarquage et imagerie de fluorescence seront présentées et discutées.  

 

 

 La partie A rappelle les paramètres fondamentaux de pharmacocinétique et de 

biodistribution avec la présentation du modèle ADME (Administration, Distribution, 

Métabolisation et Elimination)156, 157, puis, les différentes techniques de marquages 

disponibles à ce jour pour suivre les nanoparticules in vivo.  La partie B présente la synthèse 

des lipidots triplement marquées, la partie C, les résultats obtenus après leur administration 

in vivo et enfin les parties D et E forment respectivement la discussion et la conclusion de ce 

chapitre. 
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A. Caractérisation in vivo : les outils disponibles  

A.1. Caractérisation des vecteurs in vivo : paramètres fondamentaux de 

pharmacocinétique et de biodistribution  

 A.1.1 Les paramètres fondamentaux de pharmacocinétique  

 La pharmacocinétique se définit comme  « l’étude de l’évolution dans le temps des 

concentrations de médicament (principes actifs et métabolites) dans les liquides 

biologiques » et fait intervenir des paramètres mathématiques caractéristiques de la 

distribution dans les tissus et de l’élimination de l’organisme.   

 Les plus connus sont la biodisponibilité et les valeurs de distributions. La 

biodisponibilité représente le pourcentage de la dose administrée qui atteint la circulation 

générale (la biodisponibilité est de 100 % lorsque l’administration se fait par voie 

sanguine). Le volume de distribution représente un volume fictif dans lequel le médicament 

devrait être réparti pour être à la même concentration que dans le plasma, et traduit la 

capacité du produit à diffuser dans l’organisme156.  

 Concernant l’élimination, le temps de ½ vie plasmatique représente le temps 

nécessaire pour observer une diminution de 50 % de la dose initialement injectée. C’est un 

paramètre de référence pour évaluer la furtivité d’une nanoparticule dans l’organisme. La 

clairance totale représente quant à elle le débit quantifiant la capacité de l’organisme à 

éliminer la molécule157.  

 Enfin un paramètre considéré comme paramètre global, est le temps de présence 

moyen qui comme son nom l’indique représente le temps moyen pendant lequel une 

molécule reste dans l’organisme après administration.  

 

A.1.2 Les modèles de pharmacocinétique  

 Il existe deux approches pour réaliser les études de pharmacocinétique. Tout 

d’abord, la pharmacocinétique que l’on appelle « classique », fait référence à des 

compartiments empiriques « fictifs », et fait intervenir des modèles simplifiés. Les modèles 

« PBPK » (Physiologically based PharmacoKinetic en anglais)155, 158, modèles complexes 

étudiant la pharmacocinétique de la molécule dans chaque organe, proposent quant à eux 

une modélisation dans laquelle les « compartiments » ont une identité anatomique et 

physiologique et des significations relatives propres.  
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 A.1.2.a La pharmacologie classique  

 Pour calculer les paramètres définis précédemment, la pharmacocinétique classique 

doit définir ce qu’on appelle un « modèle » qui par définition est une expression 

mathématique décrivant la réponse d’un système pour une entrée donnée. Par conséquent 

le modèle d’étude différe pour une administration par voie intraveineuse (biodisponibilité de 

100 % de la molécule dans le sang) et pour une administration par voie orale au cours de 

laquelle la molécule subit d’abord le premier passage hépatique (biodisponibilité plus faible). 

Dans l’approche dite « compartimentale », l’organisme est considéré comme une succession 

de compartiments dans lesquels le médicament se distribue et diffuse de l’un à l’autre. 

 

 Le modèle dit « non compartimental » propose des équations mathématiques plus 

simples permettant une approche descriptive des phénomènes. Pour des études plus 

approfondies, des modélisations pharmacocinétiques plus sophistiquées peuvent être 

réalisées via l’établissement de modèles mono, bi ou tri compartimentaux (Figure 1). Le 

choix du modèle le plus adapté au traitement de données expérimentales peut être 

déterminé en traçant la courbe de la concentration plasmatique du médicament ou de la 

molécule d’intérêt en fonction  du temps sur une échelle semi-log et en déterminant les 

points d’inflexions de la pente. Chaque point d’inflexions traduit une phase différente de la 

cinétique de distribution et conduit à faire intervenir un compartiment supplémentaire.   
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Figure II-1 : Présentation des modèles pharmacocinétiques classiques à a) un compartiment, b) deux 

compartiments ou c) trois compartiments et les valeurs paramétriques qui leur sont associées. Le 

compartiment central est souvent assimilé au système sanguin et aux  organes « consommateurs » 

(foie), le compartiment périphérique aux organes de métabolisation ou d’élimination (reins, intestin) 

et le troisième compartiment correspond plutôt aux organes dits profonds comme une tumeur.  

  

 

  A.1.2.b Les modèles PBPK  

 Les modélisations dites « PBPK » sont plus avancées dans le sens où l’on essaie 

d’associer à chaque « compartiment » une identité anatomique et physiologique (chaque 

compartiment représente un organe). Ces modèles sont utilisés pour décrire des profils 

d’accumulation de molécules dans des tissus ou organes de manière individuelle (chaque 

organe est donc modélisé) ainsi que dans le sang ou le plasma. C’est un outil bien plus 

puissant que ceux utilisés en pharmacocinétique classique car il décrit la relation entre les 

organes et permet de meilleures prédictions.  
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 Un autre avantage est l’extrapolation possible des données expérimentales entre les 

espèces, les tissus, les voies d’administration et les doses. Ce modèle est utilisé depuis peu 

pour les nanoparticules et la littérature reste pauvre  sur ce sujet. Le premier article sur la 

PBPK pour prédire la concentration et les profils des boites quantiques (quantum dots) chez 

la souris a été publié en 2008 par le groupe de Li155. Ce modèle peut également constituer un 

bon outil pour prévoir par exemple la toxicité d’une nanoparticule. Néanmoins, il faut rester 

vigilant pour les données obtenues avec les nanoparticules car certains organes ne sont pas 

bien représentés alors qu’ils peuvent jouer un rôle très important (comme le système 

lymphatique)155, 159. Il est donc pour le moment conseillé d’utiliser plutôt ce type de modèle 

pour comparer entre elles un même type de nanoparticules.  

 

 Les principales limites à ce jour à l’utilisation des modèles PBPK pour les 

nanoparticules sont la quantité importante de données expérimentales nécessaires 

(paramètres physiologiques des animaux et humains, des données sur l’interaction des 

nanoparticules avec le corps ou les cellules ainsi que la connaissance de l’ADME de la 

nanoparticule). Le manque d’homogénéité des résultats obtenus entre les équipes 

constituent également un problème, dû à la reproductibilité des synthèses des 

nanoparticules ou encore à la variété des modèles animaux utilisés. De plus, le nombre 

important d’animaux nécessaire pour réaliser de telles études entre en contradiction avec 

les normes de l’éthique animale. Une autre limitation pratique concerne le laboratoire et 

l’équipe elle-même. En effet, le développement de modèles de pharmacocinétique nécessite 

un travail multidisciplinaire qui demande beaucoup de compétences dans des domaines 

d’expertises différents, tels que la caractérisation des nanoparticules, de l’ADME 

nanoparticulaire, la  nanotoxicité, les mathématiques et l’informatique.  

 

A.2 Les paramètres fondamentaux de biodistribution 

 Après l’étude des nano-objets dans le système sanguin, leur comportement dans 

l’organisme est décrit par quatre paramètres, souvent appelés par l’acronyme ADME pour 

absorption, distribution, métabolisation et élimination155. Ces quatre étapes (Schéma 1) et 

les facteurs les modulant sont détaillés dans les paragraphes suivant avec un accent sur la 

distribution.  
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  A.2.1 L’absorption  

 L’absorption est le procédé par lequel la nanoparticule passe de son site 

d’administration dans le milieu interieur, en pratique le plasma sanguin. L’absorption varie 

principalement suivant la voie d’administration et les différentes barrières que doit franchir 

la nanoparticule : voie orale (premier passage hépatique, enzymes gastriques), pulmonaire 

(passage à travers les alvéoles), intraveineuse, nasale, dermique (diffusion à travers la 

barrière cutanée), oculaire (évacuation lacrymale), intravaginale (muqueuse), et 

intratumorale (acidité). La biodisponibilité de la nanoparticule (à savoir le pourcentage de la 

dose administrée qui rejoint le compartiment sanguin) est de 100 % uniquement pour la voie 

intraveineuse. Cette voie est donc souvent adopétes lors de la première phase d’étude de 

molécules thérapeutiques chez l’animal. 

 

  A.2.2 La distribution 

 La distribution  correspond à l’arrivée des nanoparticules dans les différents tissus ; 

les plus étudiés sont le système vasculaire, le système réticulo-endothélial (RES), le système 

lymphatique, puis, de manière générale les autres tissus.  

 Le système vasculaire est un tissu complexe pour lequel trois paramètres peuvent 

jouer de manière considérable sur la nanoparticule. Tout d’abord, les nanoparticules 

peuvent se lier aux protéines plasmatiques (appelé processus d’opsonisation), et ce de façon 

instantanée dès que la nanoparticule est au contact du sang. Cette complexation modifie les 

propriétés physico-chimiques de la nanoparticule de départ et représente la première étape 

de reconnaissance du nano-objet par les macrophages aboutissant à leur phagocytose. Ce 

phénomène justifie la synthèse de nanoparticules furtives (par exemple comportant une 

couronne de poly(éthylèn)glycol à leur surface) réduisant l’opsonisation et donc augmentant 

le temps de présence des nanoparticules dans le compartiment sanguin.  

 La nature de l’endothélium des vaisseaux sanguins joue également un rôle 

important  selon que les vaisseaux sont continus ou discontinus, facilitant ou non 

l’extravasation des nanoparticules vers ces tissus.  Par exemple, l’endothélium discontinu est 

caractéristique du foie, de la rate, et des os avec des pores de 50 à 100 nm. L’apport en sang 

des tissus, leur perfusion rapide ou lente, est également un facteur déterminant pour la 

distribution du nano-objet.  
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 Le système reticulo endothelial (RES), aussi appelé système phagocytaire 

mononucléaire, représente un groupe de cellules capables d’ingérer un grand nombre de 

particules d’origine inconnue afin de les éliminer de l’organisme. Le RES comprend les 

monocytes circulants dans le sang, les cellules de Kupffer du foie, les cellules réticulaires 

dans les ganglions, la moelle osseuse, la rate et les macrophages présents dans certains 

tissus ou circulants librement dans le sang. Beaucoup d’efforts visent à éviter l’accumulation 

des nanoparticules dans le RES en les fonctionnalisant et ainsi faciliter leur accumulation 

dans d’autres tissus.  

 

 Les vaisseaux lymphatiques se trouvent dans l’ensemble du corps à l’exception du 

cartilage de la cornée, du cristallin et du système nerveux central. La nature même de la 

morphologie de l’endothélium (avec de grands espaces) et la fragilité de l’attachement des 

jonctions intracellulaires permet l’entrée des nanoparticules dans la circulation lymphatique. 

Le fluide lymphatique est filtré à travers les nœuds lymphatiques en lien avec les 

macrophages qui phagocytent les agents particulaires étrangers.  

 Les poumons et le tractus gastro-intestinal peuvent être des sites d’accumulation des 

nanoparticules, surtout s’ils sont la voie d’administration. A cause de la barrière hémato-

encéphalique, peu de nanoparticules sont retrouvées dans le cerveau. Les reins, importants 

organes excréteurs, peuvent accumuler des doses importantes de nanoparticules, surtout si 

celles-ci sont hydrophiles et de petite taille. L’accumulation dans le cœur est généralement 

étudiée à cause de son importance physiologique. Le muscle est peu regardé car c’est un 

organe de très faible accumulation bien qu’il représente 43 % du poids du corps chez la 

souris. La peau et les os sont en général regroupés sous le terme de carcasse. La tumeur est 

un organe spécial avec ses caractéristiques propres. Les vaisseaux des tumeurs sont fragiles, 

tortueux, dilatés et les cellules endothéliales y ont une morphologie aberrante avec une 

membrane basale souvent anormale. Leur densité et leur fragilité vasculaire élevée, ainsi 

qu’un drainage lymphatique déficient favorisent la perméabilité et la rétention des 

nanoparticules via l’effet EPR (Enhanced and Permeability Retention, Chapitre I).  
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  A.2.3 La métabolisation 

 La métabolisation inclue tous les procéssus biologiques qui altèrent les propriétés 

physiques et chimiques des nanoparticules et est propre à la composition de chaque nano-

objet. Certaines nanoparticules sont méatbolisées dans les lysosomes des macrophages du 

RES après avoir été internalisées, d’autres subissent une hydrolyse dans l’environnement 

aqueux. De nombreuses nanoparticules, notamment métalliques, ne sont pas métabolisées 

par l’organisme et s’accumulent dans le corps, ce qui favorise leur toxicité.  

 

  A.2.4 L’élimination 

 Suivant la composition des nanoparticules, l’excrétion peut se faire sous forme 

modifiée (métabolites) ou sous forme inchangée. Le foie et les reins sont les principaux 

organes responsables de l’excrétion des nanoparticules. Concernant l’élimination rénale, 

surtout retrouvée pour les nanoparticules de petite taille (< 5 nm) ou hydrophiles, les 

nanoparticules passent dans les urines suite à leur filtration glomérulaire. En dehors de sa 

fonction métabolique, le foie est également une voie majeure d’excrétion pour les 

nanoparticules, notamment si elles sont à base de lipides. L’excrétion se fait à travers les 

hépatocytes via la voie de production de la bile. D’autres voies d’excrétion existent comme 

les poumons, le lait ou la sueur.  

 

A.3 Tracer les nano-objets : techniques de marquage à disposition 

 Il existe différents moyens pour suivre in vivo la distribution d’une nanoparticule. Les 

techniques utilisées diffèrent suivant l’information qui est recherchée et suivant la nature de 

la nanoparticule utilisée. On dispose encore de peu de caractérisations complètes de 

nanoparticules en tant que vecteurs. Les études menées aujourd’hui consistent, notamment 

pour une drogue, à évaluer son efficacité après injection sur sa cible thérapeutique. Les 

liposomes sont certainement les objets qui ont été les plus étudiés depuis les années 1980. 

Dans la partie suivante, les différentes techniques utilisées pour suivre in vivo les 

nanoparticules vont être évoquées (dosage chimique, fluorescence, radiomarquage) et 

illustrées avec différent types de nanoparticules.  
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A.3.1 Suivi d’une nanoparticule par dosage chimique 

 La littérature est riche pour ce qui concerne, non pas la biodistribution du vecteur 

nanoparticulaire en lui-même, mais plutôt le devenir d’une molécule d’intérêt encapsulée 

dans ce système. En effet, c’est davantage l’effet « nano-encapsulation » qui est en général 

évalué en comparant la biodistribution de la drogue seule (à savoir non encapsulée) et de la 

drogue encapsulée dans le vecteur. Il est alors possible de doser la molécule d’intérêt par 

CLHP (chromatographie liquide à haute pression) après son extraction des tissus. C’est ce qui 

a été réalisé par Jia87 après encapsulation de la silibyn dans une nanocapsule,  Bargoni88 avec 

la tobramycin ou encore Xu160 avec la tétracycline, toutes deux encapsulées dans une 

nanoparticule lipidique solide. Le dosage CLHP est conseillé s’il existe une méthode de 

dosage de référence dans la pharmacopée européenne (notamment si un développement 

pharmaceutique est souhaité), si le composé peut facilement être extrait des tissus dosés et, 

de préférence, si le composé élue à des temps de rétention relativement courts afin de 

faciliter la logistique des expériences. Il est également possible de doser des métaux comme 

l’or ou le fer via des techniques telles que l’ICP / MS (en français : spectrométrie par torche à 

plasma couplée à une spectrométrie de masse).  

 

A.3.2 Suivi d’une nanoparticule par radiomarquage 

 Le suivi de nanoparticules in vivo via l’utilisation de composés radiomarqués est une 

technique courante d’étude. C’est à l’heure actuelle la méthode de référence, en 

comparaison avec la technique de fluorescence, utilisée depuis quelques années seulement. 

Deux modes de suivi peuvent être distingués : (1) les méthodes d’imagerie nécessite des 

détecteurs spécifiques pour les radiations émises par des nucléides, principalement des 

émetteurs gamma. Les composés d’étude sont souvent à courte durée de vie (de l’ordre de 

l’heure) à savoir le 11C, 18F, 68Ga pour la TEP (Tomographie à émission de positons,  PET en 

anglais) et le 99mTc, le 99Tc, 125I, 131I ou encore l’111In pour la TEMP (Tomographie à émission 

monophotonique de positons ou SPECT en anglais) qui ont des temps de demi-vie plus longs 

(de l’ordre du jour) ; (2) les méthodes de comptage utilisant l’incorporation de traceurs à 

plus ou moins longue durée de vie, lus par un compteur à scintillation (14C, 3H, 32P).   

 De très nombreux travaux ont été publiés à ce jour ; on peut citer un double 

marquage cœur et coquille avec l’111In et du 125I par Mougin-Degraef71 pour évaluer 

l’importance de la pegylation sur des liposomes, ou encore un double marquage 99mTc, à 
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élimination plutôt rénale, et 125I à élimination plutôt hépatique, pour des liposomes par 

Awasthi 161. Tiwari 162 a utilisé le 99Tc pour comparer des nanoparticules lipidiques solides à 

des vecteurs lipidiques nanostructurés. Les nanoparticules polymériques étant faciles à 

fonctionnaliser, différents types de marquages sont retrouvés comme le 18F par Allmeroth 60 

qui étudie l’influence de la présence de copolymère et de monomère, le 125I par Sadekar 163 

ou Chen 119 qui étudient l’influence du poids moléculaire de leur système nanoparticulaire 

sur leur devenir in vivo, ou encore le 131I par Kucka164 qui a évalué, jusqu’à 42 jours après 

injection, la toxicité d’un polymère. Un double marquage 18F et boites quantiques a 

également été réalisé par Ducongé 46 pour étudier le devenir de quantums dots dans des 

micelles de phospholipides. Le principal inconvénient de ces techniques est tout d’abord leur 

coût (coût des traceurs en eux même et de la synthèse évaluée à environ 500 euros pour un 

traceur au 18F dont la ½ vie est de 2 h, et du coût des caméras, allant parfois jusqu’au million 

d’euros pour une caméra TEP), les dispositifs nécessaires de sécurité vis-à-vis des 

rayonnements gamma, et enfin pour certain traceurs leur courte durée de vie, ce qui exclut 

toute évaluation du traceur à des temps longs. 

 

  Le marquage au 3H ou 14C a été couramment utilisé pour l’étude des liposomes, mais 

seuls quelques rares exemples concernant des nanoparticules lipidiques73 ou dendrimères165 

ont été décrits à ce jour. Ces radiomarqueurs peuvent être réalisés seuls ou en association 

(3H/14C par exemple). La première stratégie consiste à marquer un ou plusieurs composés 

intrinsèques du nanovecteur (couronne marquée par de la lécithine ou du cholestérol 

radioactif par exemple, cœur lipidique marqué par un triglycéride)70, 166, 167. La nature 

chimique du radiotraceur est importante si un mécanisme particulier doit être étudié. Par 

exemple, la mobilité et la capacité d’une couronne à créer des interactions avec le milieu 

environnant peuvent être étudiées en utilisant un double marquage 3H/14C avec deux 

traceurs très proches chimiquement (un métabolisable et un non métabolisable par 

exemple)70, 155, 167, 168. De manière générale, le radiomarquage des dérivés de cholestérol et 

des lipides formant le cœur des nanoparticules sont des techniques très utilisées73. Il n’est 

pas rare également de faire appel à un double marquage, d’une part d’un des composants 

du nanovecteur, et d’autre part de la drogue d’intérêt encapsulée afin d’évaluer des co-

profils de distribution73. Le radiomarquage a plusieurs avantages, comme le coût 

relativement faible des radiotraceurs (environ 300 euros pour 250 µCi) et le grand choix de 
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molécules proposées par les fournisseurs (PerkinElmer, Biotrend). De faibles doses de 

radioactivité sont nécessaires pour obtenir une bonne détection permettant entre autre des 

études sur le long terme. Aucune caméra coûteuse n’est nécessaire, la lecture de la 

radioactivité se faisant grâce à un compteur à scintillation liquide. Les radiations de ces 

traceurs étant moins fortes en comparaison des émissions gamma, le système de sécurité 

est également moins cher. Les principaux inconvénients sont que cette technique est une 

technique invasive nécessitant le sacrifice de l’animal afin d’en extraire les organes, et que le 

processus de préparation des échantillons biologiques en vue du comptage est longue.  

 

 A.3.3 Suivi d’une nanoparticule par fluorescence 

 Les techniques d’imagerie de fluorescence in vivo sont des techniques plus récentes, 

dont le développement et l’utilisation vont croissant depuis l’arrivée de dispositifs dédiés à 

l’imagerie du petit animal. Il est possible de suivre le devenir d’une nanoparticule par 

fluorescence via deux techniques. La première consiste à encapsuler un fluorophore à 

l’intérieur de la nanoparticule et suppose de vérifier l’hypothèse que le devenir du 

fluorophore correspond au devenir de la nanoparticule. Pour cela, la biodistribution du 

fluorophore seul devra être étudié, et l’absence de fuite du fluorophore à travers la 

nanoparticule vérifiée. Par exemple, Sasatsu61 a utilisé un fluorophore lipophile, le DiD pour 

évaluer la biodistribution de deux types de formulations polymériques. La deuxième 

technique consiste à suivre une nanoparticule qui a des caractéristiques fluorescentes en 

elle-même, ce qui est souvent le cas des nanoparticules inorganiques comme les nano 

cristaux semi-conducteurs luminescents (quantums dots). Il est également possible, en plus 

du suivi du signal de fluorescence, de doser l’un des métaux constitutifs, le cadmium par 

exemple, par ICP-MS, afin de compléter les données par des résultats quantitatifs (la 

fluorescence étant plutôt considérée comme une technique semi-quantitative). C’est le 

procédé qu’a choisi Boyer48 pour évaluer la biodistribution de quantums dots lorsqu’elles 

sont encapsulées dans des micelles lipidiques. La méthode du suivi de fluorescence a 

l’avantage d’être une technique très simple, qui peut être non invasive à condition d’avoir 

une profondeur de pénétration de la lumière dans les tissus suffisante, comme c’est le cas 

dans le proche infrarouge (650 – 900 nm). Néanmoins, son manque de quantification précise 

reste une limite importante. Cette technique est donc souvent associée à une autre 

technique quantitative comme les techniques de radiomarquages.  
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 En conclusion, de nombreuses techniques de marquage sont à notre disposition. La 

meilleure technique est  celle qui donnera les meilleures réponses à la problématique 

posée : par exemple la radioactivité pour des expériences nécessitant des résultats 

quantitatifs, l’utilisation de la fluorescence pour des résultats plus qualitatifs mais visuels.  

 

B. Synthèse des Lipidots marquées 

  Il a été choisi de travailler dans ce chapitre avec des nanoparticules de 50 nm 

de diamètre. En effet, les nanoparticules ayant une taille inférieure à 100 nm montrent des 

propriétés intravasculaires intéressantes, comme (1) la réduction de la captation par les 

macrophages du système réticulo-endothélial; (2) une extravasion possible via la 

fenestration des endothéliums et (3) une meilleure internalisation dans les cellules169. Il est 

également important d’avoir une taille autorisant un réservoir de taille suffisante pour 

encapsuler une quantité convenable de molécules.    

 Le choix de radiomarquer les lipidots via des traceurs à émetteurs β à longue durée 

de vie (14C et 3H) a été fait pour plusieurs raisons. Tout d’abord, d’un point de vue de la 

réalisation technique, les nanoparticules étant fabriquées à Grenoble avant d’être envoyées 

à Paris, le choix de radiotraceurs à longue durée de vie est un atout. Cela nous permet 

également de fabriquer un lot de nanoparticules radiomarquées qui nous servira pour 

l’ensemble des manipulations dont la durée moyenne est de 6 semaines et de réaliser des 

biodistributions sur une longue durée (jusqu’à 7 jours après injection).  

 

B.1 Identification de traceurs représentatifs de la nanoparticule  

 Une étude préliminaire a été menée à l’université de Montréal, dans le laboratoire de 

Jean Christophe LeRoux avec la collaboration de Nicolas Bertrand et l’aide d’Anne Claude 

Couffin, afin de définir le choix des radiomarqueurs utilisés dans la suite de ce travail. La 

première option choisie pour marquer la nanoparticule était un double marquage 

membrane / cœur. L’objectif était d’obtenir des informations à la fois sur le devenir des 

produits encapsulés au niveau du cœur mais également sur la couronne de la particule et 

son potentiel de furtivité.  

Lors de cette étude préliminaire, 3 radiotraceurs (Figure 2) ont été évalués : 

- la [3H]DPPC (DiPalmitoylPhosphatidylCholine), un phospholipide susceptible de s’intercaler 

dans la membrane des lipidots ; 
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- le [14C] acide palmitique (acide gras saturé avec une chaîne grasse en C16) et le [14C]CHO 

(oléate de cholestéryl, dérivé de cholestérol avec une chaine grasse en C18), représentatifs 

des triglycérides du cœur de la nanoparticule.  

  

 

Figure II-2 : Formules chimiques du [
3
H]DPPC et du [

14
C]acide palmitique suivi de leur emplacement 

théorique dans la lipidot. 

 

B.1.1 Formulation et caractérisation des lots radiomarqué 
3
H / 

14
C : 

 Les lipidots ont été préparées suivant le protocole détaillé dans le Chapitre VI, partie 

expérimentale A. Brièvement, les radiotraceurs, en solution dans le toluène ou l’éthanol, 

sont ajoutés au premix huileux (huile de soja, suppocire, phospholipides) et les solvants 

organiques sont évaporés sous flux continu d’argon. La phase aqueuse (stéarate de PEG40 

(MirjS40™) et glycérol pour viscosifier le mélange) est ajoutée à la phase huileuse, puis le 

mélange est soniqué. Le lot de nanoparticules, de taille avoisinant les 50 nm de diamètre, est 

ensuite purifié par dialyse pour éliminer tout constituant non incorporé, puis dilué afin 

d’obtenir une concentration en lipides de 15 mg / mL. La formulation est ensuite stérilisée 

sur membrane 0,22 µm.  

 Deux lots ont été utilisés, un comportant le mélange [3H]DPPC / [14C]AP et un autre le 

mélange [3H]DPPC / [14C]CHO. Pour chaque lot, le ratio [3H] / [14C] est important à 

déterminer. En effet, le 3H est un émetteur β de faible énergie (plage d’énergie de 0 à 12 

keV) et le 14C est un émetteur β d’énergie moyenne (plage d’énergie de 12 à 156 keV). Pour 

obtenir une bonne détection du 3H par rapport au 14C, il est donc recommandé d’utiliser un 

rapport [3H] / [14C] d’environ 4.  

 L’intégrité du double marquage a été vérifiée par colonne d’exclusion stérique 

Sephadex® G50 (élution des 2 traceurs au même moment avant et après dialyse et absence 
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de pics à des temps d’élutions élevés correspondant à des radiotraceurs libres). Après 

comptage de l’eau du bain de dialyse, aucune fuite des radiotraceurs n’a été détectée.  Les 

lots ont été suivis par mesure de la taille des nano-objets jusqu’à 10 jours après injection 

pour vérifier leur stabilité.  

 

B.1.2 Evaluation in vivo   

 Une dose de 20 mg de lipides / kg est injectée à des rats mâles Wistar de 300 g 

environ (soit environ 6 mg de lipides / rat). Pour avoir une bonne détection en radioactivité, 

une dose de 10 µCi / kg en [3H] (soit environ 3 µCi / animal) et une dose de 3 µCi / kg de [14C] 

(soit environ 0.9 µCi / animal) sont nécessaires. La pharmacocinétique est réalisée sur 24 h 

(temps de prélèvements : 15 min, 30 min, 1 h, 2 h, 4 h, 6 h, 12 h et 24 h) puis l’animal est 

sacrifié, les organes prélevés (cœur, poumon, rein, intestin, foie, rate, cerveau, muscle et 

graisse) et la radioactivité est évaluée par comptage à scintillation. Pour le lot comportant le 

[14C]CHO, une dose d’environ 0,5 µCi en [14C] et 2 µCi en [3H]DPPC est injectée chez le rat (n 

= 3). 

 Les courbes de pharmacocinétique obtenues sont représentées Figure 3. Les 

concentrations en traceurs sont  exprimées en % de dose injectée (le volume sanguin d’un 

rat de 280 g est estimé à 19,2 mL).  
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Figure II-3 : Courbes de pharmacocinétique du [
14

C]CHO, [
3
H]DPPC, [

14
C]AP libres ou encapsulés dans 

les lipidots. a)Traceurs encapsulés dans les lipidots ; b) Comparaison [
3
H]DPPC libre et encapsulé ; c) 

Comparaison du [
14

C]AP libre et encapsulé.   

 

 Ces courbes fournissent plusieurs informations. Tout d’abord, que ce soit avec le 

couple [3H]DPPC / [14C]AP ou avec le couple [3H]DPPC / [14C]CHO, aucune des courbes des 

trois traceurs ne sont superposables, suggérant un comportement différents des traceurs en 

présence de fluides biologiques. Le temps de ½ vie plasmatique est quasiment 

indéterminable pour le [14C]AP et la [3H]DPPC sort rapidement du compartiment sanguin (t1/2 

= 53 min). De plus, il est observé une  bonne superposition des courbes entre les traceurs 

[3H]DPPC et [14C]AP libres ou encapsulés dans les lipidots. Le temps de présence dans le sang 

le plus élevé est obtenu avec le [14C]CHO (t1/2 = 105 min). Malheureusement, la vérification 

du comportement in vivo du traceur libre n’a pas été effectuée dû au temps limité pour ces 

expériences.  
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 Les organes ont été prélevés et comptés 24 h après injection (Figure 4). Un balayage 

rapide des organes pouvant jouer un rôle majeur dans la métabolisation de la nanoparticule 

a été réalisé : (1) le foie, premier organe d’épuration de l’organisme, en particulier des 

composés lipophiles ; (2) les reins, excréteurs des molécules plutôt hydrophiles ; (3) la rate, 

organe faisant partie du système réticulo-endothélial et donc de l’élimination des composés 

étrangers ; (4) les adipocytes, les lipidots étant un vecteur lipidique, et enfin (5) les organes 

qui assurent des fonctions vitales dans l’organisme (cœur, poumon, cerveau…).   

Figure II-4 : Biodistribution des [
14

C]CO, [
3
H]DPPC, [

14
C]AP libres ou encapsulés dans les lipidots 24 h 

après injection. a)Traceurs encapsulés dans les lipidots ; b) Comparaison [
3
H]DPPC libre et encapsulé ; 

c) Comparaison [
14

C]AP libre et encapsulé.    

  

 La Figure 4 met en évidence une différence de biodistribution entre les traceurs libres 

et les traceurs encapsulés (Figure 4b) et 4c)), ce qui indique qu’il existe un effet 

nanoparticulaire pour les traceurs [3H]DPPC / [14C]AP. D’autre part, l’organe principal de 

métabolisation des traceurs encapsulés dans les lipidots est le foie, alors qu’aucun signal 

n’est observé dans la rate, un des organes principaux du système réticulo endothélial. Un 
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faible signal est observé dans les intestins, lieu de réabsorption des lipides, mais aucun signal 

n’est observé dans la masse graisseuse. Un faible signal est également observé dans les reins 

et les poumons. Le [14C]CHO possède une biodistribution quasi identique à celle de l’acide 

palmitique, à savoir une accumulation dans le foie et un léger signal dans l’intestin.  

 

B.1.3 Conclusion sur le choix des traceurs: 

 Trois traceurs ont été utilisés au cours de ces expériences et trois profils différents de 

pharmacocinétique ont été obtenus, plus ou moins similaires aux profils des traceurs non 

encapsulés. Ceci suggère fortement que la particule pourrait se dissocier instantanément 

après injection ou bien, ou bien se réorganiser suite à la fuite de certains composés.  

 Concernant la biodistribution, l’accumulation dans les organes à 24 h après injection 

des traceurs encapsulés dans les lipidots est différente de celle des traceurs libres. Ces 

données mettent en avant l’effet nanoparticulaire. Le signal de radioactivité observé pour le 

[3H]DPPC ou le [14C]AP libre est faible, voire quasi inexistant pour le [14C]AP. Les traceurs 

encapsulés sont principalement accumulés dans le foie, organe faisant partie du RES mais 

avant tout organe de métabolisation des lipidots. De plus, aucun signal n’est observé dans la 

rate, organe principal d’accumulation des nanoobjets non furtifs. 

Cela laisse supposer que si la particule ne se dissocie pas complètement, il y a 

néanmoins (1) des fuites possibles des composés du cœur, ce qui expliquerait les cinétiques 

plasmatiques différentes entre l’acide palmitique et l’oléate de cholesteryl et / ou (2) des 

fuites possible au niveau de la couronne, avec la possibilité d’un échange actif des 

phospholipides avec le milieu environnant ou une réorganisation de la structure lipidot suite 

à la fuite ou à l’échange d’au moins un composé.  

 Le double radiomarquage est inspiré d’études effectuées sur les liposomes dans les 

années 1980, qui utilisaient des traceurs de type dérivés de cholestérol ou phospholipides 

pour étudier les échanges membranaires. Dans notre cas, la coquille semble s’échanger de 

manière active avec le milieu extérieur ou se dissocier du reste de la nanoparticule 

lorsqu’elle est en contact avec les protéines plasmatiques, ce qui est confirmé par la non 

superposition des profils pharmacocinétiques entre les molécules 3H et 14C. La présence de 

porosités dans la nanoparticule après injection in vivo est également suggérée par une fuite 

instantanée du [14C]AP dans le sang. Il est à noter qu’aucune fuite dans du tampon n’avait 

été observée pour l’ensemble des traceurs, et que ce phénomène est donc bien dû à une 
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modification du comportement des lipidots après administration in vivo. Le choix de ce 

traceur, une chaine grasse en C16 ([14C]AP) montre que malgré son caractère lipophile et sa 

stabilité dans le cœur de la particule en milieu aqueux, sa fuite hors de la nanoparticule 

après injection est instantanée. Ce type de traceur n’est donc pas un bon traceur pour 

étudier la nanoparticule. Un radiotraceur plus lipophile et moins « linéaire » a été encapsulé, 

un dérivé de cholestérol avec une chaine grasse à caractère très lipophile. Après injection, le 

système possède un temps de vie plasmatique plus élevé que celui du [3H]DPPC même si sa 

½ vie reste courte pour des nanoparticules considérées comme furtives car pégylées.  

Le choix de bon traceurs radio-marqués pour suivre la nanoparticule, si elle reste 

intacte, n’est pas un choix facile. Trois traceurs ont été testés avec trois profils 

complètement différents. Dans la suite de ce travail, nous avons choisi de nous réorienter 

vers des traceurs de type CHO (Cholesteryl Oléate) qui sont mieux ancrés dans les lipidots, 

comme montré par l’étude de pharmacocinétique qui met en évidence une élimination plus 

lente. Dans cette perspective, le suivi de ces traceurs refléterait le devenir in vivo du cœur 

lipidique de la nanoparticule, lieu d’encapsulation des molécules d’intérêt de ces 

nanovecteurs.   

   

 B.2 Synthèse et caractérisation d’un vecteur triplement marqué : l’apport 

combiné de la fluorescence et du radiomarquage 

 B.2.1 Choix des traceurs 

 Un triple marquage du cœur de la nanoparticule a donc été choisi afin d’évaluer son 

devenir in vivo : un double marquage radioactif 14C / 3H dont un des composés est le 

[14C]CHO associé à un marquage par un fluorophore hydrophobe, le DiD. Le double 

radiomarquage est inspiré d’études effectuées sur les liposomes dans les années 1980 qui 

utilisaient régulièrement le [14C]CHO et le [3H]CHE pour étudier les mouvement de la 

bicouche phospholipidique des liposomes. Les deux composés choisis ont des structures 

identiques, à savoir un groupe cholestérol et une chaine grasse en C16 (CHE) ou C18 (CHO). La 

principale différence réside dans la liaison entre le cholestérol et la chaine grasse. Pour le 

composé [14C]-Cholestéryl-Oléate ([14C]CHO), la liaison est de type ester (Figure 5), c’est 

donc une liaison hydrolysable par des enzymes présentes dans l’organisme donnant deux 

molécules, le cholestérol d’un côté et le [14C]-acide oléique de l’autre. Pour le composé [3H]-

Cholesteryl-Hexadecyl-Ether ([3H]CHE), la liaison entre le cholestérol et la chaîne grasse est 
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une liaison éther, non métabolisable. Le [3H]CHE, s’il est retenu dans le cœur de la 

nanoparticule, pourra donc mettre en évidence les organes d’accumulation des lipidots, 

puisqu’une une fois relargué dans la cellule, il restera inchangé sous forme de cholesteryl 

éther.  

 Enfin, un traceur fluorescent lipophile, présentant deux cyanines porteuses de 

chaines grasses en C18, encapsulé dans le cœur est ajouté (la localisation de ce fluorophore 

dans le cœur des lipidots est décrit par RMN Chapitre III). Il ne pourra fournir qu’une 

information qualitative sur la biodistribution, mais qui ne nécessite pas le sacrifice de 

l’animal, et pourra surtout être utilisé pour obtenir des données histologiques, la présence 

d’un fluorophore étant idéale pour faire de la microscopie confocale des coupes d’organes 

prélevées.  

 

Figure II-5 : Représentation schématique des 3 traceurs utilisés : [
3
H]CHE, [

14
C]CHO et DiD et leur 

localisation théorique dans la nanoparticule.  

 

B.2.2 Synthèse et caractérisation du vecteur triplement marqué  

 Pour obtenir une bonne détection du 3H par rapport au 14C, comme pour les 

manipulations réalisées chez le rat, il est recommandé un rapport [3H] / [14C] ≈ 4.  

Les trois traceurs sont incorporés dans la nanoparticule avec le premix huileux, avant 

d’ajouter la phase aqueuse contenant les surfactants PEGylés. L’ensemble des solvants est 

évaporé sous argon. Le rendement d’encapsulation est évalué en dosant la radioactivité 

avant et après dialyse et en dosant également l’eau du bain de dialyse. L’intégrité du triple 
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marquage est évaluée en passant la nanoparticule sur colonne d’exclusion stérique (type 

Sephadex G25). 

Le Tableau 1 regroupe les caractéristiques des nanoparticules préparées pour injection chez 

l’animal.  

 

Caractéristiques des lipidots à l'injection 

Taille (nm) 55 

Polydispersité 0,191 

Stabilité chimique et colloïdale > 20 semaines 

Nombre de particules / mL 1,2.1013 

Concentration en lipides (mg / mL) 11,5 mg 

Dose [3H]CHE  (µCi / mL) 1,33 

Dose [14C]CHO  (µci / mL) 0,38 

Nombre de molécules de DiD / nanoparticule 519 

λabsorbtion / λemissionDiD (nm) 645 / 665 

Tableau II-1 : Caractéristiques de la dispersion de nanoparticules triplement marquées puis injectées 

chez l’animal.  

 

 

 

 
  Figure II-6 : Elution de la lipidot triplement marquée sur colonne Sephadex G25.  

 

 

 La taille des particules obtenue après synthèse est de 55 nm avec une polydispersité 

inférieure à 0,2. Malgré la présence d’un grand volume de solvant organique à évaporer 

dans la phase huileuse, aucun problème de formulation n’a été observé, que ce soit pendant 

la synthèse ou concernant la stabilité de la nanoparticule dans le temps (suivie pendant 20 
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semaines). La dose en lipides a été ajustée afin d’obtenir une concentration de 11,5 mg / mL 

après purification (soit une dose à injecter par animal de 1,15 mg de lipides).   

 Le rapport [3H] / [14C] initialement incorporé était de 4. Les radiotraceurs, solubilisés 

dans du toluène, ont été prélevés avec une pipette pasteur en plastique. L’affinité du solvant 

pour le plastique a entrainé une perte en radioactivité de 23 %  de la dose pour le [3H] et de 

11 % de la dose pour le [14C]. Après dialyse, la dose retrouvée dans l’échantillon est de 99% 

pour le [3H] et de 98,3 % pour le [14C]. Ces mesures sont corrélées avec le comptage de l’eau 

du bain de dialyse dont 0,4 % ont été retrouvés pour le  [3H] et 0,9 % pour le [14C]. La perte 

totale estimée au cours de la synthèse est de 23,5 % pour le [3H] et de 12 % pour le [14C], 

perte principalement due à l’affinité des solvants organiques pour le plastique. Le rapport 

[3H] / [14C] initialement de 4 est passé à 3,5. Ce rapport reste très convenable pour une 

bonne détection en double comptage. 

 La perte à l’injection (liquide restant dans l’aiguille, collage à la seringue, erreur sur le 

pipetage) est évaluée à 11 % pour le [3H] et à 13 % pour le [14C] (perte équivalente pour les 

deux), ce qui nous amène à injecter une dose de 1,33 µci en [3H] / animal et une dose de 

0,38 µCi / animal pour le [14C]. Quant au DiD, les nanoparticules sont dopées à la limite de 

l’autoquenching du fluorophore afin d’obtenir un bon signal malgré la dilution importante 

imposée par la radioactivité. Environ 519 molécules de DiD sont retrouvées dans chaque 

nanoparticule de la solution, permettant une injection de 9,2 nmol de DiD / animal.  

Le premix huileux (huile, cire, phospholipides) représente 5,4 % de la formulation de la 

nanoparticule et les traceurs incorporés représentent 0,68 % de la formulation totale (0,45 % 

pour le [3H], 0,15 % pour le [14C] et 0,08 % pour le DiD. La coélution des 3 traceurs sur la 

colonne d’exclusion stérique (1000 - 5000 DA), après le volume mort de la colonne indique la 

colocalisation des 3 traceurs dans la nanoparticule (Figure 6).  

 En conclusion la synthèse de ces lipidots triplement marquées a été réalisée et 

l’ensemble du lot a été caractérisé d’un point de vue physico-chimique, permettant de 

poursuivre l’étude chez l’animal.   
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C. Administration et suivi in vivo des Lipidots 

 L’objectif de cette étude est d’évaluer le devenir in vivo des lipidots triplement 

marquées décrites ci-dessus, après leur injection intraveineuse chez la souris saine femelle 

ou mâle. Pour ce faire, le devenir in vivo des traceurs libres ou encapsulés dans les lipidots 

est étudié : leur devenir dans le sang (étude de la pharmacocinétique), leur devenir dans les 

organes (étude de la biodistribution) ainsi que leur répartition à l’échelle tissulaire 

(histologie).  

 Les nanoparticules ont été synthétisées à Grenoble, puis expédiées à Orsay où a été 

réalisé l’ensemble de l’étude in vivo avec l’aide de Raphaël Boisgard et Benoit Thezé pour les 

essais d’histologie. 

 

C.1 Modèle animal retenu et plan expérimental 

 C.1.1 Choix du modèle animal  

 Le modèle utilisé pour l’étude est la souris saine FVB/N. C’est une lignée très utilisée 

en laboratoire car robuste et caractérisée par un taux de fécondité élevé. C’est une lignée 

homozygote, facile à obtenir (ce qui en réduit le coût) et qui ne développe pas de tumeur 

dans le temps. Cette lignée a également été choisie par comparaison par rapport à la lignée 

Nude car elle présente un système immunitaire fonctionnel. De plus, un modèle tumoral de 

cancer du sein a été développé au laboratoire SHFJ sur cette lignée. Le principal 

inconvénient du choix de ce modèle est l’épilation de la souris nécessaire pour réaliser une 

image corps complet afin de détecter la fluorescence. Des femelles ont généralement été 

utilisées, mais suite aux résultats obtenus, des essais supplémentaires sur des mâles ont été 

réalisés.  

 

 C.1.2 Plan expérimental : 

 L’étude, est divisée en 4 phases : 

- injection des traceurs libres ([3H] et [14C] d’un côté, et DiD de l’autre) ; 

- injection des nanoparticules triplement marquées chez la souris FVB femelle ; 

- injection des nanoparticules triplement marquées chez la souris FVB mâle ; 

- injection de nanoparticules « froides » dopées en DiD et supplémentées en cholestéryl 

stéarate (pour travailler avec la composition la plus proche possible de celle des 

nanoparticules triplement marquées) chez la souris FVB femelle pour l’étude histologique.  
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 Brièvement, une étude pharmacocinétique est réalisée sur 24 h pour les traceurs 

libres et la nanoparticule triplement marquée. La voie de prélèvement est le sinus rétro-

orbital, les temps de prélèvements sont 1 min, 2 min, 5 min, 8 min, 10 min, 15 min, 1 h, 2 h, 

4 h, 6 h 30, 8 h, 24 h. Les prélèvements étant réalisés sur le même animal pendant 24 h, le 

volume de sang prélevé n’excède pas 10 % du volume sanguin total, n’entrainant pas de 

modulation physiologique chez l’animal. Le volume prélevé (10 µL), trop faible pour 

envisager une séparation du plasma et des globules rouges, permettra seulement le 

comptage de la radioactivité : la fluorescence ne peut se détecter que sur plasma (les 

globules rouges masquant le signal). Des données pharmacocinétiques sont aussi extraites 

de l’étude de biodistribution (le sang étant prélevé à chaque temps de sacrifice). Les profils 

de concentration plasmatique des 3 traceurs peuvent être comparés.  

 

 Pour l’étude de biodistribution, différents organes et fluides sont prélevés. Un 

balayage rapide des organes a été réalisé afin de caractériser au mieux les lipidots. Sont 

représentés : les organes de métabolisation (foie, intestin, rein), les organes du système 

réticulo-endothélial (rate, foie), les organes vitaux (cœur, cerveau avec passage éventuel de 

la barrière hémato-encéphalique), le muscle (qui sert de référence comme « organe 

neutre ») et les organes intervenant dans le métabolisme des lipides (comme le tissu 

adipeux, les ovaires et surrénales qui sont les lieux de synthèse des hormones stéroïdiennes) 

(Tableau 2).  
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Organes de métabolisation / 

élimination                       

Foie* 

Intestin 

Poumon 

Rate* 

Rein 

Organes utilisant des composés 

lipidiques 

Tissu adipeux 

Ovaire 

Surrénales 

Uterus 

Divers  

Cerveau 

Cœur 

Muscle 

Pancreas 

Glandes salivaires 

Fluide                              

Sang total 

Eléments figurés du sang (cellules) 

Plasma 

Urine** 

Bile** 

 

Tableau II-2 : Liste des différents organes étudiés au cours de la biodistribution. * Organes du 

système RES, ** données qualitatives (absence ou présence de signal), en raison des temps de 

prélèvement variables dans une journée et du comportement alimentaire propre à chaque animal. 

 

 Aux temps définis, les organes sont prélevés et la fluorescence est évaluée grâce à la 

Fluobeam™ 700 (Fluoptics®). A la longueur d’onde d’étude (665 nm), il existe une 

fluorescence propre des tissus (autofluorescence). Cette autofluorescence doit être évaluée 

sur des souris non injectées puis soustraite du signal de fluorescence des souris injectées 

avec le traceur DiD. C’est le signal corrigé de l’autofluorescence uniquement dû au DiD libre 

ou encapsulé dans la nanoparticule qui est représenté dans l’ensemble des graphiques de la 

thèse.   

 Une fois les images de fluorescences réalisées, chaque organe est pesé et placé dans 

une fiole à scintillation afin de subir le procédé de dissolution permettant le comptage de la 

radioactivité (Chapitre VI,.protocole expérimental C)  
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 Concernant l’étude histologique, des nanoparticules non radioactives encapsulant du 

DiD sont formulées et, pour assurer l’homogénéité de l’étude, les 0,6 % en masse occupés 

par le [14C]CHO et le [3H]CHE dans les nanoparticules « chaudes » sont remplacés par du 

cholesteryl-stéarate en même proportion. Le cholestéryl stéarate est, comme les 

radiotraceurs, un cholestérol relié à une chaine grasse (C18, liaison ester). Cette 

nanoparticule est injectée chez l’animal et 24 h après-injection, les organes sont imagés puis 

fixés pour être stockés à -80°C avant d’être préparés en coupes de 5 µm d’épaisseur pour 

l’étude histologique.  

 

C.2 Etude de pharmacocinétique 

  C.2.1 Résultats expérimentaux  

 Les essais de pharmacocinétiques des traceurs injectés libres ont mis en évidence 

une clairance instantanée du [3H]CHE et du [14C]CHO du compartiment sanguin. En effet, 

même aux temps courts (15 min), aucune radioactivité n’a été retrouvée dans le sang.  

En revanche, après administration des nanoparticules triplement marquées, un profil 

cinétique spécifique à première vue d’un modèle bi-compartimental, caractérisé par deux 

pentes différentes sur les courbes représentant le logarythme de la dose en fonction du 

temps (log (dose) = f(t)) a pu être observé (Figure 7). De plus, il est observé une 

superposition des deux traceurs contrairement aux expériences réalisées avec d’autres 

traceurs chez le rat (Figure 3).  

 

 

Figure II-7 : Profil de cinétique sanguine des deux radiotraceurs encapsulés dans la lipidot chez la 

souris femelle FVB. 
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 Les données cinétiques sur plasma issues des biodistributions montrent un profil 

cinétique similaire pour les 3 traceurs (Figure 7). Les analyses pharmacocinétiques sur ces 

données sont difficiles à réaliser car, contrairement à la cinétique réalisée précédemment 

sur 24 h ou chaque point provenait du même animal, dans cette étude chaque point 

représente 3 animaux différents. La puissance statistique n’est donc pas suffisante, le facteur 

inter-individu entre chaque point étant une variable supplémentaire. Néanmoins il est 

observé une même allure de courbe pour les 3 traceurs, et pour les profils [3H]CHE et 

[14C]CHO, un résultat similaire à celui de la Figure 8.  

 

Figure II-8 : Profil de cinétique plasmatique de la lipidot sur 168 h faisant intervenir les trois 

radiotraceurs chez la souris femelle FVB. 

 

 C.2.2 Modélisation et détermination des paramètres de pharmacocinétique 

 Les courbes C plasmatique = f(t) de la Figure 11 peuvent être ajustées par une équation 

de type C = Ae-αt + Be-βt . Dans un tel modèle, les paramètres (A,α) sont caractéristiques de la 

phase de distribution, les paramètres (B, β) sont caractéristiques de la phase d’élimination. 

La première phase représente la distribution du produit dans l’organisme et la seconde 

phase son élimination.  

 Le logiciel de pharmacocinétique Winolin® a été utilisé pour valider le modèle choisi 

et calculer les différents paramètres. Cette étude a été réalisée en collaboration avec le Pr X. 

Declèves de Paris V, qui m’a donné accès au logiciel.  
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 Dans un premier temps, il a été vérifié que les données soient bien exploitables 

statistiquement en vérifiant la reproductibilité entre les souris, en vérifiant que les aires sous 

courbes extrapolées soient inférieures à 20 % de l’aire sous la courbe totale (AUCext = 5 % 

pour le [3H]CHE et AUCext = 12 % pour le [14C]CHO) et enfin que l’aire sous la courbe 

extrapolée représente au moins 3 demi-vies d’élimination. L’ajustement des courbes 

expérimentales par le modèle bicompartimental donne les valeurs regroupées Tableau 3 

pour les paramètres (A,α = 1 / t1/2 distribution ) et (B, β= 1 / t1/2 d’élimination).  

Distribution Elimination 

A (µci / mL) t ½ distribution* (h) B (µci / mL) t ½ d’élimination** (h) 

[
3
H]-CHE 0,467 ± 0,084 0,413 ± 0,051 0,212 ± 0,071 7,93 ± 0,32 

[
14

C]-CHO 0,14 ± 0,03 0,502 ± 0,131 0,065 ± 0,028 5,834 ± 0,438 

Tableau II-3 : tableau représentant les différents paramètres pharmacocinétiques de la lipidot 

concernant la distribution et l’élimination des traceurs suivant un modèle bi compartimental.  

* soit 1 / α, ** soit 1 / β.  

 

 A partir des valeurs du Tableau 3, les paramètres d’intérêt de pharmacocinétique 

sont calculés par le logiciel suivant les équations présentées Annexe 1: 

14
C 

3
H 

t1/2 distribution (h) 0,50 ± 0,13 0,41 ± 0,05 

t1/2 élimination (h) 5,8 ± 0,4 7,9 ± 0,3 

Temps de résidence 

moyen (h) 
7,0 ± 0,5 10,2 ± 0,8 

V distribution (mL) 4,3 ± 0,8 5,2 ± 1,0 

Clairance (mL / h) 0,6 ± 0,1 0,52 ± 0,14 

Tableau II-4 : Tableau représentant les différents paramètres pharmacocinétiques des lipidots suivant 

un modèle bi compartimental.  

 

 Une analyse statistique a été réalisée à l’aide du logiciel R® afin d’évaluer  si les deux 

traceurs ont une pharmacocinétique identique. Un test de student bilatéral apparié avec un 

seuil d’acceptabilité à 0,05 (α) a été établi. La valeur p obtenue pour la ½ vie de distribution 

est de 0,23 (> 0,05), ce qui signifie que la différence entre les deux traceurs n’est pas 

statistiquement différente. Le [14C]CHO et le [3H]CHE se distribuent de manière identique, ce 
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qui laisse présager qu’ils sont présents dans le même environnement, la nanoparticule. 

Concernant la ½ vie d’élimination, la valeur p = 0,012 (< 0,05), ce qui signifie que la 

différence entre les deux traceurs est statistiquement différente. Cela signifie que les deux 

traceurs ont des pharmacocinétiques d’élimination différentes. 

 

 C.2.2 Discussion    

 Les résultats mettent en évidence trois points importants. (1) Une courbe de 

pharmacocinétique a pu être établie pour les radiotraceurs encapsulés dans lipidots alors 

que pour les traceurs libres, aucun signal dans le sang n’a été détecté, ce qui indique qu’il 

existe bien un effet « nanoparticule » qui protège les traceurs. Cet effet n’avait pas été 

observé avec l’acide palmitique et le DPPC lors de l’étude préliminaire. (2) Les profils de 

pharmacocinétique des deux radiotraceurs sont similaires, supposant que le [3H]CHE et le 

[14C]CHO sont soit encore dans la nanoparticule, soit qu’ils ont le même comportement. (3) 

Le profil des courbes laisse transparaître une élimination assez rapide des traceurs 

encapsulés du compartiment sanguin (concentration sanguine des traceurs < 10 % à 8 h 

après injection). La ½ vie de distribution est courte pour les deux traceurs (de l’ordre de 30 

minutes), ce qui signifie qu’ils sont rapidement extravasés ou pris en charge par des 

molécules présentes dans le sang. La ½ vie d’élimination est quant à elle plus longue 

(environ 6 h pour le 14C et 8 h pour le 3H). La nature propre des composés (métabolisable 

pour le [14C]CHO et non métabolisable pour le [3H]CHE) est mise en évidence lors de la phase 

d’élimination : en effet le composé non métabolisable a une ½ vie d’élimination plus élevée 

que le composé métabolisable, ce qui traduit sa rétention dans l’organisme. Cette 

observation est également vraie pour les temps de résidence moyens. 

 

C.3 Etude de la biodistribution  

 L’étude de la biodistribution des lipidots permet d’identifier les organes de 

métabolisation, d’élimination ou encore d’accumulation des particules. Cela donne 

également des indications de la toxicité du produit. Puisque ce sont en réalité les différents 

traceurs incorporés dans la nanoparticule qui sont suivis, leur biodistribution doit être 

comparée à celle des traceurs libres injectés en solution pour mettre en évidence l’effet dû à 

la nanovectorisation par la particule lipidique.  
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 C.3.1 Biodistribution des traceurs libres chez la souris femelle FVB 

 L’étude a été divisée en deux parties, la première consistant à évaluer la 

biodistribution des traceurs radioactifs [14C]CHO et [3H]CHE et la seconde à évaluer la 

biodistribution du fluorophore DiD. Les radiotraceurs purs sont vendus dans des solvants 

organiques type toluène / éthanol  (maximum toléré de solvant organique à l’injection de 10 

%). Les concentrations en radiotraceurs injectées sont identiques à celles choisies pour 

l’étude des lipidots, à savoir pour chaque animal 0,5 µCi en [14C]CHO et 2 µCi en [3H]CHE 

dans 93 % de PBS 1 X et 7 % de solvant organique.  

 En revanche, le DiD est un composé très hydrophobe qui ne peut pas être injecté tel 

quel par voie intraveineuse car il pourrait former des agrégats et boucher les artères. Pour le 

formuler, un surfactant est ajouté, le Tween® 80, afin de former des micelles encapsulant et 

solubilisant le DiD. Le DiD représente 1,2 % de la formulation, le Tween®80 1,5 % et PBS 1X, 

soit 97 %. La taille des micelles obtenues est de l’ordre de 16 nm avec une polydispersité de 

0,3. Une mesure de stabilité réalisée 100 jours après indique une taille de 17 nm avec une 

polydispersité de 0,3. La concentration en DiD dans les micelles est identique à la 

concentration en DiD dans les nanoparticules.  

 Pour faciliter la lecture graphique, les résultats concernant le [3H]CHE sont toujours 

représentés de couleur bleue, le [14C]CHO de couleur rose et le DiD de couleur verte. Les 

résultats des biodistributions obtenues après injection des radiotraceurs seuls et après 

injection du DiD, sont représentés Figure 9.  

 

 Pour les radiotraceurs, l’organe principal d’accumulation, que ce soit pour le [3H]CHE 

ou pour le [14C]CHO, est le poumon, avec un pic d’accumulation 16 h après injection à plus 

de 120 % de dose injectée / g de tissu pour le [3H]CHE et plus de 250 % de dose injectée / g 

de tissu pour le [14C]CHO. Un signal est également observé dans le foie pour les deux 

radiotraceurs, (pic à 7 % de dose injectée / g de tissu pour le [14C]CHO et à 12 % de dose 

injectée / g de tissu pour le [3H]CHE) 16 h après injection; ainsi que dans la rate (maximum à 

11 % de dose injectée / g de tissu 24 h après injection pour le [3H]CHE  et maximum à 5 % de 

dose injectée / g de tissu 16 h après-injection pour le [14C]CHO). Les deux radiotraceurs sont 

quasiment éliminés du corps 24 h après injection.  
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Figure II-9 : Biodistribution des trois traceurs libres ([
3
H]CHE en bleu, [

14
C]CHO en rose et DiD en bleu) 

chez la souris femelle FVB de 2 h à 24 h après injection. 
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 La fluorescence est une technique semi-quantitative qui possède un bruit de fond 

beaucoup plus important que la radioactivité. Ce bruit de fond est mis en évidence Figure 13  

par le non-retour à la ligne de base de la fluorescence, et par des écarts type plus grands 

qu’avec la radioactivité. Une accumulation du traceur fluorescent est observée dans le foie 

sans pic maximum (signal constant pendant 24 h). Un fort signal est observé dans la rate 

avec un maximum d’intensité de fluorescence à 24 h après injection. Les autres organes 

présentent un signal dans le bruit de fond et / ou bien des écarts types élevés. Aucun signal, 

qu’il soit fluorescent ou radioactif, n’a été retrouvé dans les urines.  

 

 

 

C.3.2 Biodistribution des nanoparticules triplement marquées chez la souris femelle 

FVB 

 Les résultats de biodistribution des 3 traceurs encapsulés dans les lipidots sont 

regroupés Figure 10. 

 Les trois graphiques ([3H]CHE en bleu, [14C]CHO en rose et DiD en vert) mettent en 

évidence que les 3 traceurs encapsulés dans la particule sont présents au même moment 

dans trois organes qui sont le foie, les ovaires et les glandes surrénales. La nature 

intrinsèque des traceurs est également retrouvée : le composé métabolisable, à savoir le 

[14C]CHO est très vite éliminé de l’organisme (dans les 48 h après injection), tandis que le 

composé non métabolisable ([3H]CHE) est retrouvé dans les organes même 7 jours après 

injection (Figure 15). Le DiD semble quant à lui suivre le même comportement que le 

composé tritié. Si nous prenons l’exemple du foie, organe de métabolisation des lipides, le 

maximum est atteint pour le [14C]CHO 2 h après-injection avec une valeur de 20 % de dose 

injectée / g de tissu tandis que pour le [3H]CHE et le DiD, le maximum est observé 48 h après 

injection avec un maximum de 59 % de la dose injectée / g de tissu pour le [3H]CHE. Au 

temps d’observation le plus long, à savoir 168 h après-injection, le % de dose injectée / g de 

tissu du [14C]CHO est de 0,28 alors qu’il reste encore 33 % de la dose injectée / g de tissu 

pour le [3H]CHE dans le foie. L’accumulation dans le foie du [14C]CHO avait également été 

observée chez le rat dans l’étude préliminaire (Figure 4) avec 6 % de dose injectée / g de 

tissu à 24 h après injection.  
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Figure II-10 : Biodistribution des trois traceurs encapsulés ([
3
H]CHE en bleu, [

14
C]CHO en rose et DiD 

en bleu) dans la lipidot chez la souris femelle FVB de 15 min à 168 h après injection. 
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Figure II-11 : Dose de radioactivité restante dans l’animal au cours du temps. 

 

 

 Une bioaccumulation particulière est observée dans les ovaires et les surrénales où 

de très fortes concentrations sont retrouvées. Les doses maximales atteintes dans les 

ovaires sont de 25 % de dose injectée / g de tissu, 52 % de dose injectée / g de tissu et 4018 

en intensité de fluorescence pour respectivement le [14C]CHO 4 h après injection, le [3H]CHE 

16 h après injection et le DiD 48 h après injection. Il en est de même avec les surrénales avec 

une accumulation 16 h après injection de 43 % de dose injectée / g de tissu pour le [3H]CHE 

et 30 % de dose injectée / g de tissu pour le [14C]CHO. Il est également à noter qu’aucun 

signal n’a été retrouvé dans la rate en ce qui concerne les lipidots triplement marquées.   

 Par ailleurs, aucun signal n’a été retrouvé dans les urines ou dans les globules rouges. 

Un important signal a été retrouvé dans la bile lorsqu’il était possible de la prélever, ce qui 

est en accord avec la forte présence des traceurs dans le foie.  

 

 Les résultats d’analyse ex vivo des organes sont confirmés visuellement par imagerie 

de fluorescence in vivo et ex vivo après sacrifice de l’animal après injection de nanoparticules 

froides (Figure 12).  
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Figure II-12. Imagerie par fluorescence des organes stéroïdiens 24 h après injection de 1,2.10
13 

nanoparticules dopées en DiD
 
chez la souris femelle saine (le temps d’exposition est de 100 ms pour 

toutes les photos). A) Imagerie in vivo des ovaires 24 h post injection. B) Photo de fluorescence du dos 

de la souris avant injection (autofluorescence). C) Fluorescence des organes stéroïdiens et des 

ganglions lombaires après laparotomie. D) Image de fluorescences des principaux organes ex vivo. 1 : 

intestin; 2 : utérus (conformation normale); 3: cerveau; 4: rein; 5:rate ; 6 : poumon; 7 : glandes 

salivaires; 8 : pancréas; 9 : muscle; 10 : tissu adipeux; 11: cœur. 

 

 Ces clichés mettent en évidence une accumulation des lipidots dans les organes 

stéroïdiens et dans certains ganglions. L’observation sur la Figure 12D, représentant 

l’ensemble des tissus ex vivo 24 h après injection, d’un signal moyen (couleur verte sur 

l’échelle des couleurs) dans le foie, d’un signal intense dans les ovaires et surrénales (couleur 

rouge sur l’échelle des couleurs) et d’une abscence de signal dans les autres organes 

(couleur bleue sur l’échelle des couleurs) confirment les résultats obtenus précédemment. 

L’accumulation importante dans les ovaires, qui sont des organes proches de la peau au 

niveau du dos, permet de les visualiser in vivo directement à travers la peau (Figure 12 A). 

Les surrénales, qui sont des organes plus profonds, ne sont pas visibles directement. Après 

laparotomie de l’animal (Figure 12C) et résection du système digestif, il devient facile de 

distinguer les surrénales et les ovaires. Les ganglions lombaires sont également intensément 

fluorescents (Figure 12C). Un signal dans d’autres ganglions comme les ganglions brachiaux, 

axillaires, rénaux et sciatiques a déjà été observé. Un comptage radioactif a également été 

réalisé sur quelques prélèvements : le taux de radioactivité exprimé en % de dose injectée / 
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g de tissu était très élevé (aucune valeur chiffrée ne peut être donnée car il est très aléatoire 

de déterminer le poids exact pour les des ganglions à cause de leur petite taille).  

 Une modification morphologique de l’utérus a parfois été observée après dissection 

de l’animal (dans 1 cas sur 5): l’organe était gonflé avec l’apparition de stries accompagné en 

général d’une très forte fluorescence, d’où l’importance des barres d’erreur (Figure 10). 

L’autofluorescence évaluée sur les utérus de souris non injectées avait une conformation 

normale. On sait que l’apport en hormone est variable suivant le type de souris et son cycle. 

Les coupes histologiques réalisées sur ces organes ont montré qu’il n’y avait pas de trace de 

fluorescence de DiD (Figure 14). Ce fort signal peut donc être dû à un afflux hormonal, 

présentant une forte autofluorescence à cette longueur d’onde. La figure 16 représente une 

biodistribution de souris dont la morphologie de l’utérus est normale et qui ne présente pas 

de fluorescence importante.   

 

C.3.3 Evaluation de la biodistribution des Lipidots triplement marqués chez la souris 

mâle FVB/N 

 La biodistribution des 3 traceurs encapsulés dans la lipidot chez la souris mâle FVB/N 

a également été étudiée. En effet, même si la plupart des organes sont communs avec la 

femelle, la similarité des biodistributions est à vérifier. De plus, les organes cibles des 

hormones stéroïdiennes sont différents chez les mâles et les femelles. Le même lot de 

nanoparticules que celui utilisé chez la femelle a été injecté avec une quantification dans les 

organes aux temps de 2 h, 4 h, 6 h, 16 h, 24 h, 48 h, et 72 h après injection. Les organes 

analysés sont les organes de métabolisation et d’élimination des particules étrangères, à 

savoir le foie, l’intestin, les poumons, la rate et les reins et les organes sexuels ou utilisateurs 

de lipides à savoir le tissu adipeux, les testicules, les vésicules séminales ou encore les 

surrénales (Figure 13). 
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Figure II-13 : Biodistribution des lipidots triplement marquées chez la souris mâle FVB. 

  

 Un signal important est observé dans le foie, avec une persistance pour le traceur 

non métabolisable [3H]CHE. Un fort taux des trois traceurs est également retrouvé dans les 

surrénales, comme observé précédemment chez la femelle. En revanche, aucun signal 

radioactif n’est observé dans les testicules alors que le signal est observé en fluorescence de 

manière constante et reproductible. Aucun signal, ni fluorescent, ni radioactif n’est observé 

dans les vésicules séminales.  
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Un signal de fluorescence (et absence de radioactivité) avait été observé dans l’utérus chez 

la femelle, mais de manière moins constante que celui observé dans les testicules chez le 

mâle.  

 

C.4 Etude à l’échelle tissulaire 

 Afin d’évaluer la biodistribution fine au sein des organes accumulant les 

nanoparticules, des études histologiques ont été réalisées avec l’aide de B. Thézè, Ingénieur 

d’étude au SHFJ. Seuls les organes d’intérêt ont été étudiés à savoir les ovaires, les glandes 

surrénales, le foie, la rate, le rein et l’utérus.  

 Le DiD est un fluorophore sensible aux méthodes traditionnelles de fixation, donc le 

protocole utilisé au cours de cette étude a été optimisé et est présenté Chapitre VI, 

Protocole expérimental E. Après avoir fixé et coupé les organes à une épaisseur de 5 µm, un 

marquage des noyaux cellulaires au DAPI est réalisé (Chapitre VI, Protocole expérimental E). 

La longueur d’émission du DAPI (461 nm) est différente de cette du DiD (725 nm), ce qui 

permet leur détection simultanée avec le microscope confocal. Des coupes sont également 

colorées par l’hématoxyline-éosine afin d’évaluer la morphologie structurale.  

 

 La Figure 14 présente les coupes de foie, de rein, de rate et d’utérus obtenues à 

partir d’organes prélevés 24 h après injection des lipidots dopées par le DiD.  
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Figure II-14 : Coupes histologiques du rein, du foie, de la rate et de l’utérus 24 h après injection de la 

lipidot supplémentée en cholestéryl stéarate et dopées en DiD chez la souris FVB femelle. 

 

  

Comme observé avec la Fluobeam® 700, aucun signal n’est observé dans le rein ou la rate. 

Un signal est observé dans le foie avec une répartition assez homogène du signal dans 

l’ensemble de l’organe.  

 Une attention particulière a été portée sur les organes stéroïdiens, ovaires et 

surrénales (Figure 15).  
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Figure II-15 : Analyse histologique des ovaires et des surrénales. A et D) Coloration à l’hématoxyline 

éosine des ovaires et des surrénales. B et E) superposition des Iimages de fluorescence sur des coupes 

marquées au DAPI (coloration bleue des noyaux) avec le signal du DiD (rouge) des nanoparticules. C 

et F) Images de fluorescence du DiD.  

 

 Concernant les ovaires, l’accumulation des lipidots se fait exclusivement dans le 

corpus luteum ou corps jaune. Le corps jaune se forme pendant la seconde partie du cycle de 

l'ovaire (appelée phase lutéale) et recrute des lipides pour synthétiser et sécréter de la 

progestérone sous contrôle d'une hormone hypophysaire, la LH (hormone lutéale). La 

progestérone a pour rôle de maintenir la muqueuse utérine apte à accueillir l'embryon lors 

de la nidation 

 Concernant les surrénales, la localisation est retrouvée uniquement dans la zone 

corticale des surrénales. Cet organe est divisé en deux parties majeures, la medulla 

(centrale) et le cortex. La zone corticale a pour caractéristique d’être divisée en zones bien 

définies d’un point de vue cellulaire, chaque zone synthétisant un type précis d’hormone. 

Une localisation globale dans une de ces trois couches du cortex (la zone glomérulée, 

contenant principalement l’aldostérone ; la zone fasciculée, contenant principalement le 

cortisol et la zone réticulée, contenant principalement les gonadotropines) est observée 

avec une accumulation supérieure dans la zone réticulée.  
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C.5 Discussion  

 C.5.1 Choix des traceurs  

Le choix de traceurs capables de décrire au mieux le devenir in vivo de la 

nanoparticule n’a pas été simple. En effet, lors des premiers essais réalisés chez le rat, l’acide 

palmitique, localisé à priori dans le cœur de la lipidot grâce à sa longue chaine lipophile 

avant injection, a été éliminé très rapidement du plasma après injection, à la même vitesse 

que le traceur libre en solution. La phosphatidylcholine ([3H]DPPC), traceur à base de 

phospholipides, souvent étudié dans des expériences sur la mobilité de la couronne des 

liposomes, est connue pour avoir une interaction très importante avec le milieu environnant, 

créant des échanges actifs avec des protéines plasmatiques et plus particulièrement les 

HDL167, 168, 170-172. Ce traceur semble avoir également la même pharmacocinétique, qu’il soit 

injecté libre ou encapsulé dans les lipidots. Néanmoins, une différence de biodistribution des 

traceurs libres par rapport aux traceurs encapsulés est observée pour ces deux traceurs, 

montrant peut être un « effet nanoparticule » mais très fugace dans le temps. En contact 

avec les protéines plasmatiques, la lipidot semble donc être un système qui peut laisser fuir 

des molécules présentes initialement dans le cœur de la particule de façon stable. La 

couronne de phospholipides de la particule semble également interagir très activement avec 

son milieu environnant, certainement par échange de phospholipides entre la couronne des 

lipidots et les protéines plasmatiques (notamment les HDL172).   

Au vu des résultats préliminaires obtenus chez le rat montrant une durée de vie 

plasmatique prolongée du traceur [14C]CHO après injection, pouvant refléter le 

comportement du cœur de la nanoparticule, il a été choisi de marquer triplement la lipidot 

par des traceurs similaires. Deux dérivés de cholestérol couplés à une chaine grasse ont ainsi 

été utilisés en espérant leur conférer un bon ancrage dans le cœur de la nanoparticule. Dans 

des conditions physiologiques, le cholestéryl oléate (CHO) est capté et hydrolysé dans les 

deux heures suivant injection171. Après cette hydrolyse, la partie cholestérol est ajoutée à la 

réserve du cholestérol libre et la partie oléate est réutilisée pour la synthèse de 

phospholipides en majeure partie, mais également de tryacylglycérol171. Ce marqueur 

permet donc de mettre en évidence la métabolisation des lipidots. Le cholesteryl hexadecyl 

ether [3H]CHE est un dérivé de cholestérol relié à la chaine grasse hexadecyl par une liaison 

éther non métabolisable, ce qui en fait un marqueur inerte et non échangeable. Il est 

considéré comme un traceur de référence pour l’étude des membranes des liposomes70, 167, 
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171. Le DiD est un fluorophore de nature très lipophile, avec une tête cyanine légèrement 

polaire et deux chaines en C18. Déjà utilisé dans d’autres études du laboratoire, il a montré 

de bonnes propriétés de fluorescence en milieu lipidique, mais une absence de fluorescence 

dans l’eau146. De plus, nous montrerons au Chapitre III par RMN, que sa localisation très 

probable est dans le cœur des lipidots. Ainsi nous disposons d’un traceur dont la localisation 

au sein de la particule a été identifiée. Une bonne corrélation entre la technique de 

fluorescence et la technique de radiomarquage permettrait à l’avenir de n’utiliser que 

l’imagerie de fluorescence, non radioactive et moins lourde à mettre en place. 

 

Pour augmenter les chances de suivre la lipidot et non le traceur encapsulé, une 

nanoparticule triplement marquée au niveau du cœur a donc été construite avec du 

[14C]CHO, du [3H]CHE et du DiD. En jouant sur les techniques de marquage et la composition 

chimique des traceurs, plusieurs informations peuvent être récoltées. Le rapport entre ces 

composés permet de déterminer à quel moment la nanoparticule commence à perdre son 

intégrité et à être métabolisée. La nature de la liaison chimique entre le cholestérol et la 

chaine grasse qui lui est associée permet également d’obtenir des informations sur la 

métabolisation des lipidots grâce au [14C]CHO et sur les organes d’accumulation avec le 

[3H]CHE.  

 

 C.5.2 Pharmacocinétique  

 La similarité de profil entre les 3 traceurs, et le fait que ces profils soient différents 

de ceux des traceurs libres, semble démontrer que les 3 traceurs restent associés, 

certainement dans le cœur de la nanoparticule (où est très probablement localisé le DiD lors 

de la préparation des particules, comme montré Chapitre III), et ce jusqu’à 16 h après 

injection. Une phase de distribution et une phase d’élimination sont clairement visibles et un 

modèle bicompartimental a été retenu pour l’analyse quantitative des données. Ce modèle 

suggère que la totalité de la nanoparticule est éliminée 24 h après injection. Néanmoins, le 

signal des 3 traceurs reste présent au moins jusqu’à 48 h après injection et ces signaux sont 

notamment retrouvés dans les organes stéroïdiens. Une hypothèse est que ces organes 

seraient considérés comme des organes profonds qui relargueraient de façon infime des 

composants de la nanoparticule, permettant de maintenir le signal radioactif à un niveau 

très bas dans le plasma. Nous serions donc face à un modèle de pharmacocinétique 
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tricompartimental et non bicompartimental. Nous avons tenté de valider cette hypothèse en 

utilisant les données plasmatiques issues de la biodistribution sur 168 h, mais la force 

statistique était trop faible, ce qui a rendu l’exploitation des résultats impossible, et n’a pas 

permis de valider l’hypothèse émise.  

 

 

 

 C.5.3 Biodistribution  

La Figure 16 fait ressortir les éléments essentiels à retenir de l’étude de 

biodistribution à l’échelle des organes. Sur les graphiques de gauche sont représentés la 

biodistribution des traceurs libres et sur les graphiques de droite, celle des traceurs 

encapsulés dans la lipidot.  
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Figure II-16 : Récapitulatif des distributions des traceurs libres chez la souris FVB et des traceurs 

encapsulés dans la lipidot après injection intra veineuse chez la souris femelle FVB. 

 

 De manière générale, la Figure 16 met en évidence qu’il existe (1) un effet 

« nanoparticule » : la biodistribution des traceurs seuls est différente de celle des traceurs 

encapsulés dans la lipidot. En effet, les traceurs libres radioactifs s’accumulent 

principalement dans les poumons et un peu dans le foie alors que le DiD s’accumule dans le 

foie et la rate61. A contrario, lorsque ces traceurs sont encapsulés dans les lipidots, ils sont 

retrouvés tous les trois dans les mêmes organes, à savoir le foie, les ovaires et les surrénales. 

Cette biodistribution particulière n’avait pas été observé chez le rat car les surrénales 

n’avaient pas été prélevées. (2) La voie de métabolisation des lipidots est la voie hépato-

billiaire, voie classique pour les molécules lipidiques. (3) Aucune accumulation n’a été 
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observée dans la rate contrairement à la plupart des systèmes lipidiques connus notamment 

les liposomes71. La lipidot semble donc se présenter comme une nanoparticule furtive vis-à-

vis des organes du RES. (4) Les organes vitaux comme le cœur ou les poumons n’accumulent 

pas les lipidots, et la lipidot ne semble pas passer la barrière hématoencéphalique intacte. 

(5) L’utilisation de traceurs métabolisables représentatifs de l’ensemble des composés 

biodégradables de la nanoparticule met en évidence une élimination rapide du vecteur par 

l’organisme (plus de 90 % éliminés après 24 h et 100 % à 48 h après injection), suggérant une 

abscence de toxicité due à une rétention de nanoparticules sur le long terme, comme celle 

observée avec les boites quantiques ou les nanoparticules d’or39, 48.   

 

 Le temps de début de la métabolisation des lipidots dans les organes où elles se 

distribuent peut être évalué par le temps au bout duquel la décorrélation de signal entre les 

deux traceurs radioactifs commence à être observée. Elle débuterait ainsi dans le foie 2 h 

après injection (Figure 17). Concernant les ovaires, la dissociation du signal est plutôt 

observée entre 16 h et 24 h après injection et seulement à partir de 24 h après injection 

pour les surrénales. Le rapport entre les concentrations du [14C]CHO et du [3H]CHE (Figure 

18) met en évidence les comportements différents des deux traceurs dans l’organisme, avec 

une élimination rapide du traceur 14C éliminé par clivage entre la partie cholestérol et la 

partie acide gras.  

 

Figure II-17: Ratios entre les deux radiotraceurs [
14

C]CHO et [
3
H]CHE dans le plasma et dans les 

organes faisant intervenir des lipides. 
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Le ratio DiD / 3H (Figure 18) reste constant dans les 3 organes jusqu’à 7 jours après 

injection, ce qui nous permet de confirmer que le DiD présente le comportement d’une 

molécule non métabolisable par l’organisme.  

 

 

Figure II-18 : Ratios entre le DiD et le [
3
H]CHE dans le plasma et dans les organes faisant intervenir 

des lipides. 

 

Il a été observé une biodistribution particulière des nanoparticules dans les organes 

stéroïdiens, pour lesquels les lipidots semblent avoir une affinité. L’hypothèse émise est que 

la nanoparticule pourrait mimer une source de précurseurs d’hormones stéroïdiennes du fait 

de sa composition en lipides, acide gras et huile. La localisation spécifique observée en 

histologie montre une accumulation massive dans le corps jaune des ovaires, lieu de 

synthèse de la progestérone, et dans la zone corticosurrénale des surrénales, lieu de la 

synthèse de la cortisone, du cortisol et de la DHEA en particulier. Il est à noter que cette 

accumulation n’est pas neutre, en effet les ovaires font parti des organes reproducteurs et 

l’interférence de la présence de nanoparticules sur son activité doit être étudiée ainsi que les 

effets tératogènes possibles. L’accumulation du vecteur dans le foie et dans les surrénales a 

bien été retrouvée chez la souris mâle. En revanche, aucune accumulation dans les testicules 

ou vésicules séminales n’a été observée, bien qu’il s’agisse de lieux de synthèse des 

hormones stéroïdiennes masculines.  

 

 



Chapitre II : Devenir in vivo des lipidots 

106 
 

 C.5.4 Modulation du ciblage spontané par modification de la formulation 

Suite à la biodistribution inattendue des lipidots dans les organes stéroïdiens, l’influence 

des traceurs incorporés a été étudiée. En effet, la composition de base des lipidots 

initialement développée, n’inclut pas le cholestérol ou ses dérivés. De plus les hormones 

stéroïdiennes présentent dans leur structure un noyau stérol comme le cholestérol. 

L’accumulation des nanoparticules encapsulant les traceurs radioactifs [3H]CHE et [14C]CHO 

dans les organes stéroïdiens pourrait donc être fortuite, liée à la présence même des 

traceurs. Une étude consistant à enrichir la formulation de base (huile, cire, lécithine, 

stéarate de PEG) des lipidots dopées en DiD (non radioactives) avec des quantités 

croissantes de cholestérol ou de stéarate de cholestérol a donc été réalisée. La faisabilité 

technique de telles formulations, la stabilité physico-chimique ainsi que leur biodistribution 

in vivo ont donc été étudiées, et comparées avec celles de la formulation de base des 

nanoparticules.  

 

  C.5.4.a Formulations enrichies cholestérol ou stéarate de cholestérol  

La proportion des radiotraceurs dérivés de cholestérol (à chaine grasse en C16 et C18) 

incorporés dans la lipidot triplement marquée représente 0,6 % de la formulation en masse. 

Différentes formulations avec une supplémentation en cholestérol ou cholestéryl stéarate 

ont été réalisées (Tableaux 5 et 6). Le cholestéryl stéarate est structurellement très 

semblable aux radiotraceurs utilisés, alors que le cholestérol ne présente qu’une courte 

chaine lipophile (Figure 19).  

 

 

Figure II-19 : Formules chimiques a) du cholestérol et b) du cholestéryl stéarate. 

 

 Le cholestéryl stérate, à de fortes concentrations, se dissout difficilement dans la 

premix huileux. A partir de 3 % en supplémentation, des difficultés de formulation sont 
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observées, notamment l’apparition d’une double population en taille. Pour cette raison, une  

supplémentation maximale de 2 % est retenue pour les formulations testées. 

 

Matière première Quantité (lot 2ml) 
% en masse de la 

formulation totale 

Premix huileux 

LipoidS75™ 17 mg 0,85 

Supoccire 68 mg 3,4 

Huile de soja 23 mg 1,15 

Supplémentation Cholestéryl-stéarate 
1,2 mg 0,6 

4,0 mg 2,0 

Phase aqueuse 
MyrjS40™ 92 mg 4,6 

PBS 1X 1800 µL 90 

Tableau II-5: Formulations supplémentées en cholestéryl stéarate testées. 

 

 Le cholestérol, contrairement au cholestéryl stéarate, se dissout très bien dans la 

phase huileuse, ce qui permet des taux d’encapsulation très élevés allant jusqu’à 10 % (m / 

m).  

 

Formulation (dopage en 

cholestérol) 
0,6% CH 2% CH  5% CH  10% CH 

LipoidS75™ 17 mg (0,85 %) 

Suppocire 68 mg (3,4 %) 

Huile de soja 23 mg (1,15 %) 

Cholestérol 1,2 mg (0,6 %) 4 mg (2 %) 10 mg (5 %) 20 mg (10 %) 

MyrjS40™ 92 mg (4,6%) 

PBS 1 X 1800 µL  

Tableau II-6: Formulation supplémentées en cholestérol testées. 
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  C.5.4.b Caractérisation des formulations enrichies  en cholestérol ou stéarate 

de cholestérol 

Les deux formulations enrichies en cholestéryl stéarate (CHST) à 0,6 % et 2 %, 

présentent des gouttelettes de diamètre ≈ 55 nm avec une polydispersité comprise entre 

0,15 et 0,17 et un potentiel zêta compris en -7 mV et -9 mV (plutôt neutre). Pour les trois 

formulations enrichies à 0,6 %, 2,0 % et 5,0 % en cholestérol (CH), le diamètre obtenu est 

d’environ 50 nm avec une polydispersité comprise entre 0,15 et 0,17 et un potentiel zêta 

compris entre -2 mV et -4 mV. Les caractéristiques physico-chimiques sont donc bien 

similaires à celle des lipidots non supplémentée.  

La stabilité des nanoparticules a été évaluée pendant 135 jours (Figure 20).  

 

Figure II-20: Stabilité des différents lots enrichis en cholestérol (CH) ou en cholestéryl stéarate (CHST) 

jusqu’à 130 jours après formulation. 

 

 Les formulations enrichies en cholestéryl stéarate restent stables dans le temps, 

tandis qu’au bout de 90 jours, il est observé une déstabilisation des lipidots ayant de forts 

taux de dopage en cholestérol (> 5 %). Cela est mis en évidence par une augmentation de la 

taille et de la polydispersité.  

 

  C.5.4.c Influence de la composition sur le ciblage ovarien in vivo 

L’objectif de cette manipulation est d’évaluer si la présence de cholestérol ou de 

dérivés de cholestérol peut avoir une influence sur l’accumulation du vecteur dans les 

ovaires et donc, dans un certain domaine, favoriser leur ciblage. Pour cela, les formulations 

de nanoparticules dopées en DiD et enrichies à 0,6 % ou 2,0 % en cholestéryl stéarate ou 0,6 
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%, 2,0 %, 5,0 % ou 10 % en cholestérol sont injectées chez la souris saine FVB/N femelle par 

voie intraveineuse et suivies par fluorescence grâce à l’incorporation du DiD. Les 

formulations sont injectées chez la souris dans les 15 jours suivant leur formulation afin 

d’éviter toute déstabilisation du système (voir paragraphe précédent). La dose injectée en 

fluorophore ainsi qu’en lipides est identique à celle utilisée dans l’expérience lipidot 

triplement marquée.  

 

 Les animaux sont sacrifiés 4 heures après injection. Le signal de fluorescence est 

quantifié dans les différents organes et les ratios organes / muscle sont calculés, permettant 

de s’affranchir des faibles différences de fluorescence entre les lots qui ne sont pas issus 

d’une même synthèse. Ces lots sont comparés à une formulation non enrichie (formulation 

« standard ») et à ceux obtenus avec la formulation des lipidots triplement marquées.  

 

 Aucune différence n’est observée dans l’ensemble des organes (dont le foie et les 

surrénales), sauf au niveau des ovaires. La Figure 21 présente donc les résultats obtenus sur 

ces organes.  

 

Figure II-21 : Représentation du rapport de fluorescence organe / muscle après injection des 

différentes formulations enrichies chez la souris femelle FVB. A) Formulations enrichies en cholestéryl 

stéarate (CHST) 0,6 % et 2 % ; B) Formulations enrichies en cholestérol (CH) 0,6 %, 2 %, 5 %, 10 %. Les 

LNP* représentent les lipidots triplement marquée. Le standard représente la formulation classique 

(cire, huile, lécithine, stéarate de PEG) 

 

 Il est observé qu’à 0,6 % en CH, l’accumulation dans les ovaires est inférieure à celle 

d’une lipidot normale. Il faut une supplémentation de 2,0 % en CH pour obtenir une 

accumulation identique à la formulation standard. A des taux plus élevés en 
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supplémentation comme 5,0 % et 10 %, une accumulation de + 58 % et de + 121 % est 

observée respectivement par rapprt au signal des lipidots « nues ». Néanmoins, il est à 

rappeler que ces formulations sont peu stables (voir paragraphe précédent).  

 

 Il est observé une accumulation croissante du signal dans les ovaires lorsque la lipidot 

est supplémentée en cholestéryl stéarate. Une accumulation de + 62 % est observée avec le 

lot enrichi à 0,6 % en CHST par rapport au lot standard et de + 197 % pour le lot 

supplémenté à 2 % en CHST.  Les résultats obtenus avec les lipidots triplement marquées 

(LNP*) et les nanoparticules supplémentées à 0,6 % en cholestéryl stéarate (son équivalent 

en traceur froid) sont donc bien identiques.   

 

  C.5.4.d Discussion et conclusion 

 Plusieurs conclusions peuvent être tirées de ces expériences. La première est que 

l’ajout de traceur peut moduler la biodistribution d’un vecteur et qu’il n’est jamais neutre 

d’incorporer un radiotraceur ou un fluorophore dans une nanoparticule, même en faible 

concentration. Dans notre cas, les lipidots « nues » à savoir non supplémentées en 

cholestérol ou en dérivé de cholestérol, possèdent un tropisme pour les ovaires. Ce tropisme 

est cependant accentué en ajoutant des dérivés de cholestérol à chaines grasses dans la 

nanoparticule, et ce de manière dose-dépendante. Ce type de composé est préféré au 

cholestérol simple pour favoriser ce ciblage. En effet, non seulement les formulations 

enrichies en cholestérol sont moins stables d’un point de vue physico-chimique, mais leur 

supplémentation n’améliore le tropisme ovarien qu’à des taux d’encapsulation très élevés 

de cholestérol (> 5%). L’hypothèse émise est que le cholestérol, amphiphile à courte chaine 

lipophile, est plutôt localisé au niveau de la coquille de la particule, contrairement au 

cholestéryl stéarate qui doit être plus ancré dans le cœur de la lipidot grâce à sa chaine 

grasse en C18. Le cholestérol, localisé potentiellement dans la membrane, pourrait fuir de la 

nanoparticule, la déstabiliser, et être métabolisé différemment du cholestéryl stéarate.  

La chaine en C16 ou C18 semble être un paramètre important concernant la stabilité du 

produit encapsulé dans le cœur de la lipidot. En effet, elle permet d’assurer à la fois une 

bonne encapsulation du produit (> 95 % dans le cas du DiD, CHO et CHE) et la stabilité de 

l’encapsulation dans le temps. Ainsi des nanoparticules supplémentées avec du cholestérol 

montrent une déstabilisation colloïdale au bout de 90 jours, tandis que des nanoparticules 
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supplémentées en cholestéryl stéarate ne montrent pas d’évolution en taille ou en 

polydispersité et ce jusqu’à 130 jours à +4°C (arrêt du suivi). Le cholestérol étant un 

composant membranaire des cellules, l’hypothèse peut être émis que le cholestérol se 

situerait au niveau de l’interface de la nanoparticule, tandis que la présence des chaines 

grasses en C16 ou C18 des stéarates de cholestérol permettrait d’ancrer le produit 

(cholestérol stéarate) dans le cœur de la lipidot. 

 

D. Discussion  

 Trois traceurs ont été incorporés dans la nanoparticule afin d’évaluer sa 

biodistribution et sa pharmacocinétique après injection chez la souris saine FVB. Les traceurs 

radioactifs permettent une analyse quantitative précise des traceurs contrairement au DiD, 

fluorophore, qui donne des informations plus qualitatives concernant la biodistribution et 

permet de réaliser de l’histologie sur les organes. Le DiD a été localisé dans le cœur de la 

nanoparticule avant injection in vivo (voir Chapitre III). 

 Il faut insister sur le fait que ce sont les traceurs (à savoir le 3H, le 14C et le DiD) qui 

sont suivis et non la lipidot. Un traceur ne devrait pas modifier la  biodistribution de la 

nanoparticule. Or, dans notre cas, il a été mis en évidence qu’une supplémentation en 

cholesteryl stéarate à 0,6 % en masse (correspondant à la quantité de radiotraceurs 

incorporés) permet d’améliorer le ciblage dans les ovaires sans pour autant modifier la 

distribution dans les autres organes. 

 Utiliser la co-encapsulation de traceurs métabolisable et non métabolisable permet 

d’obtenir des informations concernant les organes de métabolisation et les organes 

d’accumulation. On peut émettre l’hypothèse que si les trois traceurs se retrouvent au 

même moment au même endroit, la probabilité est forte qu’ils soient présents au sein de la 

nanoparticule sous une forme inchangée ou modifiée après injection. 

 Aucune décorélation entre les signaux des deux radiotraceurs ([3H]CHE, [14C]CHO) 

n’est observée dans le plasma sur 24 h; en revanche, les signaux du tritium et du 14C se 

décorèlent dans les organes, notamment dans le foie, dès deux heures après injection. Le 

[3H]CHE possède une liaison non métabolisable entre le noyaux cholestérol et la chaine 

grasse, ce qui en fait un composé inerte, non métabolisable par l’organisme permettant de 

faire ressortir les organes dans lesquels la nanoparticule est passée et s’accumule167. Le DiD 

présente les mêmes profils que le [3H]CHE, suggérant que c’est un composé non 
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métabolisable13. En revanche, le [14C]CHO possède une liaison ester métabolisable entre le 

cholestérol et l’acide oléique dont la dissociation apparait dans les 2 h après injection 171. 

Utiliser le [14C]CHO permet donc de mettre en avant la manière dont la nanoparticule est 

métabolisée et éliminée après sa distribution dans les organes. 

  

 Les traceurs encapsulés dans la nanoparticule peuvent être suivis jusqu’à 24 h dans le 

plasma (2,9 ± 1,1 % de dose injectée / g de tissu pour le  [3H]CHE et 1,4 ± 0,5 % pour le 

[14C]CHO à 24 h après injection). Le temps de vie plasmatique est assez court, de l’ordre de 

30 minutes. De nombreux travaux montrent que l’ajout de PEG à la surface de 

nanoparticules permet de prolonger le temps de circulation plasmatique en diminuant 

l’absorption des protéines plasmatiques à leur surface et leur rapide captation par les 

macrophages166. Dans notre cas, les PEG permettent de donner aux lipidots une très grande 

stabilité colloïdale dans le temps et de leur conférer une charge neutre, reconnue pour 

prolonger le temps de circulation152. Malgré une certaine furtivité de la nanoparticule 

(absence d’accumulation dans la rate), elle est éliminée très rapidement du compartiment 

sanguin pour s’accumuler dans le foie puis les ovaires et les surrénales. En effet, bien que la 

lipidot soit pégylée, la furtivité de la nanoparticule est discutable vu son temps de ½ vie 

plasmatique plutôt court. Les échanges de phospholipides au niveau de la couronne des 

nanoparticules pourrait rendre l’action des surfactants PEG nulle, résultant en une 

extravasation rapide des lipidots vers le foie afin d’y être métabolisés. Des temps de 

circulation plus longs sont généralement observés pour les liposomes pegylés (< 48 h) et 

pour les nanoparticules lipidiques de type capsule comportant les même PEG à leur surface 

(< 5 h)166. La principale différence est que les nanocapsules sont composées d’une couronne 

de phospholipides cristallins et que leur cœur est composé d’un mélange d’huile à courte et 

moyenne chaines grasses. Les lipidots ont, quant à elles, un cœur amorphe et ne sont 

composées que de mono, di et triglycérides à longues chaines. 

 

 Les lipoprotéines permettent le transport des lipides, cholestérol, esters de 

cholestérol ou de manière plus générale des molécules hydrophobes dans le sang41. Les 

lipoprotéines sont classées en 4 familles : les HDL pour lipoprotéines de haute densité (5 – 

12 nm), les LDL pour les lipoprotéines de basse densité (18 – 2 5nm), les VLDL pour les 

lipoprotéines de très basse densité (30 – 80 nm) et enfin les chylomicrons (75 – 1200 nm). 
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Toutes sont riches en triglycérides. Les lipoprotéines de petites tailles ont des temps de 

circulation plasmatique élevée allant du jour pour les HDL à l’heure pour les LDL. En 

examinant de près les VLDL et les chylomicrons, on note de grandes similitudes avec les 

lipidots173, 174. En effet, les chylomicrons sont composés de 63 % de phospholipides et 35 % 

de cholestérol pour la surface, et de 95 % de triglycérides et 5 % d’ester de cholestérol pour 

le cœur. Les VLDL quant à elles, contiennent un peu moins de triglycérides et de cholestérol. 

De plus, leur temps de vie plasmatique est de l’ordre de 20 minutes. Les VLDL et les 

chylomicrons sont associés à des apolipoprotéines notamment les apolipoprotéines B48, 

B100 et E respectivement. Il a été montré d’autre part que les apolipoprotéines ancrées à 

leur surface sont les principales protéines qui interfèrent avec des nanoparticules lipidiques 

pégylées après injection intra veineuse175, 176.  

 On a donc des caractéristiques assez similaires entre les chylomicrons ou VLDL et les 

lipidots : une forte concentration en phospholipides et en triglycérides, une durée de vie 

plasmatique inférieure à la ½ heure, et une forte présence dans le foie. Il ne serait donc pas 

exclu que les lipidots soient reconnues par l’organisme comme des chylomicrons ou des 

VLDL « artificielles », soient recouvertes de lipoprotéines, et amenées rapidement vers le 

foie, ce qui pourrait expliquer la clairance rapide des particules.  

 Les traceurs encapsulés dans la lipidot sont rapidement accumulés dans le foie. En 

revanche, aucun signal n’est observé dans la rate qui est un organe majeur du RES, riche en 

macrophage. La plupart des nanoparticules, qu’elles soient organiques ou inorganiques de 

taille supérieure à 20 nm, pegylées ou non, s’accumulent dans la rate alors que les 

nanoparticules de petite taille, < 5 nm, sont éliminées par le rein. Le foie est l’organe de 

métabolisation et d’accumulation des molécules hydrophobes14, 166, 177 et notamment des 

nanoparticules à base de lipides. Différentes études montrent que les nanoparticules 

s’accumulent dans les hépatocytes ou dans les cellules de Kupffer qui font partie du RES. Les 

VLDL et les chylomicrons sont rapidement captés par le foie avec une cinétique rapide (50 % 

de dose injectée au bout de 20 minutes)41. De plus, ces lipoprotéines sont internalisées par 

les hépatocytes via les apolipoprotéines et non par les cellules de Kupffer. Le fait que les 

lipidots ne soient pas présentes dans la rate suggère donc qu’elles sont métabolisées comme 

une lipoprotéine via les hépatocytes et non les cellules de Kupffer.  

 Contrairement aux autres organes, dans le foie, la décorrélation entre le [3H]CHE et le 

[14C]CHO apparait très rapidement (entre 15 minutes et 2 h après injection). Il a été 
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démontré que le [14C]CHO est hydrolysé en moins de 2 h dans les cellules du foie171, tandis 

que le  [3H]CHE ne peut pas être éliminé de la cellule après son internalisation9. L’élimination 

rapide des lipidots par le foie met en évidence une métabolisation rapide de la 

nanoparticule, ce qui est un point en leur faveur pour éviter une éventuelle toxicité due à 

une accumulation du vecteur. La présence dans la nanoparticule de cire, d’huile, de 

triglycérides à longues chaines, et d’une couche de poly(éthylène glycol) peut réduire la 

métabolisation des lipidots par les lipases, contrairement aux lipoprotéines qui sont 

rapidement métabolisées.  

 

 Outre le foie, une accumulation spécifique du DiD, 3H et 14C a été observée dans les 

ovaires et surrénales. Ces deux organes sont des organes stéroïdiens et sont le lieu de 

synthèse des hormones stéroïdiennes, à savoir la progestérone et l’œstradiol pour les 

ovaires, et les glucocorticoïdes, les minéralocorticoides et les hormones androgènes pour les 

surrénales. Le foie et les surrénales sont connus pour surexprimer les récepteurs aux 

lipoprotéines120. La corrélation entre les trois traceurs est observée jusqu’à 4 h après 

injection pour les ovaires et 16 h après injection pour les surrénales, ce qui laisse présumer 

de l’intégrité des lipidots pendant ces laps de temps. A des temps plus élevés, le [14C]CHO 

doit s’hydrolyser et le signal du 14C décroît, contrairement aux signaux du 3H et du DiD qui 

restent constants. L’histologie de ces organes met en évidence une localisation spécifique du 

DiD dans le cortex pour les surrénales et dans le corpus luteum pour les ovaires. La surrénale 

est divisée principalement en deux parties : la médulla, située au centre de l’organe 

synthétise des hormones hydrophiles ; le cortex situé en périphérie, synthétise les hormones 

stéroïdes lipophiles. Concernant les ovaires, le corpus luteum aussi appelé corps jaune, se 

gorge de lipides et sécrète de la progestérone 2ou 3 jours après l’ovulation. Les lipidots se 

concentrent dans ces organes, spécifiquement dans les zones qui synthétisent des hormones 

stéroïdiennes ou qui sont riches en lipides ou en hormones. Cette bioaccumulation peut être 

accentuée en enrichissant la nanoparticule avec du cholesteryl stéarate.   

 

 Cette accumulation inattendue n’a, à notre connaissance, jamais été rapportée dans 

la littérature. Il existe peu d’études concernant la biodistribution complète d’un vecteur et 

plus particulièrement faisant intervenir une accumulation dans les organes stéroïdiens, qui 

semble donc spécifique des lipidots. Cela pourrait s’expliquer par la taille nanométrique des 
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lipidots et leur composition spécifique en lipides qui pourrait être assimilées par l’organisme 

à des chylomicrons ou des VLDL, des transporteurs de cholestérol, de lipides et d’ester de 

cholestérol du foie vers les tissus périphériques178. Les ovaires et les surrénales sont des 

organes qui ont besoin de lipides, de triglycérides et de cholestérol pour synthétiser les 

hormones. De plus, ce sont des organes qui surexpriment les récepteurs aux lipoprotéines, 

ce qui pourrait favoriser le ciblage des lipidots vers ces tissus. Cette hypothèse est appuyée 

par le fait que des nanoparticules supplémentées en cholestéryl stéarate s’accumulent de 

manière dose-dépendante dans les ovaires. En revanche, les lipidots supplémentées en 

cholestérol ne montrent pas cette accumulation préférentielle, qui pourrait donc s’expliquer 

par le fait que les lipoprotéines riches en cholestérol (LDL et HDL) jouent un rôle différent 

dans l’organisme, et n’ont pas le même comportement in vivo.  

 

 

E. Conclusion générale sur le devenir in vivo des lipidots  

Les lipidots sont des nanovecteurs biodégradables et plus de 90 % sont éliminés 24 h 

après injection, ce qui en fait des nanocargos potentiellement non toxiques car ils ne 

s’accumulent pas à long terme. Leur distribution rapide dans les tissus en font des vecteurs 

idéaux pour l’imagerie. Le design d’agents de contraste à base de lipidots pour l’imagerie de 

fluorescence ou l’imagerie nucléaire sera étudié au chapitre suivant. 

La nature intrinsèque de la nanoparticule et la possibilité de la supplémenter en stéarate 

de cholestérol pour favoriser un ciblage préférentiel vers les zones à forte concentration en 

récepteurs aux apolipoprotéines ou les zones de synthèse d’hormones stéroïdiennes, peut 

présenter un fort potentiel en termes d’applications, d’une part pour l’imagerie, d’autre part 

pour la délivrance d’agents thérapeutiques. Le Chapitre IV étudiera les applications des 

lidpiots en oncologie, spécifiquement en imagerie des cancers hormono-dépendants. Le 

Chapitre V étudiera quant à lui le potentiel des lipidots pour la délivrance d’hormones.  
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Nous avons précédemment montré que les lipidots constituaient de bons vecteurs 

pour le transport de composés lipophiles, et montrerons dans le chapitre suivant qu’ils 

peuvent s’accumuler de manière significative dans différents modèles tumoraux. Dans ce 

chapitre, nous présentons nos travaux cherchant à déterminer si ces propriétés de ciblage 

pourraient être exploitées pour la construction d’agents de diagnostic performants. Nous 

nous intéressons en particulier à l’imagerie de fluorescence, compte tenu que le DTBS et le 

SHFJ travaillent sur cette thématique (instrumentation et marqueurs), ainsi qu’à l’imagerie 

nucléaire (tomographie à émission de positons, la TEP, ou la tomographie à émission 

monophotonique, la TEMP), technique déjà bien implantée en clinique notamment au SHFJ.  

 

Dans le chapitre précédent, nous avons utilisé le DiD pour étudier la biodistribution 

des lipidots. Cet agent fluorescent avait déjà été utilisé au laboratoire dans différentes 

études13, 147, 154, nous permettant d’avoir un recul suffisant sur sa physico-chimie. 

Néanmoins, le DiD n’émet pas dans la fenêtre optique optimale de l’imagerie de 

fluorescence in vivo. De plus, il n’est pas approuvé par les autorités de santé pour l’injection 

chez l’homme. Parmi les fluorophores autorisés en clinique pour l’imagerie de fluorescence, 

le bleu de méthylène, dérivé de la phénothiazine est utilisé pour ses propriétés colorantes 

par voie intra veineuse lors des parathyroïdectomies, car c’est un bon marqueur des glandes 

parathyroïdes179. Plusieurs inconvénients peuvent être cités pour ce fluorophore, comme 

son faible rendement quantique et, depuis 1999, le nombre de cas croissant de toxicité 

recensés, notamment au niveau du système nerveux central. Un autre fluorophore 

absorbant et émettant dans le proche infrarouge, domaine de longueur d’onde pour lequel 

l’absorption de la lumière par les tissus est minimale et approuvé aujourd’hui pour usage 

clinique est le vert d’indocyanine (ICG, Indocyanine Green en anglais). Après avoir analysé 

l’état de l’art de l’utilisation en imagerie clinique de l’ICG et de son encapsulation dans 

différents nanosystèmes, nous avons donc examiné les possibilités d’encapsulation de l’ICG 

dans les lipidots pour le design d’agents de contraste fluorescents pour l’imagerie per 

opératoire de résection tumorale, la détection de métastases ou la localisation de ganglions 

sentinelles.  
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Dans un second temps, nous avons évalué le potentiel des lipidots pour la 

construction d’agents de contraste pour l’imagerie nucléaire (TEP / TEMP), imagerie non 

invasive faisant intervenir des éléments radioactifs. Cette technique est ultrasensible, très 

précisement quantitative et peut être réalisée facilement sur le corps entier compte tenu de 

la faible absoprtion par les tissus des photons γ de haute énergie utilisées par ces 

techniques.   
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Partie I : Vers l’Imagerie de fluorescence 

 

A. Le vert d’indocyanine (ICG) 

A.1 Intérêt de la molécule  

L’ICG, dont la structure est représentée Figure 1, est un fluorophore d’intérêt pour 

l’imagerie de fluorescence car il est approuvé depuis 1959 pour l’injection chez l’homme par 

l’EMEA et la FDA (Food and Drug Administration, l’équivalent de l’Agence Nationale de 

Sécurité du Médicament aux Etats-Unis) grâce à sa faible toxicité (due à une métabolisation 

principalement hépatique et à une absence d’absorption par la muqueuse intestinale). Il est 

utilisé pour réaliser des angiographies en ophtalmologie ou pour évaluer les fonctions 

cardiaque et hépatique. Les spectres d'absorption et de fluorescence de l’ICG se situent dans 

la région du proche infrarouge (600 – 900 nm), avec les avantages que cela comporte, 

comme une faible autofluorescence des tissus ou une profondeur d’imagerie plus élevée 

(Chapitre I). Ses propriétés optiques dépendent en grande partie du milieu dans lequel le 

fluorophore est dispersé, ainsi que de sa concentration. L’ICG absorbe essentiellement entre 

600 et 900 nm, et émet entre 750 et 950 nm. Les valeurs maximales des spectres d’émission 

de fluorescence sont d’environ 810 nm dans l'eau et 830 nm dans le sang. Pour les 

applications médicales, l'absorption maximale est à environ 800 nm dans le plasma sanguin, 

dû à l’adsorption de la molécule sur les protéines plasmatiques. 

 

 

 

Figure III-1 : Structure de l’ICG, aussi connue sous le nom de Cardiogreen® ou d’Infracyanine®. 
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A.2 L’ICG en clinique 

A.2.1 L’identification du ganglion sentinelle  

L’ICG étant l’un des rares fluorophores approuvés pour l’injection chez l’homme, il 

est très utilisé dans les études cliniques, notamment pour la détection des ganglions 

sentinelles afin de réaliser des biopsies et des lymphographies en temps réel. Il existe trois 

techniques pour réaliser ces biopsies : la première utilise le colorant bleu Evans, la seconde 

utilise un radiocolloïde à base de technétium (Tc) et la dernière est une combinaison des 

deux. Avec le bleu Evans, la sensibilité de détection est faible (tous les ganglions ne sont pas 

détectés) ainsi que la spécificité (les ganglions prélevés sont des faux positifs à hauteur 

d’environ 40 %)180, 181 et de nombreuses réactions anaphylactiques ont été 

observées. L’utilisation de radio-isotopes est coûteuse et régelementée, et tous les 

laboratoires ne possèdent pas les installations nécessaires. La meilleure des méthodes reste 

à ce jour la combinaison des deux qui permet d’obtenir moins de 5 % de faux négatifs. 

Hutteman182 a utilisé l’ICG pour améliorer la visualisation des ganglions lymphatiques dans le 

cancer du sein, et Rossi183 pour détecter les ganglions sentinelles des cancers de l’endomètre 

et des cancers cervicaux par suivi endoscopique après injection cervicale. L’ICG apparait dès 

lors comme un nouveau traceur permettant la visualisation des ganglions sentinelles ainsi 

que du drainage lymphatique des tumeurs en temps réel. Différentes études cliniques ont 

été menées, notamment par Hirch181 dans le cas du carcinome du colon, qui a développé 

une méthode permettant la détection des ganglions dans les 3 à 10 min après injection d’ICG 

dans la zone péritumorale avec un taux de détection positive de 82 %.  

 

A.2.2 Autres applications  

Au-delà de ses applications en imagerie, l’ICG est également utilisé depuis 2004 dans 

le traitement par irradiation laser des mélanomes chez les patients américains ainsi que pour 

l’analyse de biopsies184. L’ICG est également présent dans le domaine de la neurologie pour 

explorer la perfusion cérébrale185. Par exemple, il permet d’évaluer la rupture de la barrière 

hémato encéphalique186. En effet, dans certains cas de cancer, afin que les anti-cancéreux 

puissent atteindre le cerveau, il est nécessaire de réaliser une ouverture osmotique de la 

BHE (barrière hémato encéphalique qui isole et maintient l’homéostasie du cerveau en 

contrôlant les échanges sang-cerveau) par l’injection de mannitol. Cette technique, très 
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aléatoire, entraîne de très grandes variations d’un patient à l’autre, qui ont un impact très 

important sur l’efficacité de la chimiothérapie. L’évaluation de l’ouverture de la BHE grâce à 

l’ICG permet d’adapter le traitement et la dose de médicament à administrer qui atteindra le 

cerveau, dans le but d’améliorer l’efficacité thérapeutique et surtout de diminuer les effets 

secondaires liés à un surdosage.     

Il existe également des applications de photothérapie dynamique utilisant l’ICG. La 

photothérapie dynamique (PDT en anglais pour « photodynamic therapy ») est une 

technique qui permet le traitement de certaines lésions précancéreuses mais également de 

certains cancers cutanés superficiels, en associant une substance active 

(photosensibilisateur) et une irradiation lumineuse de la peau (par un laser ou une diode). La 

photothermie (PTT) consiste quant à elle à détruire des cellules cancéreuses en augmentant 

la température au sein de la zone à traiter.  L’ICG peut jouer le rôle de photosensibilisateur 

(pour la PDT) ou d’absorbeur thermique (pour la PTT). Ce fluorophore est également utilisé 

pour son effet photothérapique dans le traitement du cancer du sein au stade d’essais 

cliniques à ce jour, ou encore pour évaluer l’efficacité d’un traitement PDT187, 188. Van der 

Vost l’a utilisé pour la résection de métastases hépatiques superficielles189. 

 

 A.3 Les limites de l’ICG libre 

 L’ICG, administré en solution aqueuse, possède deux inconvénients majeurs: (1) ses 

propriétés optiques sont instables dans le temps avec une baisse de l’absorption et de la 

fluorescence dues à une dégradation moléculaire et (2) une distribution dans le corps non 

spécifique, avec un temps de ½ vie plasmatique après injection intraveineuse de 2 à 4 min. 

Son absorption est uniquement hépatique avec une recirculation dans les intestins via la 

bile190. Il a été montré que l’ICG pouvait se montrer plus stable en solution aqueuse s’il était 

conservé à l’abri de la lumière, à basse température et de manière concentrée191. De plus, 

après injection dans le plasma, l’ICG se lie à plus de 99 % aux protéines plasmatiques, 

entrainant une clairance très rapide du fluorophore du compartiment sanguin (2-4 min)192. 

L’affinité particulière de l’ICG pour les phospholipides ou l’albumine a été étudiée en 1998  

par Mordon pour ce qui concerne les phospholipides de l’endothélium vasculaire193-195 et par 

Yoneya196 pour les phospholipides circulants (HDL)197. Ces études montrent une interaction 

importante de l’ICG avec ces molécules dans le sang, probablement due à l’intégration de la 
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partie hydrophobe de l’ICG dans la partie hydrophobe des protéines ou la couche externe 

des lipoprotéines198. Environ 1 à 2 molécules d’ICG sont  liées par molécule de HSA (human 

serum albumine)193. Ces interactions avec les protéines plasmatiques ou les phospholipides 

empêchent l’ICG de s’agréger et assurent ainsi sa stabilité physico chimique et optique le 

temps de sa présence dans le compartiment plasmatique (10 minutes au total).  

 

A.4 L’ICG et les nanoparticules  

Afin de pallier à l’instabilité chimique et photochimique de l’ICG, plusieurs équipes 

ont travaillé sur l’encapsulation ou l’association du fluorophore avec des nanoparticules afin 

d’améliorer son comportement en milieu aqueux ou après injection199 200.  

Hee Kim201 a encapsulé l’ICG dans des micelles polymériques contenant du Pluronic 

F127 (surfactant polyol non ionique) afin d’obtenir des nanoparticules thermosensibles. 

Cette structure en forme de filaments (due à la présence de chaines polymériques) a été 

préférée à une structure sphérique car elle permet une meilleure encapsulation de l’ICG et 

car la présence de Pluronic permet de stabiliser la nanoparticule à température corporelle. 

Afin de permettre une bonne détection tumorale, deux injections d’ICG encapsulée dans la 

nanoparticule ont été réalisées. La première injection permet de saturer les cellules 

phagocytaires, et d’obtenir, 30 minutes après la 2ème injection, des taux plasmatiques de 

fluorescence plus élevés. 24 h après injection, même si le signal dans le foie reste le plus 

élevé, un signal dans la tumeur est observé ainsi que dans la rate, le cœur, les poumons et 

les reins201.  

Yaseen a montré que la taille de la nanoparticule polymérique dans laquelle le 

fluorophore est encapsulé n’a pas d’impact sur le comportement in vivo de l’ICG190, au 

contraire de son revêtement de surface, notamment si celui-ci modifie la charge de la 

nanoparticule (passant d’un potentiel zêta neutre à un potentiel zêta négatif). Une particule 

chargée négativement (mésocapsule à base de fer et d’acide polyacrylique) va s’accumuler 

dans les poumons tandis que des nanoparticules neutres (mésocapsule à base de polylysine) 

vont voir leur temps de circulation plasmatique augmenter (mais il reste cependant < 1h). 

Un signal est observé pour toutes ces particules dans les reins et, dans une moindre mesure, 

le cœur et la rate. Saxena202 a montré que l’encapsulation de l’ICG dans les nanoparticules 
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polymériques permettait d’augmenter l’internalisation cellulaire du fluorophore. 

L’encapsulation de l’ICG dans des nanoparticules de PLGA182 montre un taux d’encapsulation 

optimal du fluorophore de 74 % dans la nanoparticule et le relargage de l’ICG en milieu 

aqueux à 37°C en deux phases. La première phase, d’une durée de 8 h, entraine une fuite de 

78 % de l’ICG hors de la nanoparticule alors que la seconde phase consiste en un relargage 

très lent de 2 % de l’ICG en 16 h. L’ICG a également été encapsulé dans des liposomes203 afin 

d’améliorer les qualités optiques du fluorophore et d’obtenir des objets de taille 

nanométrique bénéficiant de l’effet EPR et capable ainsi d’atteindre la tumeur ou 

permettant d’utiliser le liposome comme plateforme de greffage d’anti-corps.  

 

 Des études préliminaires avaient émis l’hypothèse qu’il était préférable de réaliser un 

mélange d’ICG et de HSA (Human Serum Albumine) préalablement prélevée chez le patient 

afin d’améliorer les propriétés de fluorescence de l’ICG mais surtout d’en augmenter la taille 

(formation d’agrégats) et augmenter ainsi son temps de circulation dans le compartiment 

plasmatique182. Néanmoins, après injection transcutanée ou intratumoral, aucune différence 

entre les deux formulations (ICG libre ou ICG adsorbé) n’a été observée, ce qui peut 

s’expliquer par le fait que l’ICG injecté libre s’adsorbe quasi instantanément sur les protéines 

dès qu’il est en milieu biologique. L’utilisation de l’ICG seul est donc conseillée dans cette 

utilisation précise afin de réduire les coûts. 

 

Des nanoparticules comprenant de l’ICG ont également été étudiées pour leur effet 

photothermique et photochimique, parfois combinés à une détection en imagerie de 

fluorescence (approche théragnostique). Zheng192 a synthétisé des nanoparticules ICG-PL-

PEG (nanoparticules de phospholipides comprenant en leur centre de l’ICG et à l’extérieur 

une couronne PEGylée) fonctionnalisées par un anticorps monoclonal greffé à l’extrémité 

des chaines PEG, qui une fois dans la tumeur, sont irradiées, ce qui conduit à la lyse des 

cellules cancéreuses (génération de radiacaux libres). Kuo204 a couplé l’ICG à des 

nanobâtonnets d’or (« nanorod » en anglais) pour la photothérapie dynamique (PDT) et à 

des nanoparticules d’or pour la photothérapie photothermique (PTT). Yaseen a encapsulé 

l’ICG dans des mésocapsules enrobées de dextran pour réaliser une photothérapie 
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dynamique sur des cellules cancéreuses205. Tang a utilisé l’ICG en combinaison avec la 

doxorubicine pour associer chimio et photothérapies206. L’efficacité de la doxorubicine s’est 

trouvée alors augmentée. 

Le fait d’encapsuler l’ICG dans une nanoparticule modifie généralement sa 

biodistribution in vivo
207. Avec l’ICG seul, un signal élevé dans le foie est d’abord observé, 

puis dans les reins, et des signaux de fluorescence plus faibles dans la rate, le cœur et les 

poumons, par ordre décroissant. En revanche, pour l’ICG encapsulé, de forts signaux de 

fluorescence ont été observés dans le foie et la rate, puis de manière plus faible les 

poumons, le cœur et les reins. De manière générale, l’effet nanoparticulaire ne modifie pas 

la pharmacocinétique plasmatique de l’ICG ou alors de manière très restreinte pendant les 2 

premières heures, mais modifie d’un point de vue quantitatif la biodistribution dans les 

organes, à savoir que la présence du vecteur nanoparticulaire favorise une biodistribution 

dans les organes du RES, dont le rôle physiologique est de détecter et éliminer les molécules 

étrangères.  

 

B. ICG, lipidot et milieu biologique 

 Des essais réalisés au laboratoire par F. Navarro avaient montré que l’encapsulation 

de l’ICG dans des nanoparticules lipidiques, très similaires aux lipidots, permettait 

d’améliorer les propriétés optiques du fluorophore, son rendement quantique et de réduire 

le photoblanchiment208. Des essais in vivo chez la souris Nude xenogreffée avaient montré 

une diminution du signal de fluorescence dans la tumeur plus lente avec la nanoparticule 

qu’avec l’ICG libre148, 208, et une clairance hépatobiliaire du fluorophore chez la souris Nude 

saine209.  

 

Une étude préliminaire avait également montré qu’il était possible d’encapsuler l’ICG 

dans les lipidots de 50 nm de diamètre, avec un rendement d’encapsulation d’environ 75 %, 

et que celles-ci étaient stables à 4°C dans du PBS 1X pendant au moins 60 jours d’un point de 

vu physico chimique et optique147, 210.  
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Nous avons dans ce travail étendu l’étude d’encapsulation de l’ICG à différentes 

tailles de nanoparticules, différents taux de dopage en ICG et en travaillant également à des 

taux inférieurs d’ICG par rapport aux lipides.  

 

 

B.1 Encapsulation de l’ICG  

 B.1.1 Influence de la taille 

Le comportement de l’ICG encapsulé dans différentes tailles de nanoparticules a été 

évalué. Des formulations de 30 nm, 50 nm, 80 nm, 100 nm et 120 nm de diamètre152 ont été 

réalisées avec un dopage en fluorophore identique de 250 µM. La composition des différents 

lots ainsi que leur formulation sont présentées Chapitre VI, partie A. Elles sont caractérisées 

par leur propriétés physico-chimiques, par leurs propriétés d’encapsulation et par leur 

propriétés optiques, comme décrit dans le Chapitre VI, partie A. L’ensemble des 

caractéristiques des formulations obtenues est présenté Tableau 1.  

ICG  
Diamètre 

(nm) PDI Potentiel zêta 
(mV) 

% 
encapsulation  

Nombre d'ICG / 
particule Formulation  

30 26 ± 0,54 0,2 ± 0,01    -11 ± 1,4 82 ± 4,1 9 ± 0,4 
50 52 ± 0,65 0,13 ± 0,01  -1,2 ± 1,3 83 ± 4,2 65 ± 3 
80 72 ± 0,83 0,15 ± 0,01   -1,7 ± 1,24 83 ± 4,2 170 ± 8 
100 94 ± 1,26 0,09 ± 0,02   -6,5 ± 0,73 72 ± 3,6 303 ± 15 
120 114 ± 1,45 0,077 ± 0,01   -7,0 ± 1,4 93 ± 4,3 597 ±  30 

Tableau III-1 : Caractérisation physico chimique des lipidots encapsulant l’ICG. *PDI = polydispersité 

 

Quelle que soit la taille de nanoparticules, aucune difficulté de formulation n’a été 

observée et les caractéristiques physico-chimiques des lots étaient identiques à celles 

attendues. Les tailles obtenues allaient de 26 nm à 114 nm (comme celles des 

nanoparticules n’encapsulant pas de fluorophores) avec une polydispersité de 0,2 à 0,077 

sachant que plus la taille augmente, plus la polydispersité est faible. Le pourcentage 

d’encapsulation de l’ICG était compris entre 82 et 93 %.  
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 B.1.2 Influence du taux de dopage 

 Afin d’évaluer si le dopage en fluorophore avait une influence sur la stabilité du 

système, six concentrations différentes en ICG ont été incorporées, à savoir 50 µM (52 

fluorophores / particule), 100 µM (115 fluorophores / particule), 200 µM (219 fluorophores / 

particule), 250 µM (231 fluorophores / particule), 750 µM (612 fluorophores / particule), et 

1250 µM (1020 fluorophores / particule). Les tailles obtenues étaient comprises entre 49 ± 

1,2 nm pour les forts taux de dopage et 55 ± 1,4 nm pour les taux de dopages inférieurs à 

200 µM. L’indice de polydispersité était compris entre 0,13 et 0,15. Le potentiel zêta était 

compris entre -6 et -10 mV sans aucune changement suivant le taux de dopage. Aucune 

modification notable de leur physico-chimie par rapport aux nanoparticules de 50 nm de 

diamètre sans fluorophore n’a été observée. Les taux d’encapsulation du fluorophore 

étaient compris entre 69 % et 85 % (Figure 2).  

 

 Figure III-2 : Influence du taux de dopage de l’ICG sur le pourcentage d’encapsulation dans la 

lipidot.  

 

Il est important de vérifier les propriétés optiques des formulations en mesurant les 

spectres d’absorption et de fluorescence des fluorophores encapsulés dans les lipidots. Le 

rendement quantique, dont le calcul est décrit Chapitre VI, partie A, permet de déterminer 

l’efficacité de fluorescence du fluorophore, souvent sensible au milieu environnant (eau, pH, 

lumière..). Il est observé qu’à des fort taux de dopage en ICG, le fluorophore présent à 

l’intérieur de la nanoparticule est « auto-quenché » (« auto-exctinction »), c'est-à-dire que la 
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proximité entre les molécules de fluorophores inhibe leurs propriétés de fluorescence 

(Figure 3). Le lot le plus concentré ne présentant pas de « quenching » est le lot à 250 µM en 

fluorophore. Au-delà, le quenching apparait et augmente avec le taux de dopage, induisant 

une diminution du rendement quantique de fluorescence  des particules. 

 

 

Figure III-3 : Rendement quantique de l’ICG suivant le taux de dopage 

 

La stabilité en taille ainsi que la polydispersité des formulations sont évaluées après 60 

jours à 4°C. Aucune modification de ces deux paramètres n’est observée (Figure 4).  

 

Figure III-4 : Stabilité en taille et polydispersité des lipidiots encapsulant de l’ICG 

 

 La perte de fluorescence est évaluée à environ 7 % par mois, lorsque les lipidots sont 

conservées à l’abri de la lumière, à + 4°C.   
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 B.1.3 Etude comparativeavec le-DiD  

 Afin d’avoir un élément de comparaison, la même étude est réalisée avec le 

fluorophore DiD, pour lesquels différents lots sont également préparés et caractérisés.  

Des formulations de 30 nm, 50 nm, 80 nm, 100 nm et 120 nm de diamètre sont donc 

synthétisées avec un taux de dopage de 400 µM en DiD, dopage généralement utilisé pour 

les expériences in vivo. Les formulations obtenues ont la taille attendue entre 27 et 124 nm 

de diamètre, un potentiel zeta aux alentours de -10 mV et un taux d’encapsulation de 90 à 

100 % (Tableau 2).  

DiD 
Diamètre 

(nm) PDI Potentiel zêta 
(mV) 

% 
encapsulation 

Nombre de DiD / 
particule Formulation  

30 27 ± 0,72 0,25 ± 0,01  -11 ± 1,5 90 ± 4 10 ± 0,5 
50 56 ± 0,70 0,13 ± 0,01  -9 ± 1,1 100 ± 5 65 ± 3, 
80 71 ± 0,95 0,15 ± 0,01  -10 ± 0,8 100 ± 5 136 ± 7 
100 94 ± 1,11 0,12 ± 0,01  -10 ± 1,1 100 ± 5 250 ± 12 
120 124 ± 1,2 0,1 ± 0,01  -11 ± 1,3 100 ± 5 675 ± 33 

Tableau III-2 : Caractérisation physico chimique des formulations encapsulant le DiD.  

 

 Afin d’évaluer l’influence du taux de dopage en DiD (sur des formulations de 50 nm 

de diamètre), quatre concentrations de DiD sont étudiées : 100 µM (64 fluorophores / 

particule), 200 µM (98 fluorophores / particule), 400 µM (206 fluorophores / particule), 600 

µM (276 fluorophores / particule). Les tailles de particules sont comprises entre 52 ± 1,3 nm 

et 57 ± 0,9 nm pour les plus faibles taux de dopage, avec des polydispersité de 0,16 ± 0,01 et 

des potentiels zêtas compris entre -2 et -4 mV. Les taux d’encapsulation du fluorophore sont 

d’environ 100 ± 5 %, hormis pour la formulation de 30 nm de diamètre, dont le rendement 

d’encapsulation était de 90 ± 4 %. Dans la gamme de concentrations étudiées avec le DiD, 

aucun auto-quenching n’a été observé (Figure 5). 
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Figure III-5 : Rendement quantique de l’ICG suivant le taux de dopage 

 

Ces lots ont été suivis en stabilité jusqu’à 60 jours après fabrication et aucune 

modification de leurs propriétés physico chimiques n’a été observée.  

 

B.1.4 Discussion   

Le vert d’indocyanine est encapsulé à environ 75 % dans les nanoparticules et ce 

quelle que soit la taille de la nanoparticule ou la quantité de fluorophore incorporée à la 

synthèse. Néanmoins, il est préférable de travailler à des concentrations < à 400 µM afin 

d’éviter tout « auto-quenching » du fluorophore. Concernant le DiD, le taux d’encapsulation 

est supérieur à celui de l’ICG, probablement à cause de la lipophilicité différente des deux 

fluorophores. L’ICG présente une perte à l’encapsulation d’environ 25 % pouvant être 

expliquée par sa nature amphiphile (logP = 1,8) tandis que le DiD, de nature très lipophile 

(logP = 8) aurait plus d’affinité avec le cœur cireux de la nanoparticule. 

En conclusion, les deux fluorophores, ICG et DiD, sont encapsulés de manière 

quantitative et stable dans la lipidot et conduisent à des agents de contraste très brillants. 

Encapsuler l’ICG dans la nanoparticule permet d’améliorer considérablement son rendement 

quantique, de 4 à 6 % lorsque l’ICG est libre dans l’eau contre 17 % dans les lipidots. De plus, 

l’ICG libre perd toute fluorescence en quelques heures en milieu aqueux alors que l’ICG 

encapsulé dans les nanoparticules, stockées dans du tampon PBS 1X, ne perd que 12 % de 

son intensité de fluorescence au bout de 60 jours.   
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B.2 Devenir in vivo de l’ICG encapsulé dans les lipdiots 

Afin d’évaluer le devenir in vivo de l’ICG encapsulé dans les lipidots dans le modèle 

animal retenu au cours de ce travail, la souris FVB, un lot de nanoparticules de 50 nm de 

diamètre doublement marquées (radioactivité et fluorescence) est réalisé, en encapsulant 

de l’ICG et du [14C]Cholestéryl Oléate ([14C]CHO) dans le cœur de la nanoparticule. 

L’hypothèse est que ce radiotraceur permettra de comparer la biodistribution de ce lot avec 

les résultats in vivo de la lipidot triplement marquée (Chapitre II), et de définir si l’ICG, 

comme précédemment le DiD, suit la même biodistribution.  

 

Un lot de lipidots doublement marquées à l’ICG et au [14C]CHO est synthétisé suivant 

le même protocole que celui utilisé pour les nanoparticules triplement marquées décrites 

précédemment (Chapitre VI, Annexe A). Le lot est ensuite dilué afin d’obtenir une 

concentration en ICG de 345 µM et une dose en [14C]CHO de 5 µCi / mL pour une 

concentration en lipides de 23 mg / mL.  La taille obtenue pour les nanoparticules est de 51 

nm avec une polydispersité de 0,15. En un mois, le lot a perdu 7 % de son intensité de 

fluorescence sans modification du spectre d’émission.   

 

 Le comportement de l’ICG encapsulé dans les lipidots est comparé à celui de l’ICG 

libre chez la souris femelle FVB. Les injections sont réalisées par bolus dans la veine caudale 

sous anesthésie gazeuse à l’isoflurane à 2,5 %. Aux temps définis, les animaux sont sacrifiés 

et les organes prélevés (protocole identique à celui utilisé pour les lipidots triplement 

marquées, Chapitres II et VI, partie expérimentale A), passés sous le dispositif d’imagerie 

Fluobeam™ 800 afin d’évaluer leur fluorescence, puis pesés et préparés pour être comptés 

en radioactivité suivant le protocole précédemment décrit (Chapitres II et VI, partie 

expérimentale C). L’ensemble des caractéristiques du lot prêt à l’injection sont regroupées 

Tableau 3. La dose d’ICG libre injectée est de 23 nmol / animal.  
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Taille (nm) 51,3 
Polydispersité 0,15 

[14C]CHO (µCi / mL) 4,9 

% d'encapsulation du [ 14C]CHO 99 
% d'encapsulation de l'ICG 74 

Perte à la dialyse du [ 14C]CHO (% de dose) 1 
Nombre d'ICG / nanoparticule 134 
Concentration en lipides (mg / mL) 23 
nmol d’ICG / 100 µL de lipidots 17 
λabsorption  / λémission (nm)  800 / 835 

Tableau III-3 : Caractérisation du lot doublement marqué ICG – [
14

C]CHO prêt à l’injection 

 

 

 La biodistribution des lipidots-ICG-[14C]CHO après injection est représentée Figure 6. 

Une décorélation entre les signaux de radioactivité et de fluorescence, et ce même à des 

temps très courts après injection, est observée. La biodistribution du [14C]CHO est identique 

à celle obtenue dans l’expérience de triple marquage de la nanoparticule (Chapitre II), à 

savoir une accumulation dans le foie, les surrénales et les ovaires. En revanche le signal de 

fluorescence s’accumule principalement dans le foie, les reins et l’intestin (Figure 6).  
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Figure III-6: Biodistribution des lipidot-ICG-[
14

C]CHO chez la souris saine FVB. Le graphique du haut 

représente la radioactivité et le graphique du bas la fluorescence dans les différents organes après 

prélèvement aux temps indiqués. Temps d’exposition de 100 ms.  

 

 Les biodistributions de fluorescence mesurées après injection d’ICG libre ou d’ICG 

encapsulé dans les lipidots sont représentées  Figure 7. Ces graphiques mettent en évidence 

que les organes de biodistribution de l’ICG encapsulé dans la lipidot sont identiques à ceux 

de l’ICG libre avec une forte accumulation dans le foie, l’intestin et  les reins. De même, les 

cinétiques d’accumulation et d’élimination dans ces organes sont similaires pour les deux 

formes d’ICG (Figure 8).  
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Figure III-7 : Comparaison des biodistributions de l’ICG libre par rapport à l’ICG encapsulé dans la 

nanoparticule. L’ensemble des photos sont réalisées avec la Fluobeam™ 800, 100 ms d’exposition.   

 

 Cette première expérience met en évidence que la lipidot ne joue pas le même rôle 

de vecteur pour l’ICG que pour le DiD. En effet, il est observé une décorrélation des signaux 

radioactifs et fluorescents dès 15 minutes après injection et des organes d’accumulations 

différents pour le [14C]CHO (foie, ovaires, surrénales) et l’ICG (foie, intestin, rein). Aucune 

différence n’est observée entre les distributions aprrès injection de l’ICG libre ou d’ICG 

encapsulé (Figures 7 et 8). Dès les premiers temps de cinétique (15 minutes ou 30 minutes 

après injection), le signal plasmatique observé est déjà très faible.  
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Figure III-8 : Comparaison des cinétiques de distribution dans les organes de l’ICG libre ou encapsulé 

dans les lipidots dans le foie, les reins et l’intestin 

 

 

B.3 Discussion sur la biodistribution de l’ICG encapsulé dans les lipidots 

  Les résultats obtenus Chapitre II, et en particulier la colocalisation du [14C]CHO avec 

les deux autres traceurs [3H]CHE et DiD pendant les premières heures suivant l’injection, 

nous avaient fait conclure à l’intégrité du cœur de la particule pendant ce laps de temps in 

vivo. Néanmoins, ces résultats ne sont pas retrouvés lorsque l’ICG et le [14C]CHO sont co-

encapsulés, ce qui amène à plusieurs réflexions concernant le comportement de la lipidot 

après injection. (1) Les essais d’encapsulation de l’ICG dans la lipidot, leurs caractéristiques 

physico-chimiques, ainsi que leur stabilité en tampon aqueux montrent une encapsulation < 

75 % du fluorophore sans modification du système et une stabilité dans du PBS 1 X d’au 

moins 60 jours. Or, malgré ces données indiquant une bonne stabilité en milieu tamponné, 

l’ensemble des expériences réalisées dans ce chapitre montrent qu’après injection, l’ICG 

encapsulé possède le même profil de biodistribution que l’ICG libre et un profil différent de 
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celui du [14C]CHO, qui est, lui, identique à celui obtenu dans les expériences du Chapitre II. 

(2) Les premières expériences menées à Montréal avec le radiotraceur DPPC montraient un 

probable échange actif des phospholipides de l’interface de la particule avec le milieu 

environnant. (3) Il existe in vivo des interactions fortes entre l’ICG et les protéines 

plasmatiques ; ce fluorophore est notamment connu pour avoir un taux de liaison aux 

protéines plasmatiques, dont l’albumine, de plus de 99 %, ce qui modifie son devenir au sein 

du compartiment sanguin. Müller a montré le rôle important joué par l’adsorption des 

protéines plasmatiques (notamment les apolipoprotéines) sur les nanoparticules lipidiques 

solides (SLN), et la modification qu’elles entrainaient sur la biodistribution in vivo des nano-

objets, notamment lorsqu’il s’agit de cibler le cerveau grâce à l’ApoE par exemple 175, 176, 211, 

212. De plus,  un effet « burst release » est observé pour de nombreuses drogues et particules 

après leur administration in vivo
211, 213, 214. Le « burst release » est une sortie rapide des 

composants encapsulés dans des nanoparticules suite à leur mise en contact avec un grand 

volume aqueux ou le système sanguin, dû au phénomène de diffusion. Si ce phénomène 

existe avec l’ICG, ce qui est probable puisque ce fluorophore possède une affinité 

particulière pour les protéines plasmatiques, cela pourrait expliquer qu’il puisse fuir de la 

particule après injection dans le compartiment sanguin, s’adsorber sur les protéines 

circulantes, et suivre in fine la même distribution que l’ICG libre. 

De plus, la nature amphiphile de l’ICG et lipophile du DiD suggère que leur 

localisation au sein des lipidots puisse être différente. Dans la suite de ce chapitre, nous 

allons décrire les expériences menées pour vérifier ces hypothèses et comparer le 

comportement in vivo du DiD et celui de l’ICG.  
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C. Lipidot-ICG et lipidot-DiD : localisation du fluorophore et 

comportement en présence de protéines plasmatiques 

 

 L’objectif est ici de comparer le système lipidot-DiD qui est stable après 

injection, au système lipidot-ICG. Suite aux résultats de biodistributions différentes des 

lipidots suivant l’utilisation de l’ICG ou du DiD comme fluorophore, une étude de localisation 

de ces deux molécules au sein de la nanoparticule a été réalisée. Afin d’essayer de prévoir le 

comportement in vivo et la fuite potentielle de ces molécules encapsulées, un « pré-test » in 

vivo a été mis en place faisant intervenir l’albumine. Puis, une étude comparative des 

différentes tailles de nanoparticules et des différents taux de dopage en ICG et DiD a été 

réalisée en appliquant le « pré-test » in vivo.  

 

C.1 Localisation des fluorophores dans la nanoparticule 

C.1.1 Principe de l’effet nucléaire Overhauser 

Peu de techniques permettent d’obtenir des informations structurales à l’échelle 

nanométrique et elles sont difficiles à mettre en œuvre (diffusion de rayons X, rayonnement 

synchrotron pour obtenir des données sur la cristallinité de la structure, microscopie à force 

atomique qui peut permettre de visualiser en 3D la surface d’une nanoparticule par 

exemple). Nous utiliserons, au cours de ces expériences la technique de la résonance 

magnétique nucléaire (RMN) : sous des conditions appropriées, un échantillon dans un 

champ magnétique, peut absorber des radiations électromagnétiques dans la gamme des 

radiofréquences. Seuls les noyaux de spin ½ entier présents dans la molécule (par exemple 

1H) donneront lieu à une résonance, qui dépendra de l’environnement chimique dans la 

molécule.  

La RMN fournit aussi des informations sur la proximité spatiale entre 2 atomes en 

utilisant des techniques basées sur l’effet nOe (effet nucléaire Overhauser). Cette technique 

donne une information spatiale, notamment sur les distances internucléaires. Elle met en 

évidence les interactions dipolaires entre deux spins géométriquement proches mais non 

forcément liés (Figure 9). Ainsi, dans cette étude, elle permet d’évaluer de manière 

qualitative la localisation du fluorophore dans la nanoparticule sur la base d’un transfert ou 
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non d’aimantation entre protons d’une molécule (le fluorophore) à une autre (un composé 

de la nanoparticule). 

 

Figure III-9 : Représentation schématique de l’utilisation de l’effet nOe. 

Au cours d’une collaboration avec le laboratoire RMN l’Institut des Nanosciences et 

Cryogénie du CEA Grenoble, nous avons précédemment montré qu’il était possible de 

réaliser des analyses RMN des lipidots, et d’obtenir des informations sur l’état moléculaire 

du cœur des particules (viscosité interne)152. La technique de nOe a permis également 

d’obtenir des informations sur la localisation cœur / membrane d’un fluorophore dont les 

propriétés optiques sont sensibles à l’environnement, le Nile Red, informations qui ont été 

corrélées à celles obtenues par l’étude de la fluorescence153. De manière intéressante, la 

localisation du fluorophore dans la coquille des particules lipidiques était associée à un burst 

release (sortie du fluorophore hors des lipidots) rapide du Nile Red à 37 °C, alors que la 

fraction de fluorophore incluse dans le cœur ne diffusait que lentement à l’extérieur des 

particules, avec une cinétique gouvernée par la viscosité du cœur de la particule153.  

 

Dans le cas de l’ICG et du DiD, nous recherchons les interactions potentielles entre les 

composés de la nanoparticule (glycérides, phospholipides, PEG) et du fluorophore. Dans un 

premier temps, les spectres RMN 1H des fluorophores seuls sont enregistrés pour localiser 

les résonances des groupements aromatiques de l’ICG et du DiD. Après avoir identifié de 

manière spécifique les résonnaces caractéristiques de chaque composé de la nanoparticule, 

les spectres de RMN 1H des lipidots dopées en ICG ou en DiD ont été enregistrés avec et sans 
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irradiation des résonnances associées à chacun des composants de la nanoparticule. Si des 

protons du fluorophore sont situés à proximité de ceux du composé irradié, il y aura 

transfert d’aimantation du proton du composant de la nanoparticule vers les protons du 

fluorophore qui pourra être observée en calculant la différence de spectre entre le spectre 

irradié et le spectre non irradié. On utilise cette méthode dans sa dimension qualitative: en 

effet, suivant le nombre de fluorophores et la distance à laquelle il se trouve du composé de 

la nanoparticule irradié, le transfert peut être plus ou moins important sans pour autant 

signifier que le fluorophore soit présent en plus ou moins faible quantité. Les expériences 

ont été réalisées en étroite collaboration avec Pierre-Alain Bayle et Michel Bardet de l’INAC, 

à Grenoble.   

 

C.1.2 Spectres RMN 
1
H des lipidots et des fluorophores seuls 

L’attribution des résonnances caractéristiques des protons des différents composants 

des lipidots avait été réalisée de manière classique par RMN 1H au cours de la précédente 

thèse de T. Delmas en collaboration avec P-A. Bayle de l’INAC (Figure 10)153.   

 

Figure III-10 : Spectre 
1
H RMN de la nanoparticule vide avec identification des pics caractéristiques 

spécifiques des groupements glycérol, PEG, choline et des chaines hydrocarbonées (500 MHz, 

Brucker).   
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Quatre signaux représentatifs des 3 unités structurales de la lipidot avaient été 

identifiés : 

- Le pic à 3,7 ppm, noté par le triangle bleu et le chiffre 6 dans les Figures 10 et 11, 

correspond aux protons méthylènes des unités éthylène glycol de la chaine PEG des 

surfactants hydrophiles. Il est associé à la couronne hydrophile des particules.  

- Le pic à 3,3 ppm, noté par le rond orange et le chiffre 5 dans les Figures 10 et 11 est 

caractéristique d’un singulet spécifique des groupes méthyles de la fonction triméthyl 

ammonium de la choline (tête polaire de la phosphatidylcholine). Ce pic est donc 

caractéristique de l’interface extérieure / membrane des lipidots. L’interface 

membrane / cœur est également représentée par le pic à 4,3 ppm, noté par le 

losange vert sur les Figures 14 et 15. Ce signal correspond aux protons méthylènes 

des parties triglycérides de la lécithine et des lipides du cœur (huile et cire).  Ces deux 

signaux sont associés à l’interface membranaire des lipidots. 

- Les pics à 1,3 ppm, 1,5 ppm, 2,1 ppm et 2,3 ppm, notés par  un carré marron et les 

chiffres de 1 à 4 dans les Figures 10 et 11, peuvent être divisés en deux parties. Le pic 

caractéristique à 1,3 ppm, noté 1, attribué à la résonnance des protons CH2 des 

chaînes d’acides gras (C8-C18), représente la partie très hydrophobe des constituants. 

Les chiffres de 2 à 4 représentent les groupements CH2-O qui pourraient 

potentiellement se trouver plus en périphérie du centre que les groupements CH. Ces 

signaux sont associés au cœur de la lipidot.  

 

Sept fréquences associées aux pics caractéristiques de chaque composé des lipidots sont 

irradiées tour à tour pour réaliser les expériences de NOE Figure 11.  
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  Figure III-11 : Représentation schématique des lieux d’irradiation des différents composants de la 

nanoparticule et la localisation qui leur est associée au sein du système.  

 

Dans un second temps, les spectres RMN 1H de l’ICG et du DiD sont enregistrés. Les 

spectres montrent que les deux molécules possèdent des pics caractéristiques déblindés (à 

savoir qu’ils possèdent des déplacements chimiques supérieurs) par rapport aux pics 

caractéristiques des lipidots, dans la zone > à 6 ppm correspondant aux cycles aromatiques 

des fluorophores (Figure 12 et Figure 13).  
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Figure III-12 : Spectre RMN 

1
H du DiD  

 

 

 
Figure III-13 : Spectre  RMN 

1
H de l’ICG  
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C.1.3 Expérience de Diffusion de NOE  

Pour les échantillons de lipidots-ICG ou lipidots-DiD, les pics 1H RMN caractéristiques 

des différents constituants des particules (Tableau 4), sont successivement irradiés et seule 

la région correspondant à la zone aromatique spécifique du fluorophore (> 6 ppm). Les 

différentes résonnaces irradiées sont résumées dans le Tableau 4. Un spectre correspondant 

à une irradiation dans une zone où la lipidot ne présente pas de signal (1000 Hz) est 

également réalisé afin d’obtenir un spectre témoin.   

 

Déplacement chimique du  
proton irradié (ppm) 

1 Chaîne hydrocarbonée 1,19 

2 CH2-O 1,48 

3 CH2-O 1,95 

4 CH2-O 2,15 
5 Choline 3,14 
6 PEG 3,6 
7 Glycérol 3,99 
  Blanc (Hz) -1000 

Tableau III-4 : Déplacements chimiques des protons irradiés (ppm) utilisés pour les expériences de 

NOE sur les échantillons des lipidots dopées en ICG et dopées en DiD. 

 

 Le spectre enregistré lors de l’irradiation est ensuite soustrait au spectre témoin. Les 

spectres ainsi obtenus par les différentes irradiations sont présentés Figure 13 pour le DiD et 

Figure 14 pour l’ICG.  

 Pour le DiD, un effet nOe est observé à 6,4 ppm lors de l’irradiation des pics 

correspondant aux composés du cœur des lipidots, à savoir les chaînes hydrophobes ainsi 

que les CH2-O. Lorsque ces fréquences sont excitées, il existe donc un transfert 

d’aimantation entre les protons de ces molécules et les molécules du DiD. En revanche, 

aucune différence de signal n’est observée lors de l’irradiation des PEG ou de la choline.  
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Figure III-13 : Expérience de nOe diff avec les lipidots-DiD en irradiant les différentes résonnances 

1
H spécifiques des constituants de la nanoparticule. 

 

 

Pour l’ICG, il est observé deux zones de modification du signal RMN 1H entre 7,2 et 8 

ppm. Bien que les modifications soient plus ou moins prononcées, elles existent pour 

l’ensemble des composés irradiés de la nanoparticule.  
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Figure III-14 : Expérience de nOe diff avec les lipidots-ICG en irradiant les différentes résonnances 

1
H spécifiques des constituants de la nanoparticule.  

 

 

C.1.4 Conclusion   

 L’expérience RMN 1H de diffusion de nOe via RMN donne des informations 

importantes concernant la localisation du fluorophore au sein de la nanoparticule. En effet, 

le DiD, molécule lipophile, semble être localisé de manière préférentielle dans le cœur de la 

nanoparticule tandis que l’ICG, molécule plus amphiphile, est présente dans l’ensemble de la 

lipidot, que ce soit le cœur ou la membrane. Cette technique n’étant pas quantitative, elle 

ne permet pas de déterminer si l’ICG est présent de manière préférentielle dans le cœur ou 

dans la membrane des particules. Néanmoins, il existe une différence de localisation entre le 

DiD et l’ICG qui pourrait être à l’origine de leur comportement différent après injection in 

vivo.  

 

 

 

 

 



Chapitre III : Lipidots et imagerie clinique 

 

147 
 

C.2 Mise en place d’un « pré-test » in vivo : devenir des lipidots ICG et DiD 

 Afin de prédire le comportement des lipidots en présence de protéines plasmatiques, 

un test de mise en contact des particules en présence de BSA est mis en place : ce « pré-

test » pourrait permettre de mieux comprendre et prédire le comportement des 

nanoparticules après leur injection in vivo. 

 

C.2.1 « Pré-test » in vivo  

 L’objectif de ce test est de créer un test intermédiaire entre la stabilité dans le temps 

des nanoparticules dans le PBS et celle observée après leur injection du vecteur, afin de 

pouvoir prédire le comportement du composé encapsulé in vivo.  

 Un volume défini (500 µL à 50 mg / mL en lipides) de nanoparticules caractérisées et 

ayant été fraichement purifiées par dialyse (seuil de coupure 12 - 14 kDa) pour éliminer la 

présence de tout fluorophore libre en solution, est mis en contact unique avec de la BSA 

(Bovine Serum Albumin) ([BSA] = 80 g / L, concentration plasmatique retrouvée chez 

l’homme). Une fois la BSA dissoute dans la dispersion de particules (environ 5 min, sous 

agitation), l’ensemble est placé en dialyse (membrane de 100 kDa afin de retenir la 

nanoparticule et éliminer la BSA libre) contre du PBS 1X. Puis le dialysat est prélevé et à 

nouveau caractérisé afin de pouvoir comparer la nanoparticule avant et après contact avec 

la BSA (Figure 15).  

Figure III-15 : Représentation schématique du test permettant d’évaluer la fuite de l’ICG par 

adsorption sur l’albumine. 
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 L’intégrité physico-chimique et la perte d’absorbance et de rendement quantique des 

nanoparticules sont évalués. Un essai avec un lot de nanoparticules seules (sans contact 

avec la BSA) est également réalisé pour servir de témoin et vérifier la non-adsorption de la 

nanoparticule ou du fluorophore sur les membranes de dialyse utilisées.  

 Il est à noter que ce test n’est pas représentatif de la totalité du compartiment 

sanguin. En effet, il existe de nombreuses autres protéines comme les apolipoprotéines 

(VLDL, HDL, chylomicrons…). L’albumine a été choisie (BSA, albumine bovine) car elle 

représente à elle seule 55 % des protéines plasmatiques.  

 Des essais avec du sérum ont également été réalisés afin d’évaluer la différence avec 

la BSA. Les résultats obtenus étant similaires (Figure 16), la BSA seule a été retenue à cause 

de son faible coût et de sa facilité d’utilisation. Différents lots de particules ont été évalués 

par ce « pré-test in vivo ».  

 

C.2.2 Influence de la taille  

  Le test à la BSA est réalisé sur les lipidiots dont les diamètres varient de 30 nm à 120 

nm. Pour les formulations encapsulant l’ICG, les résultats présentés comparent l’utilisation 

de BSA ou de sérum (Figure 16). De manière générale, il est observé une diminution du 

nombre de fluorophores encapsulés (mesurés par absorbance des solutions) pour les lipidots 

dopées en ICG (de 45 % pour les 30 nm ou de 22 % pour les 50 nm par exemple) tandis 

qu’aucune différence n’a été observée pour les lipidots dopées en DiD, et ce quelle que soit 

leur taille (Figure 16).  
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Figure III-16 : Perte d’ICG et de DiD (mesurées par absorbance) suite à la mise en contact des 

nanoparticules avec des protéines plasmatiques type BSA ou sérum.  

 

La sortie potentielle de l’ICG de la nanoparticule après mise en contact avec la BSA 

entraine une perte d’intensité de fluorescence importante allant de 22 à 82 % comme 

représenté Figure 17. Les expériences similaires avec le DiD ne montraient pas de perte.   

 

 

Figure III-17 : Evaluation de la perte en intensité de fluorescence suivant la taille des lipidots-ICG 

après leur contact avec  la BSA ou le sérum.   

 

ICG DiD 
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Aucune différence significative n’étant observée avec le sérum bovin par rapport à 

l’utilisation de la BSA. Celle-ci sera préférée en raison de sa facilité d’utilisation (dissolution 

de cristaux, permettant une préparation extemporanée de la solution) et de son coût 

relativement faible.  

 

C.2.3 Influence du taux de dopage en fluorophore 

Le test avec la BSA est réalisé sur les lipidots dopées à concentration croissante en ICG. 

Une baisse de la quantité de fluorophores est observée après mise en contact de la BSA 

allant de 30 % à 78 % suivant les lots (Figure 18).  

Figure III-18 : Graphique représentant la baisse de fluorescence en ICG entre la purification au 

moment de la synthèse puis après le test de la BSA.  

 

   

 Pour l’ensemble des lots, que ce soit ICG ou DiD, la présence de BSA à 80 g / L n’a 

modifié ni la taille, ni la polydispersité, ni le potentiel zêta des nanoparticules. A cette 

concentration en lipides (50 mg / mL), le rapport BSA / ICG est de 35 : 1 pour la 

concentration en fluorophore de 50 µM ; de 17,5 : 1 pour 100 µM en fluorophore ; 8,75 : 1 

pour 200 µM ; 7 : 1 pour 250 µM ; 1,9 : 1 pour 750 µM et enfin 1,5 : 1 pour 1250 µM. Pour 

- 45 % - 20 % 
- 57 % 

- 78 % 

- 75 % 

- 30 % 

- 1 % 
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les deux lots les plus dopés en fluorophores, il y a  environ 2 mol de BSA pour une mol d’ICG. 

Cette concentration de BSA est très faible par rapport aux lots peu concentrés. Une 2ème 

mise en contact avec la même concentration de BSA que précédemment est réalisée avec 

ces deux lots. Il en résulte une déstabilisation de la nanoparticule et une destruction de la 

fluorescence avec diminution du rendement quantique.     

 

C.2.4 Influence de la concentration en lipides 

 Lors de leur introduction dans le milieu sanguin, les nanoparticules sont diluées dans 

le volume plasmatique, ce qui peut modifier leur comportement ou leur organisation 

(dissociation des phospholipides ou des surfactants PEGylés par exemple). L’influence de la 

concentration en lipides sur la fuite du fluorophore a donc été évaluée, pour une même 

concentration en ICG ou DiD.  

 Les nanoparticules ont été incubées en présence de BSA à 80 g / L à des fractions 

massiques allants de 0,1 (soit 100 mg / mL de lipides) à 0,001 (soit 1 mg / mL de lipides). Les 

expériences réalisées dans les paragraphes précédents utilisaient une fraction massique de 

Φ = 0,05. La dilution théorique des nanoparticules après injection chez l’animal dans les 

expériences de biodistribution du Chapitre II conduisait à une fraction massique de 0,001 

environ (pour un volume total plasmatique de 1,6 mL chez la souris). Le comportement du 

DiD et de l’ICG a été évalué par caractérisation des nanoparticules d’un point de vu physico-

chimique et optique.  

 

La Figure 19 représente la distribution en taille de la BSA seule (8,8 nm, PDI 0,17) et 

des nanoparticules en fonction de leur dilution dans la solution de BSA, mesurée par 

diffusion de la lumière. Les lipidots dopées en ICG ou en DiD sont placées à concentration 

constante en fluorophore dans la BSA (80 g / L) mais à fraction massique en lipide 

décroissante. D’une dispersion monomodale à forte concentration (50 nm), différents pics 

apparaissent lorsque les particules sont diluées (le pic à 50 nm se déplace, le pic de la BSA 

seule aparrait). La Figure 20 résume les résultats. Pour les deux formulations, la stabilité 

physico-chimique est conservée pour des dilutions jusqu’à des fractions massiques en lipides 

Φ = 0,05 (soit 50 mg / mL de lipides). Une nouveau pic, peut-être dû à une agglomération de 

la BSA, est observée pour des concentrations des fractions massiques en lipides Φ = 0,05 à Φ 

= 0,01 avec un pic observé au nanosizer à 8 ou 10 nm (Figure 19). En revanche à partir de Φ 
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= 0,005, il est observé visuellement une destruction de la nanoparticule. En effet, une 

séparation de phase est visible en une partie huileuse en surface et une partie aqueuse dans 

le culot, et confirmée par l’impossibilité de mesurer une taille réaliste au nanosizer.  

Ce test met donc en évidence l’abscence de différence notable de stabilité colloïdale 

entre les nanoparticules dopées en DiD et les nanoparticules dopées en ICG.  

 

 

Figure III-19 : Capture des spectres d’analyse DLS pour chacune des dilutions en lipides et pour la 

BSA.  
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Figure III-20 : Distribution en taille des dispersions de lipidots en fonction de leur dilution dans un 

milieu mimant la concentration plasmatique en BSA  

 

La Figure 21 représente la perte en intensité de fluorescence suite à la mise en contact 

des lipidots à différentes concentrations massiques avec un milieu à concentration constante 

en BSA. Ce test permet de mettre en évidence si la concentration en lipides peut avoir une 

influence sur la fuite du fluorophore dans le compartiment sanguin. D’un point de vue 

optique (spectre d’absorbance), des pertes de 44 % à Φ = 0,1 et de 64 % à Φ = 0,01 sont 

observées pour l’ICG (comme décrit précédemment) tandis que des pertes de 6 % à Φ = 0,1 

et de 70 % à Φ = 0,01 sont observées pour le DiD. Concernant la perte en fluorescence, les 

nanoparticules dopées en DiD ont une perte importante en fluorescence à partir de Φ = 

0,01, c'est-à-dire pour la concentration à laquelle une déstabilisation des nanoparticules a 

été observée (Figures 19, 20). En revanche, pour l’ICG, une fuite du fluorophore est observée 

à partie de Φ = 0,1 (comme déjà décrit dans les paragraphes C.1.1 et C.1.2). Par conséquent, 

la fuite du fluorophore existe même pour des concentrations massiques en lipides pour 

lesquelles les particules conservent leurs propriétés colloïdales.  

 

 

 

 

 

ICG  DiD  
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Figure III-21: Perte des caractéristiques de fluorescence des nanoparticules dopées en ICG (à 

gauche) ou en DiD (à droite) avec différentes concentrations en lipides mis en contact avec la BSA.  

 

 

 C.3 Discussion  

L’ICG est une molécule d’intérêt dans le développement de nouveaux traceurs pour 

l’imagerie clinique. En effet, il est à ce jour le seul fluorophore approuvé par les autorités de 

santé capable d’émettre à des longueurs d’onde dans le proche infrarouge, le plus propice à 

l’imagerie in vivo. L’ICG est néanmoins un composé peu stable en milieu aqueux et dont les 

caractéristiques in vivo sont peu faciles à exploiter, avec notamment une ½ vie plasmatique 

très courte et une élimination rapide de l’organisme190, 198. L’ICG est un fluorophore 

amphiphile mais possédant une composante hydrophobe majoritaire, qui le rend peu 

soluble dans l’eau. Il est connu que l’ICG possède un fort taux de liaison aux protéines 

plasmatiques (plus de 99 %), ces interactions modifiant les propriétés d’absorbance du 

fluorophore (décalage de 25 nm dans le proche infrarouge lorsque l’ICG est adsorbé sur des 

protéines). Cette caractéristique de l’ICG montre à elle seule l’impact des protéines 

plasmatiques sur le comportement de ce fluorophore. Ces caractéristiques ont fait de l’ICG 

un candidat idéal pour l’encapsulation nanoparticulaire, bien qu’à ce jour peu de travaux 

traitant d’études in vivo aient été publiés. Plusieurs groupes ont essayé d’incorporer l’ICG 

dans des nanoobjets, comme Saxena et al215, 216 dans des nanoparticules polymériques 

(entre autre avec du PLGA), ou encore Yaseen et al 205 dans des mésocapsules polymériques. 

A notre connaissance, l’encapsulation de l’ICG dans des particules à cœur lipidique n’avait 

pas encore été décrite. De bons rendements d’encapsulation de l’ICG dans les lipidots sont 

obtenus, similaires à ceux rapportés dans la littérature, de l’ordre de 74 % pour les 

nanoparticules de PLGA 215 et 90 % pour les mésocapsules217. Des essais de relargage dans 

ICG  DiD  
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du tampon aqueux montraient un « burst release » chez Saxena215 avec 78 % de l’ICG 

relargué dans les 8 premières heures. Dans le cas de l’ICG encapsulé dans les lipidots, aucun 

phénomène de « burst release » n’a été observé. Les essais de diffusion de NOE par 1H RMN 

ont mis en évidence que l’ICG est présent dans l’ensemble de la nanoparticule tandis que le 

DiD est présent uniquement dans le cœur. Des essais réalisés au laboratoire avec une 

molécule témoin, le Nile Red (log P = 3,8)153, amphiphile, dont les propriétés 

physicochimiques se rapprochent davantage de l’ICG que du DiD, avaient mis en évidence 

une double localisation de ce fluorophore dans la lipidot avec une présence majoritairement 

centrale mais également périphérique. En revanche, la mise en contact prolongée de la 

nanoparticule dopée au Nile Red dans un volume élevé de PBS avait mis en évidence la 

présence d’un burst release avec un relargage de 78 % du fluorophore dans les 8 premières 

heures, phénomène non observé avec l’ICG.  

 

 A ce stade d’avancement, les données dont nous disposons concernant 

l’encapsulation de l’ICG dans les lipidots indiquent que le système est stable en milieu 

tamponné pendant plusieurs mois, sans relargage de l’ICG dans le tampon, mais que dès 

qu’il est injecté chez l’animal, l’ICG encapsulé se comporte comme de l’ICG libre. Plusieurs 

hypothèses peuvent être émises, comme une localisation plus périphérique de l’ICG dans les 

lipidots ou encore une fuite de l’ICG par diffusion hors de la nanoparticule. Nous savons que 

la nanoparticule est un système « dynamique », notamment suite aux expériences menées 

chez le rat à Montréal, qui mettaient en avant un échange des  phospholipides 

membranaires après injection in vivo, une fuite probable de l’acide palmitique de la 

nanoparticule, ou encore l’interaction probables des protéines plasmatiques avec la surface 

de la nanoparticule (Chapitre II).  

 L’hypothèse émise est que l’ICG, en milieu aqueux, est très stable dans la 

nanoparticule, le fluorophore ayant une plus grande affinité pour le cœur lipophile de la 

lipidot que pour l’eau qui l’entoure. En revanche, après injection dans le système 

plasmatique, la nanoparticule s’entoure de protéines de type albumine ou apolipoprotéine. 

L’ICG a alors pour « choix » ou de rester en contact avec les molécules lipophiles du cœur de 

la nanoparticule, ou de s’adsorber sur les protéines plasmatiques pour lesquelles il a une très 

forte affinité de 99 % (représentation schématique Figure 22).  
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Figure III-22 : Représentation à gauche de l’ICG encapsulé de manière stable dans la lipidot en milieu 

aqueux ; sur la droite une représentation de cette même nanoparticule après injection in vivo. Au 

contact des protéines plasmatiques, l’ICG va diffuser de la lipidot et s’adsorber sur ces protéines. L’ICG 

encapsulé dans la nanoparticule adopte alors le même comportement que de l’ICG libre injecté. 

 

Afin d’étayer cette hypothèse sur le comportement de la molécule encapsulée dans la 

lipidot après son injection in vivo, un pré test à base d’albumine a été mis en place. Ce test 

ne reste néanmoins qu’un outil comparatif car il ne fait intervenir qu’un seul type de 

protéine plasmatique et ne représente pas l’ensemble des processus qui peuvent se 

produire au sein du compartiment sanguin. De plus, ce test semble plus destructif que ce qui 

se passe in vivo. En effet, concernant la dilution en lipides des lipidots, une destruction 

complète des nanoparticules est observée à la fois pour l’ICG et pour le DiD pour des 

fractions massiques de 0,005. Dans les expériences menées de triple marquage (Chapitre II), 

la fraction massique théorique après injection était de 0,001. Une modification de structure 

des nanoparticules après injection peut être envisagée, avec notamment un réarrangement 

de la couronne phospholipidique, mais cette réorganisation permet néanmoins d’obtenir 

une corrélation des signaux des traceurs DiD, CHE, CHO dans les organes jusqu’à 8 h après 

injection.  

L’information qui peut être tirée du pré-test à la BSA, lorsque l’on compare le DiD et 

l’ICG, est qu’une baisse de fluorescence existe pour l’ICG lorsque la lipidot est mise en 

contact avec la BSA, alors qu’à conditions opératoires identiques, cette baisse de 

fluorescence n’est pas observée pour le DiD. Il est à noter que malgré la sortie de l’ICG hors 

de la nanoparticule, à des fractions massiques > à 0,01, aucune modification 

physicochimique de la lipidot n’est observée.  
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De manière générale, concernant les données in vivo, il existe à ce jour peu d’études 

menées avec des nanoparticules dopées en ICG. Les seules études menées ont été réalisées 

sur des temps courts (< 4h) et mettaint en évidence une accumulation préférentielle des 

nanoparticules dans le foie, la rate et les poumons, contrairement à la forme libre qui 

s’accumule dans le foie et les reins218. Dans notre cas, la principale surprise issue de ces 

expériences est l’abscence de corrélation des signaux du [14C]CHO et de l’ICG, non observée 

avec le DiD, et les profils similaires de biodistribution (foie, rein, intestin) pour le fluorophore 

seul et encapsulé. 

Concernant la pharmacocinétique in vivo, deux cas ont été observés : pour les 

nanoparticules à base de PLGA, le profil pharmacocinétique du fluorophore reste le même 

(même ½ vie, très courte, de quelques minutes) mais il existe une ligne de base plus élevée 

lorsque l’ICG est encapsulé qu’avec l’ICG libre, ce qui permet de maintenir une concentration 

en ICG dans le compartiment sanguin 3 fois plus élevée avec la nanoparticule jusqu’à 3 h 

après injection207. En revanche, concernant les mesocapsules à base de dextran, aucune 

différence n’a été observée218. Dans le cas des lipidots, le signal observé dans le sang à 15 

minutes après injection est faible, suggérant une sortie rapide du fluorophore du 

compartiment sanguin.  

Concernant la biodistribution dans les organes, de nombreuses différences entre 

nanoparticules vectorisant de l’ICG peuvent être citées. Concernant le suivi in vivo, Yaseen a 

mis en évidence le même phénomène observé pour les lipidots : un fort signal dans les 

intestins qui augmente au cours du temps. Des différences d’accumulation ont été 

observées selon que l’ICG est administré sous forme de solution ou sous forme 

nanoparticulaire207, 218. Concernant le foie, le même profil est observé pour l’ICG libre ou 

encapsulé dans les lipidots. En revanche, Saxena a observé à 60 minutes un signal plus élevé 

avec la forme particulaire (x 4). De même, Yaseen a mis en évidence une différence de signal 

principalement dans les poumons et la rate, qui retiennent préférentiellement la forme 

particulaire, ainsi que le cœur de façon moindre218. Dans notre cas, aucun signal n’est 

observé dans ces organes associés au RES ou à une possible agrégation du fluorophore. De 

manière générale, il est à noter que les études de biodistribution de l’ICG encapsulé dans 

une forme nanoparticulaire sont toujours réalisées sur des temps très courts (maximum 4 h), 

ce qui montre la difficulté d’obtenir un objet contenant de l’ICG stable sur le long terme (24 

h après injection).  
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Après qu’un « pré-test » à la BSA a été mis en place pour essayer de comprendre le 

comportement de l’ICG ex vivo, il a été utilisé pour explorer et évaluer plusieurs stratégies 

de rétention du fluorophore dans la nanoparticule,ce qui est présenté dans la partie 

suivante.  

 

D. Stratégie de rétention de l’ICG dans la nanoparticule 

 Comme il a été démontré dans le paragraphe précédent, l’ICG reste stable dans la 

nanoparticule en milieu tamponné aqueux. En revanche, une fois dans le système 

plasmatique, son affinité pour les protéines étant élevée, l’ICG sort de la nanoparticule pour 

s’adsorber sur les protéines et se comporte alors comme de l’ICG libre. Les stratégies 

explorées pour améliorer sa rétention par la nanoparticule reposent sur : (1) des 

modifications de la formulation des particules afin de limiter la diffusion des fluorophores 

vers l’extérieur en modifiant le cœur des nanoparticules ou en renforçant leur coquille ; ou 

(2) associer l’ICG à d’autres constituants favorisant sa rétention dans les particules via une 

association avec un phospholipide cationique, le DOTAP, ou via une co-encapsulation avec 

un composé lipophile, le DiD.  

 

D.1 Modification du cœur et de la coquille  

 Cette partie a pour objectif de modifier deux aspects des lipidots. Dans un premier 

temps, modifier le cœur de la particule, en remplaçant une partie de la cire par du Dynasan® 

afin d’apporter de la cristallinité au système. Dans un second temps, un renforcement de la 

coquille est réalisé en remplaçant la lécithine utilisée jusqu’à présent par de la lécithine plus 

pure. Enfin, ces deux stratégies ont également été couplées.  

 

D.1.1 Formulations testées  

 Une première possibilité de modification de la formulation consiste à renforcer la 

coquille en utilisant une lécithine avec un grade de pureté supérieur. En effet la lécithine est 

un mélange de différents phospholipides composés d’une choline, d’un phosphate, du 

glycérol et enfin de deux chaines grasses. Habituellement, de la lécithine S75®, comportant 

75 % de phosphatidylcholine saturée est utilisée. La lécithine S100®, comportant 100 % de 

phosphatidylcholine saturée, a été sélectionnée. La différence de composition entre les deux 
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lots de lécithine est présentée Tableau 5. Un essai a été réalisé en remplaçant la totalité du 

lipoid S75® par du lipoid S100®.  

 

Appellation 
commerciale de la 

lécithine  

Composition en 
phosphatidylcholine 

(PC) / % 

Composition en 
phosphatidylethanolamine 

(PE) / % 

Composition en 
lysophosphatidylcholine 

(LPC) / % 

S75 68 - 73  7 -- 10 3 

S100 94 0,1 3 
Tableau III-5 : Comparaison de la composition des deux lots de lécithine  

 

 Le renforcement de la coquille peut être combiné à une modification de la 

nanoparticule consistant à rendre cristallin le cœur plutôt amorphe de celle-ci. Créer des 

cristaux au sein de la nanoparticule permettrait de piéger l’ICG dans ses mailles, comme s’il 

était figé, et ainsi de limiter sa diffusion et donc sa fuite. Le mélange de glycérides du cœur 

de la nanoparticule a été remplacé, totalement ou en partie, par un triglycéride d’acides gras 

saturé. Parmi les composés disponibles, le trimyristate de glycéryl (chaîne en C14, Dynasan® 

114, Figure 23) a été choisi pour son point de fusion relativement bas (55 °C) en 

comparaison du tripalmitate de glycéryle (C16, Dynasan® 116, 63 °C) ou tristéarate de 

glycéryl (C18, Dynasan® 118, 72 °C). Un point de fusion trop élevé ne serait pas compatible 

avec le procédé de formulation des lipidots, la lécithine pouvant notamment se dégrader à 

haute température (> 70 °C).  

 

FigureIII- 23 : Structure du trimyristate de glycéryle, commercialisé sous le nom de Dynasan® 114.  

 

 Deux essais ont été réalisés, le premier en remplaçant 50 % de la cire et le second en 

remplaçant la totalité de la cire par du Dynasan® 114. Un essai de combinaison de 

cristallisation du cœur et du renforcement de la coquille a été réalisé avec une formulation 

comportant 50 % de Dynasan® 114 et 100 % de Lipoid® S100. Un essai comportant 100 % de 

Dynasan® et 100 % de Lipoid® S100 a été envisagé mais la faisabilité technique n’a pas été 
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possible à cause de la température de fusion du premix huileux, trop élevée dans ce cas (> 

85 °C).  

 Pour résumer, quatre nouvelles formulations dont les compostions sont résumées 

Tableau 6 ont été étudiées et comparées avec la formulation « standard ». L’ensemble des 

formulations contient la même concentration en ICG, à savoir 250 µM afin de pouvoir les 

comparer entre elles.  

Formulation Abréviation  Composition Cœur  Composition Coquille 

Standard Standard 75 % cire [68 mg] / 25 % huile [23 mg] Lipoid® S75 [17 mg] / Myrj [92 mg] 

Nouvelles 

formulations 

DY 100% LS75 
75 % Dynasan® [68 mg]  

Lipoid® S75 [17 mg] / Myrj [92 mg] 
25 % huile [23 mg] 

DY 50% LS75 

37,5 % cire [34 mg] 

Lipoid® S75 [17 mg] / Myrj [92 mg] 37,5 % Dynasan® [34 mg] 

 25 % huile [23 mg] 

LS100 
75 % cire [68 mg]  

Lipoid® S100 [17 mg] / Myrj [92 mg] 
25 % huile [23 mg] 

DY 50% LS100 

37,5 % cire [34 mg] 

Lipoid® S100 [17 mg] / Myrj [92 mg] 37,5 % Dynasan® [34 mg] 

 25 % huile [23 mg] 

Tableau III-6 : Formulations testées et noms abrégés  utilisés dans les graphiques présentés par la 

suite. 

 

D.1.2 Caractérisations des nouvelles formulations  

 L’ensemble des formulations ont pu être réalisées. Leurs caractéristiques physico-

chimiques, le % d’encapsulation de l’ICG (évalué par absorbance des solutions avant et après 

dialyse) et le rendement quantique de fluorescence sont només Tableau 7. La formulation 

contenant 50 % de Dynasan® et le Lipoid® S100 possède une taille plus élevée que les 

formulations standards. Le % d’encapsulation est d’environ 75 % et le potentiel zêta reste 

inchangé pour l’ensemble des lots à environ -7 mV. Le rendement quantique de fluorescence 

est plus élevé (15 %) que pour le fluorophore seul dans du PBS 1X (5 %).  

 

Size (nm) PDI Potentiel 
zêta (mV) % d'Encapsulation  Rendement 

quantique 

Standard  55 ± 1,2 0,16 ± 0,01 -8,0 ± 1,2 69 ± 3 18 ± 1 
DY 100% LS75 48 ± 0,9 0,18 ± 0,01 -7,3 ± 2,1 82 ± 4  17 ± 1  
DY 50% LS75 58 ± 1,4 0,15 ± 0,01 -8,2 ± 1,7 79 ± 4 13 ± 0,9 

LS100 50 ± 0,9 0,18 ± 0,01 -6,0 ± 1,8 78 ± 4 12 ± 0,8 
DY 50% LS100 75 ± 1,7 0,15 ± 0,01 -4,9 ± 0,7 66 ± 3 16 ± 1 

Tableau III-7 : Caractérisation physico-chimique des lots réalisés 
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D.1.2 Fuite de l’ICG  

 La Figure 24 représente la perte (en %) de l’ICG mesurée par absorbance suite à la 

mise en contact des dispersions avec la BSA (80 g / L) (à une concentration en lipides de φ = 

0,05 pour laquelle on sait que les nanoparticules sont stables). Le « standard » permet de 

comparer l’amélioration des formulations par rapport à la formulation de référence utilisée 

in vivo, et le contrôle sans BSA permet de vérifier le protocole (absence d’adsorption de l’ICG 

sur la membrane de dialyse utilisée pour la purification par exemple).  

 

Figure III-24 : Perte d’absorbance (% de perte)  de l’ICG encapsulé dans les différentes 

formulations après la purification et après a mise en contact avec la BSA.  

 

 La Figure 24 met en évidence que le protocole utilisé pour réaliser le test de la BSA 

n’entraine pas d’artefacts qui pourraient modifier le comportement de l’ICG (contrôle sans 

BSA). La formulation standard présente une perte de 78 % du fluorophore après la mise en 

contact avec la BSA (sans pour autant dégrader le fluorophore, le spectre d’absorption ne 

présentant pas de pic de dégradation). Une formulation se détache du lot, celle comportant 

50 % de Dynasan® à la place de la cire. En effet, seul 20 % de la fluorescence l’ICG est perdue 

avec la BSA, tandis que pour les trois autres formulations, il est observé une perte moyenne 

de 50 % de l’absorbance.  

 La Figure 25 fait ressortir la perte en intensité de fluorescence après la mise en 

contact des lipidots avec la BSA. Ces données sont issues des spectres de fluorescence.  

- 46 % 

- 78 % 

- 20 % 

- 52 % 
- 45 % 

0 % 
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Figure III-25 : Représentation graphique de la perte d’intensité de fluorescence suite à la purification 

des formulations et la mise en contact de la BSA. 

 

 Ce graphique confirme les données obtenues précédemment, à savoir que la 

formulation standard mise en présence de la BSA conduit à une perte de l’intensité de 

fluorescence de 80 %. La formulation contenant 50 % de Dynasan® et le Lipoid® S100 

présente une perte d’intensité de fluorescence de 50 % tandis que les deux formulations 

Dynasan®  100 % Lipoid® S75 et Lipoid® S100  présentent une perte comprise entre 12 % et 

20 %.  

 La formulation contenant 50 % de Dynasan® et du Lipoid® S75 paraissant 

prometteuse, elle a été testée sur souris saine FVB. Malheureusement, la concentration 

massive d’ICG dans le caceum après injection (saturant le signal de la caméra) montre que 

malgré le test de prédiction avec la BSA, le comportement de la nanoparticule et de l’ICG in 

vivo reste complexe et ne peut pas être prédit par le test simplifié de co-incubation en 

présence de BSA mis en place. Cette accumulation dans le caceum avait déjà été observée 

lors de l’étude de la biodistribution de l’ICG encapsulé dans les lipdiots. 

 

D.2 Co-encapsulation de l’ICG  

 Cette série d’essais a consisté à modifier ou rajouter certains composants dans la 

nanoparticule afin d’y favoriser la rétention de l’ICG. Des essais de co-encapsulation ont été 

réalisés afin de vérifier si la présence d’un autre composé de caractère hydrophobe dans le 
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cœur ou la coquille des lipidots permettrait une rétention de l’ICG. En effet, des expériences 

réalisées au sein du laboratoire ont montré que les taux d’encapsulation de molécules 

d’intérêt pouvaient parfois être améliorés par cette stratégie. Les composés choisis sont le 

DOTAP, phospholipide cationique, le stéarate de cholestéryle à l’hauteur de 0,6 % dans la 

formulation, et le DiD aux concentrations de 50 µM et 125 µM.  

 

 La première stratégie consiste à complexer l’ICG, de charge nette -1, avec un 

phospholipide cationique le DOTAP (Figure 26).  Des interactions pourraient alors se créer 

entre le fluorophore chargé négativement (et de structure plutôt amphiphile que lipophile) 

et le lipide chargé positivement, qui se positionnerait à l’interface. 

 

 

 

Figure III-26 : Structure du lipide cationique DOTAP (AvantiPolar, ref 890890) 

 

  Le DOTAP est introduit dans la formulation en remplaçant une partie des autres 

phospholipides (lécithine). Deux essais ont été réalisés, le premier en remplaçant 25 % de la 

lécithine par du DOTAP et le deuxième en en remplaçant 50 %. Après sonication, un 

changement de couleur de l’ICG du vert vers le gris-noir est observé au bout de 24 h avec la 

formulation 50 : 50 DOTAP : lécithine et 48 h pour la formulation 25 : 50 DOTAP : lécithine. 

Des tests de mise en contact de l’ICG seul avec le DOTAP ont montré qu’un complexe noir se 

formait, éteignant la fluorescence du fluorophore, sans pour autant engendrer une nouvelle 

bande dans le spectre d’absorption de la dispersion. Cette stratégie a été abandonnée au vu 

de ce résultat préliminaire.  

 

 La deuxième stratégie a consisté à co-encapsuler du stéarate de cholestéryle ou du 

DiD à une concentration de 50 µM ou de 125 µM (Figure 27). La co-encapsulation n’entraine 

pas de modification dans la physico-chimie des nanoparticules. L’ensemble des formulations 
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ont une taille de 54 nm, une polydispersité de 0,15 et un potentiel zêta compris entre -7 mV 

et -10 mV. Les rendements d’encapsulation de l’ICG sont compris entre 85 % et 90 %.  

 La Figure 27 représente la perte en intensité de fluorescence après contact avec la 

BSA. Même si la fuite est réduite par rapport à la formulation standard, une perte de 

fluorescence comprise entre 35 % et 50 % suivant les formulations est observée.  

 

Figure III-27 : Représentation graphique de la perte de fluorescence suite à la mise en contact de la 

nanoparticule avec la BSA. 

 

 Un essai in vivo  de la formulation comprenant la co-encapsulation du DiD et de l’ICG 

a été réalisée grâce à l’utilisation de deux Fluobeam à excitation différente (Fluobeam™700 

et Fluobeam™800). Une décorrélation du signal est observée avec une accumulation dans le 

foie du DiD à 5 h après injection, tandis que le signal de l’ICG sature dans la caceum, comme 

observé dans l’étude de biodistribution chez les souris FVB saines de l’ICG encapsulé dans les 

lipidots. 

 

D.3 Discussion   

 Différentes modifications de formulation des lipidots ont été testées pour essayer de 

limiter la fuite de l’ICG en dehors des nanoparticules une fois dans le plasma, sans doute liée 

à la très forte affinité du fluorophore pour les protéines plasmatiques : rendre le cœur de la 

nanoparticule plus cristallin afin de mieux piéger l’ICG, renforcer la coquille en utilisant de la 

lécithine plus pure, associer le fluorophore avec un phospholipide cationique ou le co-

encapsuler avec une molécule hydrophobe, ou encore coupler ces différentes stratégies. La 

formulation comportant 50 % de Dynasan® destiné à cristalliser le cœur en remplacement 
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de 50 % de la cire semble, après le test de mise en contact avec les protéines en système 

clos, réduire la fuite de l’ICG. Néanmoins, cela n’a pas été suffisant pour modifier la 

biodistribution de l’ICG après injection chez l’animal, de même que les essais de co-

encapsulation avec des molécules lipophiles.  

 

 Le principal obstacle pour limiter les fuites de l’ICG en présence de protéines 

plasmatiques semble être le degré de lipophilie du fluorophore. Ainsi le DiD, avec deux 

chaînes grasses en C18 dans sa structure chimique semble bien localisées dans le cœur de la 

nanoparticule et ne pose pas de problèmes de « fuites » in vivo. Une solution serait donc de 

synthétiser une ICG très « lipophile » via l’ajout de chaines grasses sur la structure cyanine 

de base. Cela permettrait de travailler dans le proche infrarouge (au-delà de 700 nm pour 

l’excitation) et d’imager plus profondément les tissus. La synthèse à façon d’un fluorophore 

est alors indispensable. Sa stabilité et sa toxicité seront à étudier pour pouvoir demander 

l’autorisation auprès des autorités de santé d’administrer cette molécule chez l’homme. Un 

premier essai a été réalisé au laboratoire mais n’a pas abouti à des essais concluants en 

raison d’une mauvaise stabilité du fluorophore synthétisé. 

Bien qu’aujourd’hui l’ICG ait l’avantage d’être approuvé par les autorités de santé 

pour l’injection chez l’homme, il nous a donc semblé préférable d’utiliser le DiD pour 

explorer dans le chapitre suivant l’accumulation tumorale des lipidots.  
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Partie II : Vers l’imagerie Nucléaire 

 

 La partie précédente était consacrée à l’utilisation des lipidots pour le design 

d’agents de contraste pour l’imagerie de fluorescence. Cette méthode d’imagerie peut être 

par exemple utilisée lors de la résection de tumeurs ou l’identification de métastases en 

imagerie per-opératoire. L’imagerie de fluorescence est limitée à l’exploration des tissus sur 

une profondeur de quelques centimètres au mieux.  

 Dans cette seconde partie, nous nous sommes intéressés à l’utilisation des lipidots 

pour le design d’agents de contraste pour une autre technique, non invasive, l’imagerie 

nucléaire dont les acquisitions peuvent se faire sur corps entier. Brièvement, cette technique 

fait intervenir des émetteurs radioactifs de rayonnement gamma couplés à des molécules 

cibles, comme par exemple les dérivés de glucose. L’exemple le plus connu pour la 

tomographie à émission de positons (TEP) est le traceur [18F]FDG (2-désoxy-2-[18F]fluoro-D-

glucose, analogue du glucose) pour localiser et déterminer l’agressivité des tumeurs sur la 

base de leur consommation en glucose de la tumeur. Les traceurs utilisés pour la 

tomographie à émission monophotonique (TEMP) ont l’avantage d’avoir des temps de ½ vie 

plus longs que ceux utilisés en TEP. Ils sont utilisés en routine pour détecter des anomalies 

cardiaques ou coronariennes par exemple.     

 Dans cette partie, nous avons exploré successivement deux stratégies 

d’incorporation de radiotraceurs dans les lipidots : 

 (1) la stratégie d’encapsulation du traceur dans le cœur. Pour ce faire, l’émetteur 

doit posséder un temps de ½ vie radioactive relativement long car il est nécessaire d’inclure 

le temps de synthèse de la formulation dans la préparation du radiotraceur. Le principal 

avantage est que l’émetteur se trouve a priori localisé dans le cœur de la particule dont la 

biodistribution est connue.  

(2) la stratégie de greffage en surface, qui permet de travailler avec des émetteurs 

gamma qui ont une durée de vie plus courte. Contrairement à la stratégie précédente qui 

incorpore le radioémetteur pendant la synthèse du radioatraceur, ici l’émetteur est 

incorporé une fois la synthèse nanoparticulaire terminée via un greffage en surface des 

lipidots. Le principal inconvénient est que la stabilité de la membrane après injection n’a pas 

été entièrement démontrée. Les expériences réalisées avec le DPPC (Chapitre II) ont montré 
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la possibilité d’échange de ce phospholipide dans le plasma, ce qui pourrait diminuer 

l’éfficacité de la lipidot en tant que vecteur.  

 Les deux sous-paragraphes suivants présentent dans un premier temps, 

l’encapsulation pendant la synthèse nanoparticulaire d’un traceur pour le SPECT, le 99mTc 

(stratégie 1). Le second exemple est la preuve de concept du greffage post synthèse 

nanoparticulaire d’un émetteur γ pour l’imagerie TEP, dans notre cas le 19F, analogue froid 

du traceur chaud 18F (stratégie 2).  

 

Encapsulation du 
99m

Tc  

 E.1 Synthèse des lipidots 
99m

Tc 

 Le technétium est un émetteur γ dont la ½ vie de 6 h est compatible avec son 

incorporation dans le cœur des lipidots lors de leur formulation. Pour favoriser son affinité 

et son inclusion dans le cœur des particules lipidiques, le métal est chélaté par 3 ligands à 

base de souffre et de phényles lipophiles pour former le complexe Tc(SSSPh)3 

[(bis(perthiobenzoato)(dithiobenzoato)Tc], présenté Figure 30219, 220. Le rendement de 

formation du complexe est de 78 %, il est extrait dans du dichlorométhane, compatible avec 

la formulation des lipidots car facilement évaporable. Cette expérience a été réalisée dans 

les locaux de l’équipe INSERM 1066 « Ingénierie de la vectorisation particulaire » (Université 

d’Angers) dirigée par Jean Pierre Benoit avec Samuli Hirsjärvi (U1066, Angers) et Sandrine 

Dufort (Institut Albert Bonniot de Grenoble, équipe « thérapie ciblée, diagnostic précoce et 

imagerie du cancer dirigée par Jean-Luc Coll).   

 

Figure III-28 : Structure du complexe lipophile de technétium encapsulé dans le cœur de la lipidot. 
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 Les nanoparticules sont synthétisées suivant le protocole standard (Chapitre VI, 

Partie A). 740 MBq de 99mTc sont incorporés dans la phase huileuse au cours de la synthèse. 

Le lot, d’une fraction massique de 0,375 après sonication (375 mg / mL de lipides) est 

ensuite dilué afin d’obtenir une concentration en lipides de 134 mg / mL, soit une dose 

injectée de lipides de 26,8 mg par animal (volume d’injection de 200 µL / animal).  

 

E.2 Caractérisation des lots synthétisés 

Le principal inconvénient de la stratégie (1) d’encapsulation est la durée de la 

purification, réalisé jusque-là par dialyse (20 h), qui est difficilement compatible avec le 

temps restreint d’utilisation du radiotraceur limité par sa ½ vie. Des essais ont été conduits 

pour évaluer le rendement d’encapsulation du Tc, d’une part après purification de la 

dispersion par dialyse (membrane 12 – 14 kDa, 1 nuit), sachant que cette méthode ne peut 

pas être utilisée avant injection in vivo et d’autre part, (2) par colonne d’exclusion stérique 

(PD-10 GE), déjà utilisée dans le Chapitre II pour vérifier la bonne encapsulation des 

éléments radioactifs dans les lipidots. La colonne PD-10, dans le protocole expérimental de 

cette manipulation, entrainait des dilutions de nanoparticules trop importantes (dilution de 

3,5 après synthèse alors qu’une dilution de 2,8  était nécessaire) pour obtenir une dose 

correcte de radioactivité injectée. Des techniques de concentration des particules après 

purification existent (notamment par filtration / centrifugation) mais le matériel nécessaire à 

cette réalisation n’était pas disponible en pièce radioactive.  

Un lot d’essai de 99mTc encapsulé dans les lipidots a été formulé et entièrement 

caractérisé d’un point de vue physico-chimique. Le rendement d’encapsulation étant 

d’environ 94 %, il a été décidé que les lots destinés à être injectés à l’animal seraient filtrés 

uniquement sur membrane de 0,22 µm avant d’être administrés. Une faible quantité de 

chaque lot a néanmoins été gardée pour chaque synthèse afin de réaliser l’ensemble des 

caractérisations physico-chimiques a posteriori.  

 Quatre synthèses ont été réalisées dont la caractérisation physico-chimiques (la 

taille, la polydispersité, le potentiel zêta et le % d’encapsulation) est présentée Tableau 8. 

Les fractions 2 à 8 (320 µL chacune) en sortie de colonne d’exclusion stérique PD10 

comportent la majorité des nanoparticules, les fractions 3 à 6 sont les fractions les plus 
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concentrées en lipidots. La taille obtenue est comprise entre 52 et 59 nm avec une 

polydiserpsité comprise entre 0,095 et 0,102. Le potentiel zêta est d’environ - 7 mV et le 

taux d’encapsulation du Tc est de 94 % pour l’ensemble des lots.  

 
Physico-chimie Dialyse  Colonne  

 
Taille (nm) PDI Zeta (mV) % encapsulé bain  % F-2 à 8 % F 3-6 

Synthèse 1  57,5 ± 0,5 0,095 -7,08 94,7 9,0 92,5 86,0 

Synthèse 2 54,1 ± 0,3 0,102 -8,25 94,1 7,5 94,6 84,7 

Synthèse 3 59,3 ± 0,3 0,122 -6,44 94,9 9,1 94,1 90,0 

Synthèse 4 51,7 ± 0,6 0,108 -7,41 92,3 12,8 99,2 89,69 

Tableau III-8 : Tableau caractéristique du 
99m

Tc encapsulé dans les Lipidots. 

 

E.3 Evaluation de la distribution in vivo  

   La biodistribution des lipidots chez la souris femelle Nude est présentée Figure 

29. L’organe principal d’accumulation et de métabolisation est le foie (plus de 55 % de la 

dose dès 1 h après injection) et ce tout au long de l’étude. Un signal décroissant est 

également observé dans le sang (avec un maximum de 10 % de la dose injectée à 3 h après 

injection). Un signal est également observé dans la rate, signal mis d’avantage en évidence 

lorsque les résultats sont exprimés en % de dose injectée / g de tissu (Figure 29.b) surtout à 

1 h après injection avec un maximum de 130 % de dose injectée / g de de tissu. Cette valeur 

décroit jusqu’à 24 h après injection pour atteindre la valeur de 22 % de DI / g de tissu. Le 

signal est également observé dans les surrénales avec une moyenne de 30 % de dose 

injectée / g de tissu et ce de 1 h à 24 h après injection. Peu de signal est observé dans les 

ovaires (maximum de 12 % de dose injectée / g de tissu).  
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Figure III-29 : Biodistribution des lipidots chez la souris femelle nude saine présenté en a) % de dose 

injectée dans le graphique et en b) % de dose injectée / g de tissu sur le graphique du bas. 

 

E.4 Discussion   

 Le complexe lipophile de [99mTc(SSSPh)3] a été développé par l’équipe de JP. Benoit 

sur le modèle du complexe [188Re(SSSPh)3] encapsulé dans le cœur de nanocapsules 

lipidiques pour de la radiothérapie dans un modèle de gliome219, 220. L’incorporation de ce 

complexe lipophile ne modifiait pas les caractéristiques de la nanocapsule, de diamètre 55,5 

± 11,5 nm, avec un taux d’encapsulation du 188Re de 97 % (purification par dialyse)219. La 

pharmacocinétique du 188Re dans les nanocapsules avait été comparée à une solution de 
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perrhenate de 188Re. L’utilisation d’un nanovecteur permettait dans ce cas de passer d’un 

temps de demi-vie dans le cerveau de 7 h pour la solution de perrhénate de 188Re contre un 

temps de demi-vie de plusieurs jours avec les nanocapsules, car seulement 10 % de la dose 

étaient éliminés 72 h après injection219. Le nano-objet permettait de modifier la voie 

d’élimination, avec pour le chélate libre 99,4 % éliminés dans les urines, contre 75,8 % pour 

les nanocapsules et une élimination par les fèces de 0,6 % dans le cas du chélate de 188Re, 

contre 24,2 % dans le cas du 188Re encapsulé dans les nanocapules219. L’incorporation du 

métal dans un objet lipidique a donc permis de moduler la voie de métabolisation 

(hépatobiliaire pour les composés lipophiles) d’où la présence de signal dans les fèces, ce qui 

prouve l’effet nanoparticulaire.  

 Forts de ces résultats, le même procédé a été réalisé pour l’encapsulation du 99mTc, 

dans les nanocapsules développées par l’équipe de JP. Benoit, avec la même réaction de 

lipidation du métal219. Nous avons dans ce travail montré également la faisabilité de 

l’encapsulation du [99mTc(SSSPh)3] dans les lipidots, et ce de manière reproductible avec un 

% d’encapsulation d’environ 94 % et des caractéristiques physico-chimiques des 

nanoparticules inchangées.  

 Une comparaison des deux traceurs encapsulés (99mTc et 188Re) dans les nanocapsules 

a montré un temps de demi-vie plasmatique de 21 ± 1 min pour les deux agents nucléaires, 

ce qui laisse supposer un temps global de présence dans le sang d’environ 2 h219. Dans le cas 

des lipidots, , il reste 11 % de la dose injectée 3 h après injection, ce qui laisse supposer que 

le temps de vie plasmatique est de l’ordre de 20 à 30 minutes, comme précédemment 

observé Chapitre II.   

 Le 99mTc libre s’accumule dès 5 minutes après injection dans le foie où 90 % de la 

dose est retrouvée219.  Dans le cas des nanocapsules de JP. Benoit, le signal est observé dans 

la rate et le foie dans les premières minutes suivant l’injection puis, 24 h après injection, 

uniquement dans le foie219. Ce profil de biodistribution est retrouvé pour les lipidots avec 

une forte accumulation dans le foie, constante pendant 24 h (60 % de la dose injectée 

retrouvée dans cet organe). L’accumulation dans la rate est élevée 1 h après injection (130 % 

de la dose injectée / g de tissu) puis décroit jusqu’à 24 h (21 % de dose injectée / g de tissu). 

La différence de biodistribution entre le traceur libre ou le traceur encapsulé dans les 
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lipidots ou les nanocapsules (notamment le temps de présence et la dose dans le foie) met 

bien en évidence un effet nanoparticulaire.  

 Une différence importante est observée par rapport à la biodistribution des lipidots 

chez la souris saine FVB présentée Chapitre II. En effet, dans le modèle Nude, une 

accumulation dans la rate du 99mTc est observée alors qu’elle n’a jamais été vue, ni en 

radioactivité ni en fluorescence, dans les expériences de triple marquage des lipidots 

(Chapitre II). Cette différence de biodistribution peut peut être s’expliquer par la rétention 

des composés étrangers dans les organes du RES chez les souris Nude. Le signal est retrouvé 

de manière constante dans les surrénales (39 % de dose injectée / g de tissu), en revanche 

aucun signal n’est observé dans les ovaires. Cela s’explique par (a) une différence entre 

souches de souris (Nude versus FVB), bien que des essais chez des rates Wistar aient 

conforté l’accumulation des lipidots dans les ovaires (résultats non décrits dans la thèse); (b) 

la présence du complexe de Tc peut modifier la surface des nanoparticules bien que le 

potentiel zêta soit inchangé.  

 En ce qui concerne les nanocapsules, 24 h après injection, il reste 10 % de la dose 

injectée219. Dans notre cas, l’élimination semble être plus lente car on restitue, 24 h après 

injection, 60 % de la dose dans le foie, 14 % de la dose dans la carcasse et 5 % de la dose 

dans l’intestin. Il est néanmoins à noter que dans l’étude réalisée par S. Ballot219, un nombre 

plus petit d’organes avaient été prélevés (8 contre 19 dans notre étude), ce qui aurait pu 

exclure certains organes d’élimination. Il est également observé une accumulation plus 

importante pour les nanocapsules dans les intestins 12 h après injection, qui perdure jusqu’à 

24 h après injection, pouvant représenter la métabolisation hépatobilliaire du nanoobjet219. 

Dans notre cas, le signal dans les intestins est de 2,5 ± 0,15 % de dose injectée dans les 3 

premières heures contre 5,3 ± 0,53 % de la dose injectée entre 3 h et 24 h après injection.  

 Cette étude montre que les lipidots sont de bons vecteurs pour l’imagerie nucléaire 

avec le chélate lipophile de 99mTc. Les biodistributions observées corrèlent en grande partie 

avec les biodistributions obtenues dans le Chapitre II, laissant supposer une bonne stabilité 

du 99mTc encapsulé dans les lipidots après injection in vivo. Ces résultats suggèrent 

également que les lipidots pourraient servir de vecteurs pour des applications 

radiothérapeutique dans lesquels un chélate similaire, mais contenant par exemple du 188Rh 
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au lieu de 99mTc, serait encapsulé. Dans le Chapitre IV, nous nous servirons de ce traceur 

pour explorer l’accumulation tumorale des lipidots dans 3  modèles différents.   

 

F. Greffage du 
19

F   

 Le 18F est un émetteur de positons dont la ½ vie radioactive est de 118 min. La 

décroissance radioactive de ce composé est peu compatible avec le temps de synthèse des 

lipidots (30 min de préparation, 40 min de sonication, auxquelles il faut rajouter la 

purification). Un greffage post-synthèse doit alors être envisagé. Dans notre cas, nous 

disposons, par une collaboration avec la société AAA (projet CLARA, NanoEno avec Davide 

Camporese) d’un groupement prosthétique, l’acide fluoro benzoïque (19F[SFB] dans la forme 

froide), éventuellement activé par un groupement ester N-hydrosuccinimidyl. Afin de greffer 

le [19F]SFB  à la surface des nanoparticules, des surfactants PEG comportant des fonctions 

amines à leur extrémité (DSPE-PEG5000-NH2) ont été introduits dans la formulation, en 

remplacement d’une partie des surfactants PEGylés MyrjS40 (stéarate de PEG2000) (Chapitre 

6, Partie A). La réaction de couplage est présentée Figure 30. Le [19F]SFB est mis largement 

en excès pour apporter la preuve de concept du greffage, les molécules non greffées sont 

ensuite éliminées au cours de la purification par dialyse. En revanche, lors d’essais à chaud, 

la quantité de 18F incorporée sera moindre (concentrations mises en jeu plus faibles, temps 

de réaction plus court), sans doute inférieure à un émetteur par particule. Cela devrait 

néanmoins être suffisant pour ce type d’imagerie qui est très sensible.  

 

Figure III-30 : Réaction de couplage du 
19

F sur la lipidot post-synthèse des  nanoparticules 
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 La réussite de la réaction de couplage peut être mise en évidence de manière 

qualitative par analyse RMN du fluor des lipidots fonctionnalisées. Le spectre du [19F]SFB 

libre dans l’éthanol est dans un premier temps enregistré. Puis les particules après 

purification sont analysées dans du PBS 1X. Dans le cas des nanoparticules fonctionnalisées 

par le 19F, le spectre obtenu présente 2 pics dont le principal est à – 109 ppm, et le second, 

de moins forte intensité, est à -110 ppm (Figure 31), alors que le SFB libre présente un pic à -

103 ppm dans l’éthanol. La présence de deux pics pourrait s’expliquer par la présence du 19F 

effectivement greffé sur la nanoparticule et du 19F adsorbé ou piégé dans la couronne de 

PEG de la nanoparticule.   

 

Figure III-31 : Spectres RMN du 
19

F[SFB]dans l’éthanol et des lipdiots fonctionnalisées par le [
19

F]SFB 

et purifiées par dialyse.  

 

Ces essais préliminaires montrent la faisabilité de la réaction de couplage entre les 

lipidots fonctionnalisées et le groupement [19F]SFB. Néanmoins, une mise au point sera 

nécessaire pour optimiser les conditions de greffage et les conditions de purification afin de 

pouvoir réaliser la translation sur un automate de production avec du 18F. C’est l’enjeu du 

projet dans le cadre du projet CLARA NanoEno avec AAA,.  
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G. Conclusion  

Dans ce chapitre, les potentialités des lipidots pour le design d’agents de contraste en 

imagerie clinique ont été évaluées, d’une part pour  l’imagerie de fluorescence et d’autre 

part pour l’imagerie nucléaire. Concernant l’utilisation de l’ICG encapsulé dans les 

nanoparticules, des problèmes de stabilité du fluorophore ont été observés après injection 

in vivo. Le DiD ayant montré de bonnes caractéristiques comme agent de contraste, bien que 

n’absorbant et n’émettant pas dans la gamme de longueur d’onde optimale pour l’imagerie 

in vivo, sera utilisé dans le reste des études réalisées au cours de ce travail. Concernant 

l’imagerie nucléaire, l’encapsulation de 99mTc dans les lipidots est un succès. Concernant le 

19F, la preuve de concept de couplage à la surface des nanoparticules a été réalisée, mais 

nécessite un travail d’optimisation.  

Dans le Chapitre IV, l’accumulation tumorale des lipidots-DiD et lipidots-99mTc sera 

évaluée dans différents modèles.   
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 Le Chapitre I présentait l’intérêt des nanoparticules pour la médecine en tant que 

transporteurs, notamment leur accès facilité à la tumeur grâce à l’effet qui exploite leur 

taille nanométrique afin d’acheminer des anti-cancéreux vers les zones tumorales. Les 

médicaments utilisés en chimiothérapie anti-tumorale présentent une toxicité importante 

vis-à-vis des cellules saines. Pour rappel, l’effet EPR se base sur la capacité qu’ont les 

nanoparticules d’une taille < à 200 nm, à passer par les fenêtres des néovaisseaux tumoraux 

fragilisés par une construction rapide (angiogenèse). La tumeur présentant un système 

lymphatique défaillant, il sera difficile pour la nanoparticule d’être éliminée. Elle sera donc 

retenue au sein de la zone cancéreuse.   

 Le Chapitre II a mis en évidence la furtivité des lipidots vis-à-vis du système réticulo 

endothélial comme le prouve l’absence de signal dans la rate. Néanmoins, le vecteur 

possède un temps de circulation plasmatique relativement court, de l’ordre de 30 minutes. 

Or les données de la littérature suggèrent qu’un temps de circulation prolongé permettrait 

une accumulation tumorale accrue dans le temps via l’effet EPR.  

La possibilité d’un ciblage actif, grâce à la présence de molécules greffées à la surface 

des nanovecteurs permettant de diriger préférentiellement la nanoparticule vers les 

déterminants moléculaires des tumeurs, accentue en principe le ciblage tumoral. En 

adressant de manière spécifique la nanoparticule vers sa cible, on réduit les effets 

secondaires liés au traitement et on diminue le bruit de fond et les accumulations non 

désirées. 

 

 Dans ce chapitre, nous avons étudié par imagerie de fluorescence l’accumulation 

tumorale des lipidots dans différents modèles de tumeurs, soit par effet EPR soir par ciblage 

actif. La partie A dresse l’état de l’art du rôle des récepteurs de type intégrines surexprimés 

dans certains modèles tumoraux et des ligands peptidiques de type « RGD » qui peuvent 

être utilisés pour cibler spécifiquement ces récepteurs. La partie B présente les résultats 

obtenus sur l’accumulation passive des lipidots dans différents modèles tumoraux : cette 

étude avait notamment pour finalité de déterminer un modèle d’étude pertinent 

permettant d’explorer la stratégie « EPR » et la stratégie de ciblage actif des nanoparticules. 

La partie C présente les résultats détaillés de l’étude de l’accumulation des lipidots dans la 

tumeur de manière passive ou bien de manière active grâce au greffage du RGD à la surface 

des nanoparticules. La partie D discute l’ensemble des résultats.  
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A. Séquence RGD et  accumulation tumorale 

A.1 Angiogenèse, Intégrine et Séquence RGD 

L’angiogenèse, procédé permettant la création de nouveaux vaisseaux dans les tissus 

non vascularisés, joue un rôle clé dans plusieurs procédés physiologiques comme 

l’embryogénèse, les cycles de reproduction féminin, ainsi que dans plusieurs maladies 

comme le psoriasis, la rétinopathie diabétique ou encore la croissance tumorale et le 

développement métastatique. Le processus angiogénique dépend en particulier de la 

migration et de l’invasion des cellules endothéliales vasculaires, régulé par les récepteurs à 

l’adhésion cellulaire comme les intégrines. Il a été observé que la séquence RGD (arginine – 

glycine – acide aspartique) était retrouvée dans plusieurs protéines intervenant dans ce 

processus, comme la fibronectine ou la vitronectine.  

Les intégrines αvβ3 et αvβ1 jouent un rôle clé dans l’angiogenèse. Ces intégrines 

servent de récepteurs pour un grand nombre de protéines de la matrice extracellulaire 

comportant le motif RGD et sont à l’origine de la régulation de la migration des cellules 

endothéliales vers les membranes basales, régulant leur croissance, leur survie et leur 

différenciation221.  

Les intégrines constituent une famille de récepteurs hétérodimériques 

transmembranaires jouant un rôle dans l’adhésion cellulaire. Elles sont composées de deux 

sous-unités : une unité α et une unité β. Il existe 24 hétérodimères différents ayant chacun 

des ligands spécifiques. Chacune de ces sous-unités α et β est une glycoprotéine 

membranaire composée d’un large domaine extracellulaire, d’une hélice transmembranaire 

et d’une courte queue cytoplasmique. En plus d’être impliquées dans l’angiogenèse, les 

intégrines αvβ3 sont aussi présentes à la membrane de cellules tumorales d’origines diverses, 

associées à la présence de métastases. La séquence RGD a été identifiée comme un motif de 

liaison pour  7 des 24 intégrines, dont αvβ3 et αvβ1.  

La première génération de peptides contenant la séquence RGD linéaire ou un 

peptide cyclique souffrait d’une faible sélectivité vis-à-vis des différentes intégrines et d’une 

faible stabilité métabolique221. Le [123I]cyclo(RGDyV) a été le premier ligand radiomarqué 

ciblant les intégrines αvβ3 évalué in vivo
222. La substitution de la valine par une lysine permet 
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une conjugaison avec des groupes prosthétiques, des chélates ou encore des fluorophores 

sans modification de l’affinité pour la liaison avec le récepteur222.    

 

A.2 RGD et cancer 

L’intégrine αvβ3 est surexprimée dans certains types de tumeurs (notamment les 

mélanomes, glioblastomes, cancers du sein et ovarien) ; elle représente une cible attractive 

pour la thérapie cancéreuse basée sur l’utilisation de la  séquence peptidique RDG spécifique 

de ces récepteurs, afin d’inhiber l’angiogenèse. En effet, les traitements anticancéreux 

antiangiogéniques empêchent la création de nouveaux vaisseaux, induisent l’apoptose 

endothéliale, réduisent la croissance tumorale ainsi que le caractère invasif des métastases. 

Le premier développement du cyclo(RGD(NMe)V) par Merck, connu sous le nom commercial 

de Cilengitide pour le traitement du glioblastome est actuellement en phase III d’essais 

cliniques222.  

De nos jours la médecine personnalisée cherche à quantifier exactement le nombre 

d’intégrines αvβ3 au sein d’une tumeur afin d’orienter éventuellement le traitement vers une 

thérapie anti-angiogénique. Pour cela, différents traceurs sont utilisés dont le [18F]galacto-

RGD, peptide de référence, ou encore des analogues de [18F]cRGD développés par Siemens 

ou GE Healtcare actuellement en essais cliniques. L’avantage de ces traceurs est une 

élimination rénale rapide, générant un bruit de fond relativement faible dans l’ensemble des 

organes, idéal pour faire ressortir par contraste la zone tumorale221.   

L’évaluation de la taille de la tumeur est un facteur important à prendre en compte 

dans la réalisation des études in vivo. En effet, à des poids < 0,05 g, on n’observe peu 

d’angiogenèse au sein de la tumeur ainsi qu’un faible flux sanguin. Entre 0,1 et 0,25 g, 

apparait une augmentation du nombre des microvaisseaux et de la densité des intégrines 

augmentent. C’est la taille optimale de tumeur pour évaluer un traceur. Au-delà de ce stade, 

la nécrose débute avec une baisse de la densité en intégrines. C’est pour cela que bien 

souvent, un signal plus faible est observé dans des tumeurs de stade avancé en comparaison 

des tumeurs à un stade précoce.  
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A.3 Présentation du RGD à la tumeur 

La présentation du RGD à sa cible semble être un facteur important dans le 

développement de traceurs. Il peut être présenté sous forme de dimère, par exemple le 

c(RGDfK)2 couplé au 99mTc, 90Y ou 64Cu développés par Rajopadhye223 ou encore le [18F]RGDfE 

dimérique développé par Poethko224 qui présentent une meilleure capacité de ciblage que la 

version analogue monomérique.  

Des présentations sous forme de tétramère ou d’octamère ont également été 

étudiées : Boturyn et al225 avec un RGD tetramérique, Kessler et al222 avec un RGDfE cyclique 

tétramérique ou encore Chen  et al226 avec un cRGD tétramèrique  ou sous forme 

octamérique marqué au 64Cu ou au 18F ont tous mis en évidence une meilleure affinité du 

peptide pour le récepteur, une meilleure internalisation et un meilleur ciblage tumoral de la 

version tétramérique en comparaison à son analogue monomérique. Il est tout de même à 

noter que le coût de ces ligands multimérisés est très élevé et qu’ils entrainent des signaux 

plus élevés dans le rein, le foie, les poumons et la rate227. Le RAFT-c-(RGDfK)4, commercialisé 

aujourd’hui par la société Fluoptics® sous le nom d’Angiostamp® lorsqu’il est couplé à un 

fluorophore de proche infra-rouge, est une présentation tétramérique du cRGD qui permet 

d’améliorer le potentiel de ciblage du peptide225. Le RAFT (Regioselectively Adressable 

Functionalized Template) est un groupe porteur cyclique contenant des sites de liaison 

protégés (Figure 1). Il est constitué d’un décapeptide cyclique formé par l’enchaînement de 

deux séquences -Pro-Gly-Lys-Lys-Lys-. Sa structure cyclique lui confère une plus grande 

rigidité structurale et une stabilité conformationnelle, mais aussi une résistance aux enzymes 

protéolytiques225. Le RAFT possède des fonctions amines libres qui permettent de greffer 4 

cRGD.  

 

Figure IV-1 : Molécule de Cy5-RAFT-c(RGDfK)4 
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Ces études ont mis en avant l’importance de la différence entre la présentation 

multimérique et la multivalence du peptide. De toute évidence, la présentation 

multimérique induit indéniablement une hausse de la concentration en peptide au sein de la 

tumeur. Néanmoins, la multivalence aussi joue sur la distance entre deux séquences RGD et 

accroit l’efficacité de liaison. En effet, il a été mis en évidence qu’une certaine distance entre 

deux séquences RGD était primordiale pour la bonne fixation du peptide sur sa cible et pour 

éviter toute interférence entre les peptides. Un bon signal dans la tumeur va donc relever à 

la fois d’un nombre élevé de peptides présentés à la tumeur, mais également d’une 

présentation correcte du peptide sur le récepteur. Ainsi, il n’est pas plus avantageux 

d’utiliser un tétramère plutôt q’un dimère si la distance entre les deux RGD n’est pas 

optimale pour permettre une bonne liaison au récepteur228.  

 

A.4 RGD et imagerie in vivo 

Les traceurs à base de RGD les plus développés à ce jour sont des traceurs marqués 

par les isotopes radioactifs. Sancey229 a caractérise in vivo le 99mTc-RAFT-RGD, le 99mTc-RGD 

(contrôle spécifique) et le 99mTc-RAFT-RAD (contrôle non spécifique) dans des modèles de 

mélanome murin (B16FO) et des modèles de carcinome mammaire (TSA) surexprimant  de 

manière élevée les récepteurs aux intégrines αvβ3. Une plus grande accumulation a été 

observée dans les tumeurs avec le 99mTc-RAFT-RGD par rapport au 99mTc-RAFT-RAD utilisé 

comme contrôle négatif, 1 h après injection, avec des taux d’accumulation de 2,4 ± 0,5 

versus 1,0 ± 0,1 % de la dose injectée / g de tissu pour le modèle B16FO et 2,7 ± 0,8 versus 

0,7 ± 0,1 % de la dose injectée / g de tissu pour le modèle TSA.  

Chen226 et al ont étudié l’influence de la présence de surfactants PEGylés sur 

l’accumulation tumorale du peptide RGD dans un modèle de glioblastome (U87). A des 

temps précoces, l’accumulation du [125I]RGD est plus importante que le [125I]-RGD-mPEG (8,9 

± 1,5 % DI/g versus 5,13 ± 0,28 % DI/g  respectivement). Le ratio tumeur sur muscle à 2 h 

après injection est également en faveur du [125I]RGD par rapport au [125I]-RGD-mPEG avec 

respectivement 14 ± 3 % DI/g et 11 ± 2 % DI/g. Sur des temps courts, peu de différence de 

signal est observée, hormis une décroissance du [125I]RGD entre 30 min et 2 h, tandis que le 

signal du [125I]-RGD-mPEG reste constant. La principale différence entre les deux traceurs 
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réside dans la quantité accumulée dans les reins, plus faible lorsque le [125I]-RGD-mPEG est 

utilisé.  

Ces dernières années, avec l’arrivée de nouveaux dispositifs permettant la détection 

de la fluorescence chez la souris, de nouveaux traceurs ont été développés (Figure 2). 

Plusieurs équipes ont montré une bonne accumulation tumorale du c(RGDfK)-Cy5.526, 226, 230, 

231 dans différents modèles (mélanome, fibrosarcome, MCF7, adénocarcinome). La 

présentation du peptide par la platforme RAFT a également été étudiée232. Par exemple Jin 

et al227 ont comparé le Cy5-RAFT-c(RGDfK)4 avec le Cy5-cRGD (analogue linéaire) et le Cy5-

RAFT-c(RADfK)4 (contrôle non spécifique) dans un modèle de cellules embryonnaires de rein 

modifiées génétiquement pour surexprimer αvβ3 (HEK293β3). Quatre heures après 

injection, les ratios tumeur / peau sont de 15,9 ± 3,6 pour le Cy5-RAFT-c(RGDfK)4, 5,9 ± 2,0 

pour le Cy5-cRGD, et 1,4 ± 0,1 pour le Cy5-RAFT-c(RADfK)4 indiquant une meilleure 

accumulation du peptide présenté de manière tétramérique par rapport à sa présentation 

linéaire. Le même niveau est atteint dans la tumeur entre 5 et 30 min après injection, mais 

une différence de signal est observée entre 30 min et 4 h après injection, car le signal du 

cRGD linéaire décroit dans la tumeur tandis que le signal du cRGD présenté sous forme 

tétramérique reste constant.  

 

Figure IV-2 : Structure des molécules Cy5,5-c(RGDfK) (X : H) et Cy5,5-c(RADfK)  (X:OH) 
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Hutteman et al233 ont utilisé l’Integrisens®680 (λexcitation : 675 nm, λémission : 693 nm, 

PerkinElmer234) pour diagnostiquer des métastases hépatiques et péritonéales (injection de 

12 nmol). Un signal prolongé dans les métastases est observé avec une intensité constante 

de 24 à 48 h.  

 

A.5 RGD et nanoparticule 

Les nanoparticules font d’excellentes plateformes pour greffer différentes molécules 

(peptide(s) de ciblage, agent(s) d’imagerie). De nombreuses études montrent un temps de 

circulation élevé de ces nano-objets dans le sang, leur greffer un peptide de ciblage 

permettrait d’amener préférentiellement la nanoparticule vers l’organe cible.  

Beer et al235 ont synthétisé une nanoparticule d’huile perfluorocarbonée marquée au 

[111In] et fonctionnalisée avec une séquence peptidique RGD. L’accumulation dans des 

carcinomes pulmonaires chez le lapin a montré un signal 4 fois plus élevé à 18 h après 

injection en comparaison avec le peptide seul. Le nombre optimal de peptides greffés à la 

surface est de 10. Des nanotubes de carbones PEGylés ont également été fonctionnalisés 

avec du RGD et marqués au 64Cu. Cet objet permet d’obtenir 15 % DI / g de tissu 18 h après 

injection dans la tumeur. Un signal est observé dans les reins, probablement dû à une 

déchélation du 64Cu235.  

Nasongkla et al236 ont fonctionnalisé avec du cRGD des micelles polymériques 

comtennant de la doxorubicine afin d’améliorer le ciblage vers la tumeur et ainsi diminuer 

les effets secondaires toxiques de l’anti cancéreux. Le cRGDfK est greffé à la surface des 

micelles polymériques (poly(ε-caprolactone)poly(ethylène glycol). Pour ce faire, un block de 

copolymère de PEG terminés par une fonction maléimide (MAL-PEG-PCL) permettant une 

liaison avec le peptide remplace une partie des chaines PEG (5, 16 ou 76 %). Le greffage a été 

vérifié par RMN du proton en suivant la résonance des protons phényles du c(RGDfK) à δ = 

7,4 ppm et la disparition du signal maléimide à δ = 6,74 ppm. Le diamètre des nanomicelles 

est de 43 nm et aucune différence de taille n’a été observée entre micelles « nues » et 

fonctionnalisées.  
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Cressman et al32, ont fonctionnalisé des liposomes avec du c(RGDfK). Le peptide était 

conjugué au DSPE (distéaryl phosphatidyl-éthanolamine). Différents taux de greffage du 

cRGD (0,5 % à 5%) n’ont pas montré de différence de taille mais une constante d’affinité 

décroissante dans un modèle HUVEC tandis qu’aucune internalisation n’a été observée pour 

les particules ne présentant pas de peptides à leur surface.  

 

A.6 RGD et transfert clinique 

 Des essais cliniques avec des agents de contraste incluant la séquence RGD ont été 

réalisés mais à ce jour seulement avec des ligands radiomarqués. Le premier à avoir été 

utilisé chez le patient est le [18F]galacto-RGD237, 238, un analogue glycosilé du c(RGDfK) ; il a 

permis la mise en évidence in vivo de l’expression des intégrines αvβ3 avec un bon rapport 

tumeur / bruit de fond dû à une excrétion rénale élevée, diminuant le signal dans l’ensemble 

des organes hormis la tumeur221. Récemment, un nouvel analogue du [18F]RGD a été 

développé par Siemens et est actuellement en phase clinique221. Deux autres composés 

développés par GE Healthcare  sont également entrés en phase d’étude clinique: un RGD 

marqué au 99mTc ([99mTc]NC100692) et un analogue du composé précédent, un RGD marqué 

au 18F, le ([18F]AH11582). Tous deux comportent un squelette avec un double cycle 

peptidique basé sur le RGD-4C avec un Cterminal PEGylé. Le marquage au 99mTc ou au 18F est 

réalisé via une lysine. Ces traceurs pour le TEMP (99mTc, 188Rh) et par la TEP (18F, 64Cu) sont à 

ce jour seulement étudiés dans le cancer du sein. Des résultats préliminaires montrent des 

bruits de fond plus importants, notamment pour le foie, en comparaison de la référence 

standard, le [18F]galacto-RGD221.  

 

 B. Accumulation des lipidots dans différents modèles tumoraux : choix 

d’un modèle d’étude 

De nombreux modèles tumoraux (murins, humains) peuvent être implantés de 

différentes manières (sous cutanée, orthotopique) chez plusieurs souches de souris (saines, 

Nude, génétiquement modifiées).  

Dans un premier temps, les nanoparticules triplement marquées [14C]CHO – [3H]CHE 

– DiD (Chapitre II) ou les nanoparticules encapsulant du Technécium (Tc) (Chapitre III) sont 
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administrées à un large panel de modèles tumoraux implantés chez la souris. Les lipidots 

injectées contiennent un ou deux radiomarqueurs qui permettent de définir de manière 

quantitative l’accumulation du vecteur au sein de la tumeur, et éventuellement un traceur 

fluorescent afin d’évaluer visuellement l’accumulation in vivo des lipidots en temps réel (cas 

des lipidots triplement marquées). Puis un seul modèle sera sélectionné pour une étude plus 

détaillée dans laquelle sera évalué l’apport bénéfique d’un ciblage actif par rapport à un 

ciblage passif.  

 

   B.1 Présentation des modèles tumoraux 

 Trois modèles de tumeurs implantées chez la souris Nude et développés par l’équipe 

de JL. Coll (IAB de Grenoble) ont été étudiés avec les lots de lipidots-99mTc synthétisés en 

collaboration avec l’équipe de JP. Benoit (Angers), Tableau 1.   

 

Cancer Cellules Souris  Implantation Nombre de souris / 
modèle 

Rein  (humain) HEK β3 Nude / femelle dos  n = 6 
Sein  (murin) TSA Nude / femelle dos  n = 12 

Cerveau (humain) U 87 Nude / femelle dos  n = 13 
Tableau IV-1 : Présentation des modèles tumoraux utilisés ainsi que leur mode d’implantation chez la 

souris (Inserm 1066 Angers, IAB Grenoble). 

 

 Différents modèles tumoraux, utilisés au SHFJ, ont été également étudiés afin 

d’évaluer l’accumulation passive des nanoparticules. Quatre modèles de cancers mammaires 

sont testés sur différentes souches de souris, avec des implantations différentes. Ce type de 

cancer est particulièrement intéressant à étudier au vu des résultats de biodistribution du 

Chapitre II. En effet, les cancers mammaires peuvent être ou non hormono-dépendants et 

présenter des récepteurs aux apolipoprotéines. Un modèle de gliome (cancer du cerveau) a 

également été retenu (Tableau 2). Le cRGD peut être un ligand de ciblage potentiel pour ces 

tumeurs. 
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Cancer Cellules Souris Implantation Nombre de souris / 
modèle 

Gliome  (murin) 9L Nude / Femelle épaule n=6 
Sein MDA-MB231 Nude / Femelle flan n=2 

(humain) MCF7 Nude / Femelle flan n=2 
Sein PyMT PyMT / Femelle spontané n=4 

(murin) FVB PyMT FVB / Femelle - Male 
4ème glande 
mammaire 

n=6 

Tableau IV- 2 : Présentation des modèles tumoraux utilisés ainsi que leur mode d’implantation chez la 

souris (SHFJ). 

  

 Concernant les modèles développés par JL. Coll dans les expériences de 99mTc 

encapsulés dans les lipdiots, la lignée cellulaire HEK β3 permet d’obtenir un modèle de 

tumeur rénale issue de cellules humaines embryonnaires de rein, modifiée pour sur-

exprimer la partie β3 de l’intégrine, c’est un modèle dont l’accumualtion passive des 

nanoparticules est faible (EPR -). La lignée cellulaire TSA permet d’obtenir un modèle de 

tumeur murine mammaire non hormono dépendante exprimant l’intégrine, tumeur bien 

vascularisée, les nanoparticules ont tendance à s’accumuler facilement (EPR +). Le modèle 

U87 est un modèle de glioblastome humain qui exprime l’intégrine αVβ3, et qui est un 

modèle EPR dit intermédiaire.  

 Concernant les modèles développés au SHFJ, la lignée cellulaire 9L permet d’obtenir 

un modèle murin de cancer du cerveau de type gliome. Les cellules sont implantées en sous-

cutané au niveau de l’épaule ou de la cuisse chez la souris Nude. Ce type de cellules peut 

également être implanté de manière orthoptique dans le cerveau pour mimer le milieu 

naturel de développement de ce cancer. Dans cette étude, 1 million de cellules ont été 

injectées en intra-dermique chez des souris Nude femelles. La lignée cellulaire hormono-

déependante MCF7 permet d’obtenir un modèle humain de cancer du sein de type 

dépendant d’hormones, qui a besoin de la présence d’œstradiol ou de progestérone pour sa 

croissance. En effet les cancers hormono-dépendants représentent 60 % des cas de cancer 

du sein chez la femme, les cellules cancéreuses ont la capacité de produire leurs propres 

hormones (œstradiol et progestérone) afin de promouvoir leur croissance. Pour que ces 

cellules se développent chez la souris après implantation sous-cutanée, il est nécessaire 

d’implanter une pastille d’œstradiol à proximité de l’implantation des cellules tumorales. La 

pastille délivre la dose d’hormone nécessaire à la croissance des cellules. Dans cette étude, 3 

millions de cellules sont injectées en intradermique au niveau du flan chez la souris Nude 
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femelle. Une pastille imprégnée d’œstradiol est placée au niveau costal non loin de la zone 

d’implantation des cellules. La lignée cellulaire MDA-MB231 est au contraire une lignée 

humaine de cancer du sein de type non hormono-dépendant. Les cellules tumorales ne 

nécessitent pas d’hormones pour assurer leur croissance. Dans cette étude, 2 millions de 

cellules sont injectées en intradermique sur le flan de souris Nude femelles. La lignée 

cellulaire PyMT permet d’obtenir un modèle de développement de tumeur spontanée des 

glandes mammaires chez la souris de fond génétique FVB. En effet, c’est une souche de 

souris transgénique modifiée sur le gêne du polyomavirus middle T (PyV-mT) qui développe, 

au cours du temps, et de manière spontanée des cancers mammaires à l’état 

métastatique239. Ce modèle peut être compliqué d’utilisation dû à la présence de multiples 

foyers tumoraux à différents sades au sein d’un même animal. Implanter la lignée cellulaire 

PyMT chez la souris FVB permet d’obtenir un modèle plus simplifié issu du modèle PyMT. En 

effet, les cellules cancéreuses issues du développement spontané chez la souris PyMT sont 

réimplantées de manière orthotopique et syngénique (implantation des cellules tumorales 

dans la 4ème glande mammaires) chez la souris FVB mâle ou femelle. Ce modèle est plus 

simple d’utilisation que le modèle PyMT car il ne développe qu’un stade tumoral sur une 

glande mammaire et aussi est moins coûteux à produire.  

 

 

 B.2 Résultats expérimentaux avec les modèles d’Angers 

 Après avoir vérifié la biodistribution des lipidots-99mTc chez la souris saine (Chapitre 

III), l’accumulation des nanoparticules au sein des différents types de tumeurs est évaluée. 

Quatre temps sont analysés (1 h, 3 h, 5 h et 24 h) sauf pour la souche HEKβ3 (3h et 24 h) dû 

à une croissance tumorale difficile chez la souris de cellules humaines. Il est observé une 

accumulation tumorale dans l’ensemble des lignées cellulaires tumorales étudiées (Figure 3) 

avec un minimum d’accumulation de 2,5 % de dose injectée / g de tissu pour le HEKβ3 et un 

maximum de 4,4 % de la DI / g de tissu pour la lignée cellulaire TSA 24 h après injection.  
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Figure IV-3 : Accumulation des lipidots dans les différents modèles tumoraux (données ex vivo) 

 

 B.3 Résultats expérimentaux avec les modèles du SHFJ 

Le lot de nanoparticules triplement marquées décrit au Chapitre II a été utilisé pour 

réaliser ces expériences (9 nmol en DiD, 0,38 µCi en 14C, 1,33 µCi en 3H). L’accumulation in 

vivo a été évaluée par fluorescence grâce à l’utilisation de la Fluobeam™700. La fluorescence 

a également été évaluée ex vivo, complétée par les comptages radioactifs des tissus.  

 Les résultats sont à considérer dans un but plus qualitatif que quantitatif. En effet, 

pour certains modèles, le nombre d’animaux est faible (n = 2), ne permettant pas de réaliser 

des statistiques. Ces expériences ont permis néanmoins de choisir un modèle d’étude facile 

à mettre en œuvre et pertinent pour une étude plus poussée, afin d’explorer notamment 

l’intérêt de la fonctionnalisation de la lipidot par le RGD pour la vectorisation tumorale.  

 

 

  B.3.1 Le modèle du gliome   

La Figure 4 représente l’accumulation de fluorescence in vivo des lipidots dans la 

lignée cellulaire 9L. La cinétique est réalisée jusqu’à 48 h après injection, temps pour lequel 

le plus fort signal de fluorescence est observé. En effet, les zones tumorales commencent à 

être définies au bout de 24 h, mais le rapport signal sur bruit est faible comparé à 48 h après 

injection, où le signal tumoral est vraiment net. 
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Figure IV-4 : Accumulation des lipidots par imagerie de fluorescence à 24 h et 48 h après 

injection. 

 

La Figure 5 présente l’accumulation tumorale ex vivo des trois traceurs encapsulés 

dans les lipidots. Le % de DI / g de tumeur est d’environ 3,3 pour les deux radiotraceurs à 16 

h ou 24 h.  Le rapport tumeur / muscle en intensité de fluorescence est d’environ 5, à 16 h 

après injection. Que ce soit à 4 h ou à 16 h, l’accumulation tumorale est constante.  

 

 

Figure IV-5 : Radioactivité et fluorescence évaluées ex vivo sur les tumeurs du modèlegliome 

(lignée cellulaire 9L). 

 

 

  B.3.2 La lignée cellulaire MCF7 

La Figure 6 présente l’accumulation de fluorescence in vivo des lipidots dans la lignée 

cellulaire MCF7. Le signal maximum est observé dans la zone tumorale 48 h après injection 

mais le signal reste faible. De plus, la pastille d’œstradiol induit un artefact important sur 

l’image, absorbant à la longueur d’onde d’excitation et présentant une matrice à base 

d’hormones, molécules pour lesquelles les lipidots présentent une forte affinité (Chapitre II). 

 

   4h        16h 

[3H]CHE                   [
14

C]CHO                     DiD [3H]CHE                   [
14

C]CHO                     DiD 
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Figure IV-6 : Accumulation des lipidots par imagerie de fluorescence à 24 h et 48 h après 

injection. 

 

La Figure 7 présente l’accumulation tumorale des trois traceurs encapsulés dans les 

lipidots mesurée ex vivo. Le % de dose injectée / g de tumeur est d’environ 4,2 pour les deux 

radiotraceurs et le rapport tumeur / muscle en intensité de fluorescence est d’environ 6,7 à 

30 h après injection.    

 

 

Figure IV-7 : Radioactivité et fluorescence évaluées ex vivo sur les tumeurs du modèle 

hormono-dépendant (lignée cellulaire MCF7). 

 

 

  B.2.3 La lignée cellulaire MDA-MB231 

La Figure 8 présente l’accumulation de fluorescence in vivo des lipidots dans la lignée 

cellulaire MDA-MB231 à 24 h et 48 h après injection. Le signal dans la tumeur est maximal à 

48 h après injection. La zone tumorale est définie mais le contraste tumeur sur peau est 

faible, surtout par rapport au signal présent dans le foie. 

 

[3H]CHE                   [
14

C]CHO                   DiD 
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Figure IV-8: Accumulation des lipidots par imagerie de fluorescence à 24 h et 48 h après 

injection. 

 

La Figure 9 présente l’accumulation tumorale des trois traceurs encapsulés dans les 

lipidots mesurée ex vivo. Le % de DI / g de tumeur est d’environ 5 pour les deux 

radiotraceurs (avec néanmoins des barres d’erreurs importantes), et  le rapport tumeur / 

muscle en intensité de fluorescence est d’environ 5,7 à 30 h après injection.    

 

 

Figure IV-9: Radioactivité et fluorescence évaluées ex vivo sur les tumeurs du modèle de 

cancer du sein (lignée cellulaire  MDA-MB231) 

 

 

  B.2.4 La lignée cellulaire PyMT 

A cause du stade avancé des tumeurs au niveau des glandes mammaires, des zones 

nécrosées sont apparues empêchant la prise de vue en mode corps complet avec la 

Fluobeam™ 700. En effet, si la peau est abimée (coupure, rougeur) ou encore si un stade 

nécrotique est atteint, la peau se transforme en zone absorbante noire sous la caméra. Cela 

n’empêche cependant pas de prélever les tumeurs et de réaliser les quantifications ex vivo 

par fluorescence et radioactivité.     

[3H]CHE                   [
14

C]CHO                  DiD 
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La Figure 10 présente l’accumulation tumorale des trois traceurs encapsulés dans les 

lipidots mesurée ex vivo. Le % de dose injectée / g de tumeur est de 2 environ  pour les deux 

radiotraceurs 4 h après injection, et de 5 à 16 h après injection. Le rapport tumeur / muscle 

en intensité de fluorescence est très élevé à 4 h après injection, à savoir 14,1 tandis qu’il 

n’est plus que 3 à 16 h après injection.  

 

 

Figure IV-10 : Radioactivité et fluorescence évaluées ex vivo sur les tumeurs du modèle de 

cancer du sein (lignée cellulaire PyMT) 

 

 

  B.2.5 La lignée cellulaire PyMT implantée chez la souris FVB 

La Figure 11 présente l’accumulation de fluorescence in vivo des lipidots dans le 

modèle FVB implanté PyMT à 5 h et 24 h après injection. Dès 5 h après injection, la zone 

tumorale se distingue nettement du reste du corps, malgré le signal du foie à proximité. Le 

signal de fluorescence spécifique est croissant jusqu’à 24 h après injection puis commence à 

décroitre. 

 

 

Figure IV-11 : Accumulation des lipidots par imagerie de fluorescence à 5 h et 24 h après 

injection dans le modèle de cancer du sein (lignée cellulaire PyMT implantée chez la souris FVB). 

[3H]CHE                [
14

C]CHO              DiD 

  4h        16h 
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La Figure 12 présente l’accumulation tumorale des trois traceurs encapsulés dans les 

lipidots mesurée ex vivo. Le % de dose injectée / g de tumeur est d’environ 3 chez le mâle et 

5,6 chez la femelle pour le radiotraceur [3H]CHE. Concernant le [14C]CHO, l’accumulation est 

d’environ 1,75 pour les deux sexes. Le rapport tumeur / muscle en intensité de fluorescence 

est compris entre 3 et 4 à 48 h après injection.  

 

 

Figure IV-12 : Radioactivité et fluorescence évaluée ex vivo sur les tumeurs PyMT implantées 

chez la souris FVB femelle ou mâle. 

 

 B.4. Discussion et choix du modèle d’étude 

 Lors de ces expériences de « screening » de modèles tumoraux, nous avons observé 

que les lipidots s’accumulent plus ou moins rapidement dans l’ensemble des tumeurs 

étudiées. De manière générale, les quantifications ex vivo montrent toutes un rapport 

tumeur / muscle supérieur à 2 et allant jusqu’à 7, que ce soit en intensité de fluorescence ou 

en radioactivité. Ces données ne représentent pas les valeurs d’accumulation maximale, 

sachant que par exemple, pour les 9L, le temps étudié ex vivo est 16 h après injection alors 

que le maximum d’accumulation observé in vivo est à 48 h. De même pour les modèles FVB 

implantés PyMT dont le maximum d’accumulation est observé entre 21 h et 24 h après 

injection, alors que l’analyse ex vivo a été réalisée à 48 h.   

 Concernant l’accumulation des [99mTc]lipidots nues dans différents modèles 

tumoraux, 4,4 % de DI / g de tissu dans un modèle EPR positif et 3,5 % DI dans un modèle 

EPR moyen sont de bons résultats à 24 h après injection. En revanche, à 1 h après injection, 

une accumulation de 1,3 et de 1,7 % DI / g de tissu  (dans respectivement le modèle TSA et 

U87) est retrouvée. Sancey, avec un traceur [99mTC]RAFT-RGD a retrouvé un signal de  2,4 % 

de la dose injectée dans un modèle de mélanome murin et de 2,7 % de DI dans un modèle 

[3H]CHE               [
14

C]CHO               DiD 
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mammaire soit le double du signal obtenu avec les lipidots nues229. Néanmoins, concernant 

le modèle HEKβ3, la croissance tumorale est très lente avec une modification artificielle 

transgénique qui en fait un modèle lourd à utiliser et peu reproductible du point de vue de la 

taille des tumeurs. Pour le modèle du gliome (lignée cellulaire 9L) du SHFJ, l’absorption 

maximale est observée à 48 h après injection avec un contraste nettement visible de la zone 

tumorale. Concernant le modèle MCF7, la pastille d’œstradiol donne un artéfact important à 

ces longueurs d’onde d’absorption et est une zone de captation de diverses molécules, ce 

qui rend ce modèle impropre à l’étude par fluorescence planaire. Concernant le modèle 

MDA-MB231, le maximum d’accumulation est également retrouvé 48 h après injection mais 

le bruit de fond étant élevé, le signal dans la tumeur pour ces deux modèles est moins 

distinct. Pour l’ensemble de ces modèles, la croissance tumorale se fait uniquement chez la 

souris Nude, souris immunodéficiente qui ne rejette pas les cellules greffées hétérologues. 

Le modèle PyMT est un modèle d’étude compliqué car multistade, les différents 

stades tumoraux se développant sur l’ensemble des glandes mammaires, ce qui rend difficile 

son utilisation en imagerie de fluorescence. De plus, le prix des souris est élevé et la 

croissance spontanée des tumeurs reste lente (au minimum 60 euros / souris, avec 

l’hébergement et l’entretien de la lignée). Le modèle FVB implanté PyMT est un modèle de 

choix car il présente à la fois les qualités d’être simple de réalisation et présente une 

accumulation rapide des lipidots au sein des cellules cancéreuses. Un avantage 

supplémentaire est la croissance possible de ces tumeurs mammaires chez la souche FVB qui 

possède un faible coût (3 € / souris) par rapport aux souris Nude (30 € / souris).  

  Pour conclure, les lipidots via l’effet EPR s’accumulent dans l’ensemble des tumeurs 

avec une rapidité et une intensité plus ou moins élevée. Les modèles dont la croissance 

tumorale a été jugée trop lente ont été abandonnés (MDA-MB231, MCF7, HEKβ3), ainsi que 

les modèles présentent une accumulation lente des lipdiots (9L) et le modèle multi-

métastatique (PyMT). Le modèle FVB implanté PyMT présentant les meilleures 

caractéristiques a été choisi pour être le modèle d’étude. Tout d’abord, la souche utilisée 

(FVB) est la souche qui a été employée pour réaliser la biodistribution des lipidots chez la 

souris saine (Chapitre II). De plus, il faut rappeler que la souche FVB possède un système 

immunitaire intact contrairement à la souche Nude. L’implantation des cellules PyMT est 

réalisée de manière orthotopique et syngénique, ce qui permet de mimer au mieux le 

développement du cancer (croissance dans son environnement naturel). La croissance 
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tumorale est relativement rapide (de l’ordre de 15 jours après implantation des cellules). Ces 

tumeurs sont bien vascularisées ce qui permet d’obtenir un signal distinct à 24 h après 

injection. Le principal inconvénient de ce modèle reste l’épilation des souris nécessaire avant 

acquisition in vivo des images de fluorescence.  

 

 Un autre point important de ce travail, pour lequel nous souhaitions étudier non 

seulement la possibilité de vectorisation passive des lipidots vers les tumeurs, décrit dans les 

paragraphes B.2 et B.3, mais aussi leur vectorisation active était de déterminer quel ligand 

de ciblage permettrait une reconnaissance spécifique des tumeurs PyMT. Le peptide RGD a 

été sélectionné car connu pour être surexprimé dans certains modèles tumoraux221, 

notamment des carcinomes mammaires. De plus, des essais de greffages sur les lipidots 

avaient déjà été initiés au laboratoire154. Les cellules PyMT ne peuvent pas être mises en 

cultures « classiques » dû à une dérive rapide et importante de la lignée, ce qui rend les 

essais de liaisons in vitro impossible. De plus, les anticorps anti αvβ3 murin ne sont pas 

disponibles commercialement, ce qui rend le travail d’histologie difficile sur ce type de 

tumeur.  

 Afin d’évaluer le statut RGD de la tumeur, des essais d’accumulation tumorale et de 

biodistribution des peptides libres cRGD et cRAD (peptide négatif) couplés à un fluorophore, 

le Cy5, ont été réalisés chez la souris femelle FVB implantée PyMT. Dans un second temps, 

un composé commercial comportant le peptide RGD, l’Angiostamp® (RAFT-RGD), développé 

par Fluoptics a été administré chez la souris porteuse de tumeur afin d’évaluer le potentiel 

du ciblage actif d’un peptide ciblant les intégrines αvβ3.  

 

 B.5. Statut du RGD vis-à-vis du modèle FVB implanté PyMT 

 B.5.1 Biodistribution des peptides libres  

Le fluorophore greffé aux peptides libres cRGD et cRAD est une cyanine de type Cy5 

(λ
absorption

 / λ
emission

 Cy5 (nm) : 651 / 666). Les longueurs d’émission sont à la limite de la 

détection avec la Fluobeam™700. Les expériences vont donc être réalisées sur l’imageur de 

photon (Biospace, France). La concentration en Cy5 injectée par animal est de 50 µM 

représentant une masse de peptide de 7,5 µg / animal.  
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 Afin d’évaluer le devenir des peptides libres cRGD et cRAD ([Cy5] =50 µM, 7,5 µg de 

peptide soit 5 nmol) après injection, des cinétiques in vivo et des biodistributions ex vivo 

sont réalisées à 5 h et 24 h après injection (n = 3 souris / groupe). Il a été difficile de 

quantifier de manière précise les cinétiques in vivo par des courbes, les signaux étant très 

proches du bruit de fond. Une représentation en série d’image a donc été préférée (Figure 

13). La présence de signal est observée dans le bas de l’abdomen 3 h après injection. Sur la 

souris 1 (la plus à gauche), le signal est clairement dans la vessie et non dans la tumeur, la 

souris en position centrale, présente également un très faible signal dans la vessie (surement 

vide) et la souris 3 possède un fort signal, à cheval sur la vessie et la tumeur, ne permettant 

de définir précisément le lieu d’émission du signal.  De manière générale, hormis la souris 3, 

aucun signal des peptides libres n’a été n’est observé dans la tumeur.  

 

 

Figure IV-13 : Superpositions des photos optiques et de fluorescence après injection de 50 µM de 

[Cy5]cRGD. 

 

 Les biodistributions ex vivo des [Cy5]cRGD et [Cy5]cRAD sont présentées Figure 14. A 

5 h après injection, du signal est observé au sein de la tumeur pour le cRGD. Aucun signal 

n’est observé dans les autres organes à ce temps ci ou d’autres temps, de même pour le 

cRAD. L’élimination du peptide semble se faire par voie rénale avant 5ème heure après 

injection car aucun signal n’est observé dans le rein à ce temps.  
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Figure IV-14 : Biodistribution ex vivo à 5h et 24 h après injection des [Cy5]cRGD et [Cy5]cRAD 

 

 Il a souvent été décrit dans la littérature que le mode de présentation du RGD avait 

une influence sur le taux de liaison de celui avec les récepteurs à l’intégrine. Les expériences 

précédentes montrant une faible accumulation dans la tumeur à 5 h avec le peptide RGD, 

des essais avec une présentation du peptide sous forme tétramérique via l’utilisation de la 

plaftorme RAFT a été réalisé. Pour cela, le produit commercial, l’Angiostamp®700 a été 

utilisé.  

 

 

 B.5.2 Biodistribution de l’Angiostamp® 

L’Angiostamp® (λ
absorption

 / λ
emission

 (nm) : 680 / 700) est un traceur spécialement 

adapté à la Fluobeam™700. Il est recommandé der réaliser une acquisition 24 h après 

injection de 100 µM de produit. Dans cette étude nous voulions également réaliser une 

acquisition 5 h après injection. Afin d’éviter de saturer la caméra, une concentration de 50 

µM en RAFT–RGD a été injectée par animal. La masse de peptides injectée n’est pas connue, 

l’Angiostamp® étant un produit commercial breveté, peu d’informations sont disponibles.  

 

 Les souris FVB femelles sont implantées avec les cellules PyMT environ 15 jours avant 

le début des expériences d’imagerie afin d’obtenir des tailles de tumeurs équivalentes à 40 

mm3. Deux groupes sont réalisés, le premier dont le sacrifice se fait 5 h après injection (n = 3 

souris) et le second dont le sacrifice se fait 24 h après injection (n = 3 souris). Les temps de 

suivi de cinétique in vivo sont de 1 h, 3 h, 5h, 7 h et 24 h après injection.  
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 Il est observé un fort signal après injection dans la tumeur suivi d’une lente 

décroissance jusqu’à 24 h (Figure 15). Le signal de fluorescence de la peau est également 

élevé aux temps courts mais décroit rapidement. Le rapport tumeur / muscle met en 

évidence une accumulation croissante du signal dans la tumeur jusqu’à 7 h après injection 

(maximum 4,5) et un signal plus faible à 24 h (rapport de 3). Au niveau de la vessie, le signal 

de fluorescence est saturé dans les premières heures après injections. 

 

  

 

Figure IV-15 : Cinétique in vivo de l’accumulation de l’Angiostamp® dans la tumeur en Intensité de 

fluorescence (à gauche) et en rapport tumeur / muscle (à droite) 

 

 

 Concernant les données ex vivo, un fort signal est observé dans les reins 5 h après 

injection, dû à l’élimination rénale du peptide. Ce signal est faible 24 h après injection. Peu 

de signal est observé dans le foie. Le ratio tumeur / muscle est de 7 à 5 h après injection et 

de 11 à 24 h après injection (Figure 16).  
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Figure IV-16 : Quantification ex vivo de l’accumulation de l’Angiostamp® dans la tumeur en Intensité 

de fluorescence et en rapport tumeur / muscle  (à gauche) illustrée par une image de fluorescence 5 h 

après injection à droite.  

 

 Il existe des différences élevées entre le signal tumeur / peau in vivo (Figure 14) et le 

signal tumeur / muscle ex vivo (Figure 15). Les données de cinétiques in vivo en intensité de 

fluorescence, confirment que ce n’est pas l’accumulation du produit mais sa rétention qui 

produit le signal. La peau présente également une forte fluorescence non retrouvée dans le 

muscle, d’où les différences observées in vivo et ex vivo. L’Angiostamp® est un bon traceur 

d’accumulation dans la tumeur. La dose conseillée de 100 µM à l’injection, permettrait sans 

doute d’obtenir un signal intense 24 h après injection, cependant le temps maximal 

d’accumulation observé dans cette étude est de 7 h après injection.   

 

  B.5.3 Discussion  

Les essais in vivo de cRGD-Cy5 ont mis en évidence un signal ex vivo dans la tumeur à 

5 h, disparaissant 24 h après injection. Aucun signal n’est observé dans la tumeur avec le 

peptide non spécifique cRAD-Cy5. Les cinétiques in vivo ont mis en évidence un fort signal 

dans la vessie jusqu’à 3 h après injection. La voie rénale est la voie d’élimination de ce type 

de peptide. L’utilisation d’Angiostamp®, tétramère de cRGD a mis en évidence une 

accumulation rapide au sein de la tumeur, avec un maximum de signal 7 h après injection. La 

concentration en traceur est très élevée après injection et décroit lentement jusqu’à 24 h 
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après injection. Le signal dans les reins est saturant et ce dès 5 h après injection. A ce stade, 

il est montré que la présentation tétramérique apportée par l’Angiostamp® permet une 

accumulation plus prononcée du cRGD au sein de la tumeur en comparaison avec la 

présentation monomérique. Ce type de résultat a été retrouvé et confirmé par Sancey 229 et 

Jin 227.  

 

 Ces expériences ont démontré que le modèle PyMT est un modèle exprimant les 

récepteurs aux intégrines. Il va donc pouvoir être utilisé pour étudier la différence entre le 

ciblage passif et le ciblage actif des lipidots, lorsque la séquence RGD est greffée à la surface 

des nanoparticules.  

 

C. Etude de l’accumulation des nanoparticules dans les tumeurs PyMT 

chez les souris FVB 

 Une étude plus approfondie de l’accumulation des lipidots dopées en DiD chez la 

souris FVB implantée PyMT femelle est réalisée. Afin de vérifier l’hypothèse que les tumeurs 

PyMT surexpriment des récepteurs de type intégrines αvβ3, marqueurs de l’angiogenèse, 

différentes études préliminaires sont réalisées. Enfin, ces mêmes peptides seront greffés sur 

la lipidot et leur accumulation tumorale évaluée par rapport à une particule « nue ».  

 Le sous chapitre C.1 présentera les peptides utilisés, le C.2 chapitre présentera la 

fonctionnalisation des lipidots avec les peptides et les sous chapitres C.3 et C.4 présenteront 

les résultats in vivo en concluant par une discussion sur ces résultats en C.5.  

 

 C.1 Introduction  

 Dans cette étude, nous avons évalué l’apport d’un ciblage actif de la nanoparticule 

par le cRGD. Le cRGD est un peptide (Arg-Gly-Asp) qui reconnait les récepteurs à l’intégrine 

αvβ3 surexprimés par les cellules endothéliales des néovaisseaux. Le ciblage de la 

néoangiogenèse tumorale permet le diagnostic et le traitement des tumeurs solides. 

L’accumulation tumorale est évaluée in vivo et ex vivo 5 h et 24 h après injection. Des coupes 

histologiques sont réalisées afin d’évaluer une localisation différente potentielle des 

traceurs. Différents modes de présentation du RGD sont étudiés (Tableau 4, Figure 17).  
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Contrôle positif Contrôle négatif Mode de présentation 

Peptide commercial 
c(RGDfK) c(RADfK) greffé lipidot 

c(RGDfK) c(RADfK) couplé à Cy5 (1:1) 
Fluoptics Angiostamp® x couplé à RAFT (4:1) 

Tableau IV-4 : Présentation des caractéristiques des différents peptides utilisés.  

 

 

Figure IV-17 : Structure des différents RGD utilisés : a) Angiostamp®700 composé de RAFT-

RGD et d’un fluorophore commercialisé par Fluoptics ; b) et c) cRGD et cRAD.  

 

 C.2 Préparation des particules, peptides et caractérisations 

 C.2.1 Préparation des nanoparticules et réaction de couplage  

 Les peptides sont greffés aux lipidots grâce à une réaction de couplage de 

type thiol-maléimide tel que déjà décrit154. Des DSPE-PEG5000-MAL (MAL = maléimide, 1,2-

distearoyl -sn-glycero-3- phosphoethanolamine-N- [amino(polyethylene glycol)-5000) (Figure 

18) remplacent à hauteur de 11 % les stéarates de PEG2000 au cours de la synthèse. Les DSPE-

PEG5000-MAL présentent une fonction maléimide au bout de la chaine PEG qui réagit avec 

une fonction thiol présente sur le peptide. Les PEG destinés au greffage des peptides ont une 

chaine plus longue (5000 motifs de polyéthylène glycol) que les PEGs utilisés pour la stabilité 

colloïdalles des particules (2000 motifs de polyéthylène glycol) afin que le peptide se trouve 

bien à l’extérieur de la nanoparticule et ne soit pas entravé dans la couche de polymère, ce 

qui inhiberait sa fonction. Il est estimé que la nanoparticule possède environ 1071 fonctions 

maléimide disponibles à sa surface pour le greffage si 100 % des DSPE-PEG5000-MAL sont 

incorporés. Un fluorophore, le DiD est incorporé comme précédemment, dans la 

nanoparticule afin de permettre son suivi in vivo par fluorescence.  
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 Une fois la synthèse des nanoparticules comportant les surfactants PEGylés 

fonctionnalisés, le lot est divisé en 3 sous lots pour la réaction de couplage. Un lot est 

destiné à recevoir le peptide cRGD (peptide spécifique), le second, le peptide cRAD (peptide 

non spécifique, qui servira de contrôle négatif « peptide ») et enfin le 3ème lot sert de 

contrôle négatif en tant que nanoparticule nue. Au préalable, les peptides sont déprotégés 

avec du TCEP afin de présenter des fonctions thiols réactives aux fonctions maléimides 

présents sur les surfactants (Figure 19). Puis les peptides et les lipidots sont mis en contact 

pendant 2 h avant d’être purifiés et stérilisés. La solution est diluée afin d’obtenir une 

concentration en DiD de 100 µM pour l’injection.  

 

Figure IV-19 : Principe du greffage in situ de ligands biologiques à la surface des 

nanoparticules. 

 

 

 C.2.2 Caractérisation physico-chimique des nanoparticules fonctionnalisées 

C.2.2.a Caractérisation de la nanoparticule 

 Le fait d’incorporer des DSPE-PEG5000 entraine une légère augmentation de la taille 

des lipidots (environ 10 nm supplémentaires). Aucune différence de taille n’est observée 

entre le lot contrôle et les lots greffés (Tableau 5). Les lots obtenus ont une polydispersité 

inférieure à 0,16. Le potentiel zêta est identique pour l’ensemble des lots greffés, aux 

alentours de -10 mV. Le nombre de mol de peptides est identique pour l’ensemble des lots 

(si 100 % de greffage) afin de permettre des comparaisons.     

 

Figure IV-18 : Surfactant fonctionnalisable DSPE-PEG-MAL. 
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Lipidots nues  Lipidots fonctionnalisée  
OH cRGD  cRAD 

Taille (nm)  65 66,6 67,3 
Polydispersité  0,145 0,153 0,125 

Potentiel zêta (mV)  -12,07 -10,9 -10,9 
Nombre de particule / mL  2,50E+14 
Concentration en lipides  ≈ 25 mg / mL 

Nombre de DiD / nanoparticule  entre  280 and 300 
[DiD]  ≈ 100 µM 

*Masse de peptide / 100 µL (µg)  0 62,5 62,5 
*mol peptide / 100 µL (nmol)  0 86 
λabsorption  / λemission  DiD (nm)  645 / 665 

Tableau IV-5 : Caractéristiques des LNP greffées avec différents peptides ainsi que les 

concentrations injectées chez l’animal. * si 100 % de greffage 

 

C.2.2.b Caractérisation du nombre de peptides greffés 

 Afin d’évaluer le nombre de fonctions maléimides incorporées dans la couronne de la 

lipidot et dans un second temps, le nombre de fonctions ayant réagi avec les peptides, un 

test colorimétrique est réalisé avec du SAMSA-fluorescéine (5-((2-(and-3)-S-(acetylmercapto) 

succinoyl) amino) fluorescéine). Le but de ce dosage est de déterminer le nombre de 

fonctions maléimides en y greffant une sonde fluorescente contenant une fonction thiol 

réactive. Il devient alors possible de déterminer le nombre de fonctions maléimides par 

absorbance (Figure 20). 

 

Figure IV-20: Structure chimique du SAMSA. 
 

 Après formulation des lipidots contenant 11 % de DSPE-PEG5000-MAL, les fonctions 

maléimides sont dosées par colorimétrie afin de déterminer le pourcentage de PEG 

fonctionnalisés qui a été réellement incorporé dans la lipidot (Chapitre VI, Protocol 

expérimental A). Puis la réaction de greffage est réalisée et les fonctions libres maléimides 

n’ayant pas réagies sont dosées.  
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 26 % des DSPE-PEG5000-MAL sont incorporés au cours de la synthèse. Ce chiffre peut 

paraitre faible, cependant des essais au laboratoire avaient déjà montré, pour les 

formulations standard (diamètre 50 nm, 375 mg / mL), que seul 50 % des PEG2000 MyrjS40 

étaient incorporés dans la lipidot au moment de la synthèse et que leur présence sert 

essentiellement pour la formulation des particules.  

 La réaction de greffage du RGD sur les nanoparticules est de 81 %, que ce soit pour le 

cRGD ou le cRAD. Il est alors estimé que 226 séquences RGD sont présentées à la surface de 

chaque nanoparticule (Chapitre VI, Protocol expérimental A).  

 

 

 C.3 Résultats 

  C.3.1 Biodistribution des particules nues 

Une étude a été réalisée afin d’évaluer l’accumulation in vivo dans la tumeur des 

lipidots nues dans les 5 premières heures après injection (n = 7 souris). Une biodistribution 

est ensuite réalisée à 24 h après injection et le ratio tumeur / muscle est évalué. Enfin, les 

données ex vivo et in vivo sont comparées à 24 h après injection afin d’évaluer si il existe une 

différence entre les deux types de mesures. Un lot de lipidot-DiD est réalisé avec une 

concentration en DiD de 92 µM soit 9,2 nmol de DiD injecté par souris.    

 

La cinétique in vivo jusqu’à 5 h après injection montre un signal croissant de la 

fluorescence au sein de la tumeur tandis que le signal dans le muscle reste constant au cours 

du temps. A 5 h après injection, un ratio tumeur / peau de 3,5 est obtenu ce qui est suffisant 

pour permettre une bonne détection (Figure 21).  
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Figure IV-21 : Accumulation des lipidots dopées en DiD dans la zone tumorale des FVB 

implantées PyMT via l’utilisation de la Fluobeam™700. 

 

 
 Les biodistributions ex vivo à 24 h après injection montrent une accumulation dans la 

tumeur 9,2 fois supérieure à celle du muscle (Figure 22). La présence d’une tumeur au sein 

de la souris ne semble pas modifier la biodistribution des lipidots, identique à celle observée 

dans le Chapitre II, avec une accumulation dans le foie, les ovaires, les surrénales et à 

présent la tumeur.  

 
Figure IV-22 : Biodistribution 24h après injection des lipidots –DiD chez la souris FVB 

implantée PyMT. 
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 Le rapport des intensités de fluorescence entre la fluorescence de la tumeur in vivo et 

la fluorescence de la tumeur est mesuré ex vivo 24 h après injection. Le rapport est de 1,03 

avec un écart type de 0,07. A 24 h après injection, le rapport signal sur bruit est très faible 

(peu de fluorescence dans la peau), ce qui permet d’avoir des intensités de fluorescence 

identiques entre une mesure in vivo et ex vivo.  

 

 En conclusion, les lipidots dopées en DiD s’accumulent dans la tumeur via l’effet EPR 

dans le modèle FVB implanté PyMT et ce dès 5 h après injection avec un signal tumeur / 

peau d’environ 4. L’intensité de fluorescence croit jusqu’à 24 h après injection ou le rapport 

tumeur / peau ou tumeur / muscle atteint d’environ 9. Ces résultats indiquent que les 

lipidots sont de bons vecteurs d’imagerie pour détecter les zones cancéreuses par imagerie 

de fluorescence et ce même à des temps précoces.  

 

 

 C.3.2 Apport de la fonctionnalisation des lipidots 

Afin d’évaluer l’apport d’un ciblage peptidique des lipidots, une étude de cinétique in 

vivo sur les 5 premières heures après injection est réalisée ainsi qu’une étude ex vivo à 5 h et 

24 h après injection (n = 3 / groupe sauf pour le cRAD dont la biodistribution 5 h après 

injection n’a pas été réalisée).    

 

Les cinétiques d’accumulation de la fluorescence in vivo des lipidots-cRGD et des 

lipidots nues pendant les 5 h suivant leur injection sont présentées Figure 23.  Aucune 

différence n’est observée 5 h après injection, en revanche, une accumulation plus rapide est 

observée 3 h après injection pour les lipidots-cRGD (8,4 pour lipidot-cRGD versus 5,5 lipidot 

nue). Les animaux sont sacrifiés et les tumeurs prélevées 5 h après injection. Une 

comparaison entre les signaux observés in vivo et ex vivo est réalisée. In vivo, les valeurs de 

ratio tumeur / peau sont de 8,1 ± 1,1  et 6,9 ± 0,8 pour  les lipidots-cRGD et lipidots « nues » 

respectivement. Concernant les données ex vivo, les valeurs sont 7,1 ± 0,5 et 4,3 ± 1,1 

respectivement (Figure 21). L’accumulation de la lipidot-cRGD est légèrement supérieure aux 

deux autres formulations 5 h après injection. En revanche une augmentation de signal de 86 

% est observée in vivo 3 h après injection. L’écart entre les données in vivo et ex vivo est 
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relativement faible, ce qui nous permet de confirmer que le signal de fluorescence observé 

dans la tumeur in vivo reflète la fluorescence de la tumeur dans le corps.  

 

 

Figure IV-23 : Cinétiques d’accumulation de la fluorescence dans la tumeur dans les 5 h qui 

suivent l’injection. 

 

Le signal tumeur / muscle est calculé 24 h après injection pour les nanoparticules 

fonctionnalisées et nues (Figure 24). Peu de différence est observée entre les lipidots nues et 

les nanoparticules fonctionnalisées. Ainsi, il semble que le simple effet EPR permette une 

accumulation importante du traceur dans la zone tumorale avec un rapport tumeur / muscle 

aux alentours de 15. Malgré un signal plus faible pour les nanoparticules greffées avec des 

peptides négatifs, il est difficile de conclure à une amélioration du ciblage tumorale par le 

peptide greffé sur la nanoparticule, car la nanoparticule sans aucun peptide s’accumule de la 

même manière dans la tumeur. Enfin l’influence de la longueur des chaines PEG a été 

évaluée 24 h après injection (PEG2000 versus PEG5000). Une valeur de rapport tumeur / muscle 

de 15,1 a été observée pour les PEG5000 contre un rapport de 13,7 pour les PEG2000.  

L’incorporation de 11 % de chaine PEG5000 dans la formulation ne semble donc pas changer la 

manière dont les lipidots s’accumulent dans la tumeur.  
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Figure IV-24 : Ratio tumeur / muscle des lipidots fonctionnalisées ou non à 5 h et 24 h après injection. 

 

Des essais en tomographie optique 3D ont été réalisés 24 h après injection sur les lots 

de lipidots-cRGD et lipidots nues afin d’évaluer l’accumulation du traceur dans l’ensemble du 

volume tumoral et non juste en surface comme avec la Fluobeam® (avec l’aide d’A. 

Garofalakis). Une représentation des images d’acquisition est montrée Figure 25 pour les 

lipidots nues.  

 

Figure 25 : Superposition des images CT et des signaux de fluorescence en position axiale et 

coronal. 

 

Les résultats obtenus montrent un signal de fluorescence (unité arbitraire) dans la 

tumeur de 1,45 ± 0,72 pour la lipidot-cRGD et 1,77 ± 0,88 pour la lipidot nue 24 h après 

injection. Ces résultats confirmant que l’accumulation dans la tumeur du système greffé 

avec le peptide cRGD ou la lipidot nue sont identiques.  
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 C.4  Quantification ex vivo et histologie 

 Afin d’évaluer s’il existe une différence de localisation à l’échelle tissulaire du DiD 

entre lipidots fonctionnalisées et lipidots nues, des coupes histologiques sont réalisées 24 h 

après injection suivant le protocole standard (Chapitre VI, Partie expérimentale C). Le 

marqueur du noyau, DAPI, est ajouté, puis les lames sont fixées et observées au microscope 

(Figure 26). Aucune distribution particulière n’est observée au sein de la tumeur pour les 

prélèvements à 24 h après injection. La fluorescence est répartie dans les cellules au sein de 

la tumeur sans qu’on puisse repérer une localisation définie spécifique. Une densité de 

signal légèrement plus élevée est observée pour la lipidot fonctionnalisée. Pour les lipidots 

« nues », quelques points fluorescents sont observés sur le pourtour des cellules, ce qui 

pourrait suggérer que les lipidots sont moins facilement internalisées lorsqu’elles ne portent 

pas de séquence RGD à leur surface.  

 

 

Figure IV-26 : Observations histologiques du DiD dans les tumeurs avec la représentation du 

DiD + DAPI et DiD seul pour les lipidots-cRGD (a) (b), pour les lipidots nues (c) (d). 
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 C.5 Discussion 

Ce chapitre a mis en évidence l’accumulation des lipidots nues grâce à l’effet EPR 

dans plusieurs modèles tumoraux obtenus à aprtir des lignées cellulaires originales de 

cancers mammaires, glioblastome ou rénal. Le modèle FVB implanté PyMT, cancer du sein 

murin, a été retenu pour sa capacité à créer des néovaisseaux, sa croissance rapide, son 

faible coût, et enfin car les lipidots s’accumulent rapidement dans ce modèle et ce même à 

des temps courts (Figure 26).  

Afin d’évaluer le ciblage actif des lipidots et l’influence de la présentation de  la 

séquence RGD aux intégrines, différents modes de présentation du peptide à la tumeur ont 

été étudiés : (1) la présentation monomérique, dans laquelle le peptide est administré tel 

quel, couplé à un fluorophore qui a mis en évidence une absence de signal dans la tumeur 

(valeurs faibles, restant majoritairement du bruit de fond) que ce soit à 5 h ou 24 h après 

injection; (2) la présentation tétramérique, en utilisant un composé commercial, 

l’Angiostamp®700 (Fluoptics), qui couple 4 cRGD sur un support RAFT. Le ratio obtenu 24 h 

après injection est de 11,4, plus faible qu’avec les lipidots, mais il est à repréciser que seul 50 

µM de solution ont été injectés contre 100 µM conseillés par le fournisseur pour une 

acquisition 24 h après injection. (3) la présentation « multiple » en greffant le cRGD sur le 

support lipidot. La fonctionnalisation des lipidots avec du cRGD par rapport aux lipidots nues 

n’entraine pas de réelle différence à des temps longs (ratio tumeur  / muscle de 18,8 pour 

les lipidots-cRGD versus 15,1 pour le lipidots nues, 24 h après injection). Dans notre étude, 

un rapport tumeur / muscle de 15 a été trouvé 24 h après injection. Jin et al  avait quant à 

eux trouvé ce même ratio (15,9) à 4 h après injection dans un modèle d’accumulation du 

RAFT-RGD dans un cancer rénal227. Par rapport au peptide seul, l’encapsulation dans des 

lipidots modifie la biodistribution du peptide pour laquelle aucune accumulation rénale n’est 

observée mais une élimination hépatique. 

En revanche à des temps plus courts (3 h après injection), une augmentation de 

signal de 86 % a été observée avec les lipidots fonctionnalisées. Plusieurs équipes réalisent 

leur essais de ciblage sur des temps courts : 60 minutes229, 2 h226 ou au plus 4 h227 après 

injection. L’accumulation à 5 h après injection avec l’Angiostamp® montre un rapport 

tumeur / muscle identique à celui des lipidots-cRGD, le mode de présentation du cRGD, sous 

forme tétramérique ou multimérique (lipidots) ne semble alors pas avoir de conséquence 

sur l’accumulation in vivo de fluorescence. De plus, le temps de ½ vie plasmatique des 
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lipidots étant de 30 minutes ce qui est relativement court et permet une extravasion rapide 

vers les organes y compris vers la tumeur240.   

 

Figure IV-26 : Ratio tumeur / muscle des différents traceurs à 5 h et 24 h après injection chez 

la souris FVB implantée PyMT 

 

Une étude histologique 24 h après injection met en évidence une répartition diffuse 

du signal au sein du tissu cancéreux avec les lipidots-cRGD tandis que les lipidots nues 

semblent présents dans les espaces intercellulaires.  

Le ciblage préférentiel des lipidots fonctionnalisées 3 h après injection laisse la porte 

ouverte pour un vecteur nanoparticulaire tri modal PET-DiD-cRGD. En effet, la présence du 

cRGD va préférentiellement, à des temps courts compatibles avec le PET, amener la 

nanoparticule vers la tumeur de façon plus efficace que les particules nues. 

 

 

 

 

D. Conclusion sur le ciblage des Lipidots pour de la vectorisation tumorale 

Ce chapitre a mis en évidence que les lipidots sont de bons vecteurs pour une 

accumulation tumorale que ce soit par accumulation passive via l’effet EPR, ou par une 

accumulation préférentielle via la fonctionnalisation de peptide de ciblage à la surface des 

lipidots. Le greffage de plus de 1000 peptides RGD via une réaction thiol – maléimide sur les 

PEG présents à la surface de la nanoparticule permet une accumulation accrue dans la 

tumeur dans un modèle surexprimant les récepteurs à l’intégrine αvβ3.  
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Ce chapitre expose les potentialités offertes par l’affinité inattendue des lipidots pour les 

organes stéroïdiens, et plus particulièrement le ciblage ovarien, pour la délivrance 

d’hormones stéroïdiennes. En effet, la plupart des hormones stéroïdiennes, qui ont toutes 

comme précurseur le cholestérol, présentent une lipophilie importante, ce qui pourrait 

favoriser leur encapsulation dans les lipidots avec de bons rendements. Comme il a été 

montré dans le Chapitre II, nous avons observé une affinité particulière des nanoparticules 

pour les organes stéroïdiens et plus particulièrement pour les zones de synthèse d’hormones 

stéroïdiennes lipophiles. Par exemple, une forte affinité des lipidots pour le corps jaune 

ovarien, lieu de synthèse de la progestérone, a été observée. En première intention nous 

avons étudié la capacité des lipidots à vectoriser les hormones ovariennes (et non 

surrénaliennes).   

Le contrôle de la procréation et le traitement hormonal substitutif sont les deux 

domaines pharmacologiques majeurs d’application de la délivrance d’hormones 

stéroïdiennes, avec la chimiothérapie adjuvante des cancers hormono-dépendants (sein, 

ovaire, prostate) dont le ciblage tumoral a été présenté Chapitre IV.  

 

Dans une première partie, un bref état de l’art sur l’encapsulation d’œstradiol et de 

progestérone dans des nanoparticules est présenté. Dans un second temps, nous décrivons 

les essais d’encapsulation dans les lipidots de l’œstradiol utilisé pour le traitement hormonal 

substitutif et de l’éthynil œstradiol utilisé pour le contrôle de la procréation, la stabilité des 

formulations obtenues ainsi que la cinétique de dissolution.  
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A. Nanoparticules et thérapie hormonale 

Cette partie vise à rappeler quelques principes fondamentaux concernant les 

hormones ovariennes et leurs dérivés, ainsi que leur action dans l’organisme. Les deux 

principaux traitements hormonaux utilisés actuellement en clinique, à savoir la 

contraception et le traitement hormonal substitutif, seront décrits puis un bref état de l’art 

sur l’encapsulation d’hormones dans des nanoparticules ou dans d’autres formes galéniques 

sera présenté. 

 

        A.1 Les hormones ovariennes 

La synthèse des hormones stéroïdiennes se fait dans le foie et dans les glandes 

surrénales et dans les ovaires chez la femme, les testicules chez l’homme. Les hormones 

sécrétées au niveau des organes stéroïdiens reproducteurs sont régulées par les hormones 

hypophysaires : la LH (luteinizing hormone en anglais) et la FSH (Follicle-stimulating hormone 

en anglais), elles même régulées en amont par la LH-RH /  GnRH (Luteinizing-Hormone-

Releasing Hormone en anglais / Gonadotropin-Releasing Hormone en anglais). Les hormones 

stéroïdiennes synthétisées par les glandes surrénales sont quant à elles régulées par l’ACTH 

(AdrenoCcorticoTropic Hormone en anglais).  

Les deux principales gonado-hormones ovariennes appartiennent à la famille des 

œstrogènes dont le chef de file est l’œstradiol, et à la famille des progestérones. Les 

structures chimique de l’œstradiol et de la progestérone sont présentées Figure 1.  

L’œstradiol joue un rôle dans le développement et le maintien des organes sexuels 

féminins et dans l’induction de la ponte ovulaire. Il a également une action dans le 

métabolisme glucidique en augmentant les concentrations en cholestérol HDL (High Density 

Lipoprotein). L’œstradiol stimule l’activité ostéoblastique  et également certains facteurs de 

la coagulation. La progestérone quant à elle, favorise la nidation de l’œuf fécondé, maintien 

la relaxation utérine pendant la grossesse et possède une action anti-ovulatoire par 

inhibition du pic de LH-FSH au cours du cycle.  
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Figure V-1 : Structure chimique de a) l’œstradiol et de b) la progestérone 

 

Les deux principaux traitements hormonaux à base de gonadostéroïdes féminins sont 

les pilules contraceptives et le traitement hormonal post-ménopause.  

 

A.2 Les traitements hormonaux 

Le contrôle de la procréation est basé sur l’administration soit d’une hormone 

progestative soit d’une hormone oestrogénique soit d’une combinaison des deux. Afin de 

pallier à la faible biodisponibilité de l’œstradiol, un dérivé synthétique, l’éthynil œstradiol a 

été développé et est à ce jour le composé le plus utilisé en contraception. Il permet 

d’améliorer la biodisponibilité in vivo de l’œstradiol et son temps de présence dans 

l’organisme. En effet, l’œstradiol a une ½ vie plasmatique de 13 h contre 36 h pour l’ethynil 

œstradiol. Les deux composés possèdent une excrétion rénale. La comparaison des deux 

structures est présentée Figure 2:  

 

Figure V-2 : Structure chimique de a) l’œstradiol et b) l’éthynil œstradiol 
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La forme galénique la plus utilisée à ce jour pour la contraception est la voie orale, 

mais des problèmes de biodisponibilité et d’absorption des hormones ont entrainé le 

développement de patchs transdermiques puis d’autres formes comme des gels, implants, 

anneaux. Des formes à libération prolongée commencent à être développées afin de limiter 

les « oublis de pilules ». Des modes de délivrance plus locales par patch ou anneaux vaginaux 

par exemple sont également recherchés afin d’obtenir une action ciblée des hormones sur 

l’appareil reproducteur féminin en évitant l’effet de premier passage hépatique. Cela permet 

de réduire les doses d’hormones administrées et de limiter les effets secondaires.  

A partir de 45 à 50 ans, la femme subit un bouleversement hormonal appelé 

ménopause correspondant physiologiquement à la fin des règles, la dégénérescence des 

follicules, et l’augmentation du taux FSH. Ces changements physiologiques sont souvent 

accompagnés d’effets indésirables comme des bouffées de chaleur, des épisodes dépressifs, 

des sueurs nocturnes, un desséchement vaginal, mais aussi des problèmes vasomoteurs, de 

l’incontinence ou encore de l’ostéoporose. Ces symptômes sont très variables d’une femme 

à l’autre. Afin de pallier à ces effets secondaires dus à la baisse puis à la disparition 

d’hormones eostrogéniques, et notamment aux problèmes d’ostéoporose, un traitement 

hormonal substitutif (THS) a été développé. Le THS de référence est aux Etats-Unis le CEE 

(Conjugated Equine Estrogen) qui est un mélange de différents œstrogènes administrés sous 

forme orale, et en Europe, le 17-β-œstradiol, administré par voie orale, transdermique 

(patch), percutanée (gel), vaginale (application de crème ou d’anneaux) ou encore 

intranasale (spray aérosol). Les autorités de santé américaines ont aussi autorisé la 

progestérone pour un traitement à court terme des femmes en préménaupose avec 

aménorrhée, mais également pour prévenir le cancer utérin. Il est à noter que cette 

hormone a une absorption très faible après administration orale, et possède un passage 

hépatique très important. Les recherches menées pour réduire les problèmes de 

biodisponibilité de la progestérone ont abouti au développement de l’acétate de 

médroxyprogestérone mais sa toxicité à long terme n’est pas bien connue à ce jour pour 

cette molécule241.   

Différentes études ont montré les effets bénéfiques de ce traitement hormonal 

substitutif sur les syndromes postménopause, mais des effets secondaires ont aussi été mis 

en avant, avec notamment un risque augmenté du cancer du sein et du cancer de 
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l’endomètre242 (études : WHI : Women Heatl’s Initiative 1 et 2 and HERS : Heart and Estrogen 

/ progestin Replacement Study). Malgré tout, à ce jour, il n’existe pas de composé pour 

remplacer le traitement hormonal substitutif. Il faut donc optimiser les formulations de 

progestérone et d’œstrogènes pour réduire les effets secondaires et obtenir une meilleure 

tolérance des traitements par les patients. Le traitement hormonal post-ménopause 

représente à ce jour la majeure partie du développement des formulations à base 

d’hormones dû aux challenges scientifiques qui sont encore à surmonter et au grand nombre 

de prescriptions faites. 

Dans le paragraphe suivant, nous ferons un bref état de l’art sur l’encapsulation de 

l’œstradiol ou de la progestérone dans des formulations à base de nanoparticules ou dans 

des formes gels.  

 

A.3 Délivrance hormonale  

Peu d’équipes académiques semblent travailler sur le sujet de l’encapsulation 

d’hormones stéroïdiennes dans des nanoaprticules. Beaucoup de publications sont trouvées 

sur la progestérone, non pas dans un but de délivrance hormonale mais uniquement dans le 

but d’utiliser cette hormone comme molécule d’étude modèle de forte lipophilie. 

L’encapsulation d’œstradiol a été étudiée avec quelques travaux s’intéressant au rôle qu’il 

pourrait jouer pour lutter contre la maladie d’Alzheimer.  

Ainsi, quelques formulations de nanoparticules de polymères243-248 encapsulant 

l’œstradiol ont été décrites avec pour objectif d’améliorer la biodisponibilité de l’hormone 

ou pour la délivrer dans le cerveau afin de traiter la maladie d’Alzheimer. En effet, des 

nanoparticules à base de PLGA (acide poly-glycolique) recouvertes de Tween 80 ont été 

synthétisées pour de l’administration d’œstradiol par voie orale. Ces nanoparticules ont été 

testées chez un modèle murin d’Alzheimer dans des animaux ovariectomisés, permettant de 

mimer les conditions de post-ménopause. Plus la couche de Tween 80 était importante (1 à 

5 % en masse), plus les nanoparticules atteignaient le cerveau. A dose égale en œstradiol, le 

même pourcentage d’hormone était retrouvé au niveau du cerveau, que ce soit avec la 

forme libre injectée par voie intra musculaire ou avec la forme nanoparticule administrée 

par voie orale ; cela laisse présager de futures perspectives concernant le développement de 



Chapitre V : Lipidots et dérégulation hormonale 

222 
 

nanoparticules pour l’administration orale d’œstrogènes244. De l’œstradiol a également été 

encapsulé dans des nanoparticules de chitosan (270 nm de diamètre, potentiel zêta de 25 

mV, 64 % d’encapsulation) destinées à être administrées par voie nasale dans le but 

d’atteindre le fluide cérébrospinal. L’administration par voie nasale, en comparaison à la 

voie intra veineuse du produit libre, montre un taux plasmatique d’œstradiol plus faible avec 

la forme nanoparticulaire mais un taux dans le fluide cérébrospinal plus élevé (2,3 fois 

plus)206. 

 

La progestérone quant à elle, est utilisée dans des formulations polymériques, 

principalement pour son caractère très hydrophobe qui lui donne le rôle de molécule 

modèle.  

De la progestérone, utilisée comme drogue modèle, a été encapsulée à 70 % dans 

des nanoparticules polymériques à base de PLA – PEG – PLA, de diamètre 335 nm. Des essais 

de relargage en milieu aqueux, par méthode de dialyse, montrent que 55 % de la 

progestérone sont relargués après 8 h247. Du valérate de 17-β-œstradiol dissout dans de 

l’huile d’olive a été encapsulé dans des micelles polymériques à base de PEG, d’environ 200 

nm de diamètre. Des essais de relargage montrent que 40 % d’œstradiol est présent dans le 

bain à 48 h pour un faible taux de dopage en hormone (1 % en masse) et 62 % pour un taux 

élevé (3,6 %). Le plateau est atteint pour les particules hautement dopées à 72 h (100 % 

d’hormone relarguée) et à 125 h pour celles faiblement dopées (80 % d’hormone 

relarguée)248.  

 

Des formulations à base de lipides ont également été décrites 249-251 252, 253. Du 17-β-

œstradiol est encapsulé (1 % en masse) dans des solutions micellaires à base de lécithine et 

de triglycérides avec un rendement d’encapsulation de 97 %. Dans des tests de relargage, il 

est observé, à dose identique, que la forme nanoparticulaire présentait un relargage plus 

lent que la solution huileuse. De plus, le relargage de l’œstradiol hors des nanoparticules est 

plus rapide à 37 °C par rapport à 20 °C (diffusion accélérée dû à un cœur devenu plus liquide 

avec l’augmentation de température)252.   
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De la progestérone a été encapsulée (rendement d’encapsulation de 70 %) dans des 

lipopshères composées de triglycérides et de monoglycérides (cœur solide). Avec ce 

système, 63 % de progestérone est relarguée dans les 8 premières heures en milieu aqueux 

(quantification par la méthode de dialyse)253.  

De la progestérone a également été encapsulée dans des NLC (nanoparticules 

lipidiques structurées) composées de monostéarine et d’acide stéarique comme lipides 

solides et, d’acide oléique comme lipide liquide (diamètre de 200 nm, environ – 40 mV de 

potentiel zêta, environ 65 % d’encapsulation). Le % de relargage est étudié par la méthode 

de dialyse (volume : 60 mL), en dosant le bain par CLHP (chromatographie liquide à haute 

pression). Avec une forme dispersée de la progestérone, 100 % est relargué après 7 h. Avec 

la forme nanoparticulaire, environ 78 % à 10 h et 80 % à 24 h sont retrouvées dans le bain. Si 

le taux de lipide liquide augmente, un relargage plus rapide est observé (avec 0 % d’acide 

oléique, 40 % de relargué à  8 h contre 60 % avec 20 % d’acide oléique au même temps). 

L’ajout de PEG à la surface de la nanoparticule accélère également le relargage (78 % à 8 h 

versus 50 % avec une nanoparticule sans PEG)249. Enfin, plus la nanoparticule est dopée en 

progestérone, plus le relargage est rapide (45 % relargué à 8 h avec 3,7 % en masse de PEG 

versus 70 % relargué avec 11,57 % en masse de progestérone)249.  

En conclusion, de nombreux paramètres influencent l’efficacité d’encapsulation des 

hormones dans les nanoparticules lipidiques, comme la nature des lipides utilisés, la 

température, le taux de dopage, la présence d’une coquille PEGylée.   

Une formulation de gel à base de lipides et de progestérone254 a également été 

décrite. L’utilisation du gel permet de ralentir la diffusion de la progestérone dans le cas 

d’injection intramusculaire pour favoriser la nidation dans les traitements d’aide à la 

procréation.  

 

A la vue de (1) la biodistribution spécifique des lipidots vers les ovaires, (2) des 

besoins réels de nouvelles formulations dans les traitements hormonaux afin d’en limiter les 

effets secondaires, (3) de la nature lipophile des hormones compatibles avec une 

encapsulation dans les lipidots, nous avons étudié la faisabilité d’encapsulation de 
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l’œstradiol et l’éthinyl œstradiol pour représenter respectivement une alternative aux 

traitements actuels du THS et de la contraception.  

 

B. Encapsulation d’hormones stéroïdiennes  

Des essais de formulations de l’œstradiol et de l’éthynil œstradiol ont été réalisés 

avec des lipidots de différentes compositions. Ces deux hormones ont été sélectionnées 

pour représenter respectivement une molécule pour le traitement hormonal substitutif et 

pour la contraception.  

Le rendement d’encapsulation des hormones a été évalué par CLHP après leur 

extraction hors de la nanoparticule, suivant une méthode analytique décrite dans la 

Pharmacopée Européenne (Chapitre VI, protocole expérimental A). Les quantités 

d’hormones relarguées au cours du temps à température ambiante et à température 

corporelle ont également été dosées.  

 

B.1 Encapsulation d’œstradiol et d’éthynil œstradiol 

La dose d’hormone retrouvée dans la plupart des prescriptions est de l’ordre de 35 

µg / jour. Dans l’hypothèse éventuelle d’une encapsulation non totale, deux doses sont 

testées dans une formulation de lipidots à une concentration en lipides de 100 mg / mL 

après sonication. Une dose « basse » en hormone correspondant à environ 35 µg pour 7 mg 

de lipides (Formulations A et C) et une dose « haute » en hormone correspondant à environ 

70 µg  pour 7 mg de lipides (Formulations B et D). Une formulation ayant un cœur composé 

de 37,5 % de Dynasan® 114, 37,5 % de cire et 25 % d’huile  (Formulation E) est réalisée avec 

une dose en éthynil œstradiol de 70 µg / 7 mg de et enfin, une dernière formulation de 

lipidots plus concentrée en lipides avec une dose en éthynil œstradiol de 70 µg pour 14 mg 

de lipides est également préparée (Formulation F).  

Différentes formulations de lipidots avec œstradiol ou éthynil œstradiol ont été 

synthétisées et une étude de dose et de dissolution ont été réalisées sur les deux formules 

les plus prometteuses. Concernant les nanoparticules, la composition des formulations est 

résumée Tableau 1 : 
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Tableau V-1 : Composition des différentes formulations de lipidots œstradiol ou d’éthynil 

œstradiol testées.  

 

L’hormone, préalablement dissoute dans de l’éthanol, est ajoutée dans le premix 

huileux lors de la fabrication et le solvant est évaporé sous argon avant la sonication. La 

particule est purifiée par dialyse, dont le bain est dosé par CLHP, puis stérilisée sur filtre 0,22 

µm suivant le protocole standard habituel (Chapitre VI, Protocole Expérimental A). Aucun 

problème de faisabilité technique n’a été observé au cours de la fabrication. Les données 

physico-chimiques et les rendements d’encapsulation mesurée par CLHP sont regroupés 

Tableau 2 pour l’œstradiol et Tableau 3 pour l’éthynil œstradiol:  

 

Formulation Taille (nm) PDI 
Potentiel Zeta 

(mV) 

Rendement 

d'encapsulation (%) 

A 53 ± 0,15 0,19 - 7,3 103 ± 5,1 

B 55 ± 1,8 0,18 - 6,4 103 ± 5,1 

Tableau V-2 : Récapitulatif des caractéristiques physico-chimiques des différents lots dopés en 

œstradiol. 

Formulation Hormone 
Dose théorique 

µg  / 150 µL 
Composition Cœur  Composition Coquille 

 A Œstradiol 
35 

75 % cire [68 mg] / 25 % huile [23 mg] 
Lipoid S75 [17 mg] / 

Myrj [92 mg] 

B Œstradiol 
70 

75 % cire [68 mg] / 25 % huile [23 mg] 
Lipoid S75 [17 mg] / 

Myrj [92 mg] 

 C Ethynil œstradiol  
 35 

75 % cire [68 mg] / 25 % huile [23 mg] 
Lipoid S75 [17 mg] / 

Myrj [92 mg] 

D Ethynil œstradiol  
 70 

75 % cire [68 mg] / 25 % huile [23 mg] 
Lipoid S75 [17 mg] / 

Myrj [92 mg] 

 E Ethynil œstradiol  
70 

37,5 % cire [34 mg] /  25 % huile [23 mg] Lipoid S75 [17 mg] / 

Myrj [92 mg] 37,5 % Dynasan [34 mg] 

 F Ethynil œstradiol  
70 

75 % cire [255 mg] / 25 % huile [85 mg] 
Lipoid S75 [65 mg] / 

Myrj [345 mg] 
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Formulation Taille (nm) PDI 
Potentiel Zeta 

(mV) 

Rendement 

d'encapsulation (%) 

C 56 ± 0,2 0,19 - 6,3 86 ± 4,3 

D 52 ± 1,4 0,16 - 5,1 100 ± 5,0 

E 63 ± 2,5 0,17 - 4,9 86 ± 4,3 

F 51 ±2,4 0,12 - 7,1 100 ± 5,0 

Tableau V-3: Récapitulatif des caractéristiques physico-chimiques des différents lots dopés en 

éthynil œstradiol. 

 

Aucune différence physico-chimique n’est observée entre les lots hormis une légère 

augmentation de la taille des particules pour la formulation E contenant du Dynasan®, déjà 

observée à plusieurs reprises pour ce type de cœur lipidique (Chapitre III). Le rendement 

d’encapsulation pour l’œstradiol est de 100 %. Pour l’ethynil œstradiol, il est compris entre 

87 % et 100 %. Le potentiel zêta reste inchangé, à savoir compris entre -2 mV et -6 mV. Ces 

lots sont suivis en taille pendant deux mois (Figures 3 et 4).  

 

 

Figure V-3: Stabilité physico-chimique sur 2 mois des différentes formulations dopées en œstradiol. 
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Figure V-4: Stabilité physico-chimique sur 2 mois des différentes formulations dopées en 

éthynil œstradiol. 

 

Afin d’évaluer si l’hormone a tendance à sortir de la nanoparticule pendant le 

stockage à +4°C, 1 mois et 2 mois après formulation, le lot est à nouveau dialysé et 

l’hormone extraite des lipidots (Chapitre VI, protocol expérimental A) pour être dosée par 

CLHP (Figures 5). Les lots dopés en œstradiol montrent une bonne stabilité dans le temps 

avec néanmoins une diminution du dosage pour la formulation A (82 % à 30 j, 73 % à 60 j) 

qui pourrait être due à une fuite du produit (Figure 5). La Formulation B quant à elle 

présente un relargage plus lent (5 % à 30 j, 9 % à 60 j) pouvant être dû à un dopage plus 

élevé stabilisant davantage l’hormone au sein de la nanoparticule. Pour les lipidots dopées 

en éthynil œstradiol, une perte d’environ 10 % a été observée 2 mois après fabrication 

hormis pour la nanoparticule dont la concentration en lipide est supérieure (dose d’hormone 

de 70 µg / 14 mg de lipides).  

 

 

Figure V-5: Evaluation du relargage sur 60 jours des hormones hors des lipidots, stockage à 4°C. 
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D’une manière générale, la faisabilité technique de l’encapsulation de l’œstradiol et 

de l’éthynil œstradiol dans les lipidots est validée. La présence d’hormone ne modifie ni la 

taille ni la polydispersité des nanoparticules. Leur encapsulation est relativement stable dans 

le temps sur 60 jours (perte maximum de 25 % pour un lot d’œstradiol, 10 % pour le lot 

d’éthynil œstradiol) sachant que les dispersions sont stockées de manière diluée (50 mg / mL 

de lipides, ce qui n’est pas le cas le plus favorable). Les lots concentrés en lipides ou 

présentant un dopage en hormone plus élevé (Formulations B, D, E et F) semblent présenter 

un relargage plus faible lors du stockage. De plus, l’éthynil œstradiol, œstradiol modifié et 

légèrement plus lipophile, semble être plus stable dans les lipidots.  

 

 

B.2 Efficacité d’extraction   

La justesse de la dose dans un traitement médicamenteux est très importante et tout 

particulièrement dans le traitement hormonal dont les doses administrées sont de l’ordre du 

microgramme. Dans ce paragraphe, nous allons vérifier la justesse de la dose encapsulée. 

Nous nous concentrerons sur les formulations A, C, E et F dans un premier temps puis sur les 

formulations A et C, qui sont les deux formulations « standards » à être développées. Les 

doses théoriques encapsulées sont listées Tableau 4 :  

 

Formulations Hormone 

Quantité théorique d’hormones (µg) / 7 mg de lipides 

(hors formulation F, pour 14 mg de lipides) 

A Œstradiol 37,0 ± 4,4* 

C Ethynil œstradiol 35,0 ± 4,2 

E Ethynil œstradiol 70,0 ± 8,4 

F Ethynil œstradiol 70,0 ± 8,4 

Tableau V-4 : Quantité théorique encapsulée en œstradiol ou éthynil œstradiol dans les différentes 

formulations. *Les écarts types correspondent à l’erreur sur la pesée (précision à ± 1 mg soit 10 % 

d’incertitude) et l’erreur sur le pipetage (0,8 % pour 100 µL) soit un total de 12 % d’incertitude par lot.   
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 Les doses expérimentales trouvées dans les formulations après synthèse, purification, 

puis destruction des nanoparticules et extraction des hormones suivant le protocole 

expérimental détaillé Chapitre VI, Partie A et sont comparées à la dose théorique incorporée 

(Tableau 5) : 

 

Formulations  Hormone Dosage expérimental Dose théorique  Ecart à la dose  

A Œstradiol 40,5 ± 8,8** 37,0 ± 4,4* < 10 % 

C Ethynil œstradiol 33,4 ± 7,3 35,0 ± 4,2 < 10 % 

E Ethynil œstradiol 61,4 ± 16,8 70,0 ± 8,4 > 20 % 

F Ethynil œstradiol 56,5 ± 16,8 70,0 ± 8,4 > 20 % 

Tableau V-5 : Comparaison des doses théoriques et des doses expérimentales retrouvées après 

extraction des hormones hors des lipidots. *Les écarts types correspondent à l’erreur sur la pesée 

(précision à ± 1 mg soit 10 % d’incertitude) et l’erreur sur le pipetage (0,8 % pour 100 µL) soit un total 

de 12 % d’incertitude par lot.  ** L’erreur sur le dosage par CLHP est également ajoutée (10 % 

d’erreur sur le dosage). 

 

 

Les formulations A et C (cœur composé de 75 % de cire et 25 % d’huile) ont une 

valeur de dose s’écartant de la valeur théorique inférieure à 10 %, ce qui en fait des 

formulations de référence. En revanche, les formulations E et F possèdent un écart de dose 

plus important dont le maximum peut aller jusqu’à 27 %. Cet écart peut être dû soit aux 

doses plus importantes incorporées (limite d’encapsulation) ou bien aux changements de 

formulations (présence de Dynasan® ou d’une quantité plus importante de lipides) qui 

n’améliorent pas le rendement d’encapsulation. Une autre hypothèse pour la formulation F, 

qui comportait un bon rendement d’encapsulation, peut être une extraction non totale 

d’hormone après destruction des nanoparticules due à une présence importante de lipides.  

Un suivi dans le temps de la stabilité de la dose pour les formulations A et C est 

réalisé sur 60 jours et les graphiques sont présentés Figure 6.  
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Figure V-6 : Juste de la dose au cours du temps pour les formulations A, dopée en œstradiol et 

C dopée en éthynil œstradiol, en comparaison avec la dose théorique incorporée. (les écarts 

types correspondent à l’erreur sur la mesure CLHP). 

 

La justesse de la dose est observée dans les deux premiers mois après la synthèse 

(arrêt du suivi). Une légère baisse est observée pour le lot dopé en oestradiol, comme 

observé lors de l’étude de stabilité (Figure 5). Ces formulations néanmoins paraissant 

prometteuses pour la délivrance d’hormones, des essais de dissolution dans du PBS sont 

réalisés à 25 °C et à 37°C.  

 

B.3 Relargage hormonal dans un milieu aqueux  

Les relargages de l’œstradiol et de l’éthynil œstradiol à partir des formulations A et C 

en milieu aqueux à température ambiante et à température corporelle sont étudiés (Tableau 

5). Les formulations A et C ont été retenues dû à la justesse de la dose retrouvée avec le 

protocole de dosage mis en place pour cette étude. Après synthèse, purification et 

caractérisation des lots, une quantité connue de nanoparticules (500 µL à 50 mg / mL de 

lipides, 120 µg d’hormones totales) est placée dans des boites de dialyse (Dialyser QuickSep, 

Chapitre VI, protocole expérimental A) séparées de l’environnement aqueux par une 

membrane de dialyse de seuil de coupure 12 – 14 kDa. Le bain de dialyse, de 50 mL, est 

préservé de l’évaporation par un bouchon. A chaque prélèvement du bain pour dosage de la 

quantité d’hormone relarguée, la quantité équivalente de PBS est ajoutée au volume de 

dissolution afin de conserver un volume constant (Chapitre VI, protocole expérimental A).  
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 Les Figure 7 (pour l’œstradiol) et 8 (pour l’éthynil œstradiol) représentent (1) les 

cinétiques de relargage dans le bain de chaque composé à température ambiante et à 

température corporelle sur 72 h (3 jours), (2) le % d’hormone restant dans la nanoparticule 

jusqu’à 48 h (dosage après extraction de la particule), pour les essais à température 

ambiante, et (3) la somme de ce qui est retrouvé dans le bain et dans la nanoparticule. Les 

essais ont été conduits jusqu’à 600 h (25 jours) mais le plateau obtenu entre 48 h et 72 h 

reste inchangé au cours du temps.  

 

Figure V-7 : Cinétiques de relargage de l’œstradiol dans un milieu aqueux à 25°C ou 37°C. 

 

A 24 h, 6 % de la dose en œstradiol  est retrouvée dans le bain à 25 °C et 15 % à 37 °C. 

Une cassure dans la cinétique est observée vers 48 h avec un plateau constant jusqu’à 600 h 

(25 jours, fin de l’expérience). A ce temps, il est retrouvé dans le bain 18 % de la dose 

d’œstradiol à température ambiante et 24 % de la dose d’œstradiol à 37 °C. En ce qui 

concerne le dosage des lipidots, dès 4 h après la mise en dialyse, 75 % de la dose 

initialement incorporée dans les lipidots est retrouvée, diminuant jusqu’à 67 % à 48 h après 

mise en dialyse. Le dosage du bain ne présente pourtant pas une dose d’œstradiol élevée, et 

le total des dosages des lipidots et du bain n’atteint pas les 100 %  (maximum de 81 %).  
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Figure V-8 : Cinétiques de relargage de l’éthynil œstradiol dans un milieu aqueux à 25°C ou 37°C. 

 

 

Le relargage de l’éthynil œstradiol dans le bain à 37°C est plus rapide qu’à 25 °C. Dès 

15 min après le début de la dialyse, 7 % d’éthynil œstradiol sont détectés à 37 °C alors 

qu’aucun relargage n’est observé à 25°C avant 5 h ; 11 % sont retrouvés dans le bain au bout 

de 48 h à 25 °C et 20 % à 37°C, début du plateau de cinétique. La dose d’éthynil œstradiol 

retrouvée dans les lipidots est de 88 % 4 h après le début de dialyse et diminue jusqu’à 75 % 

au bout de 48 h. En ajoutant les doses d’éthynil œstradiol retrouvées  dans le bain et dans 

les lipdiots, un total de 92 % allant jusqu’à 96 % est retrouvé.   

A 37 °C, dès les premières heures, environ 10 % du produit détecté est de l’œstradiol, 

surement dû à une dégradation de l’éthynil œstradiol en œstradiol (Figure 9). L’éthynil 

oestradiol ne présente pas de dégradation à 25 °C.  
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Figure V- 9 : Dissociation de l’éthynil œstradiol en œstradiol lors des essais de relargage à 37 °C.  

 

De manière générale, l’éthynil œstradiol semble être plus sensible à l’augmentation 

de température que l’œstradiol et présente un « burst release » dans les premières heures à 

37 °C. La présence d’un plateau après 48 h entraine certaines interrogations (1) un équilibre 

nanoparticule – bain de dissolution peut être atteint et l’hormone ne sort plus des lipidots 

soit (2) la limite de solubilité de l’hormone libre dans l’eau est atteinte ou (3) la méthode de 

dosage n’est pas assez sensible. De plus, notamment pour l’œstradiol, lorsque la somme des 

quantités d’hormones retrouvées dans le bain ou dans la lipidot sont ajoutées, un total de 

100 % n’est pas obtenu (maximum de 80 %), ce qui laisse entrevoir une faille surement dans 

la méthode de dosage CLHP (quantité trop faible pour être détectée) ou encore une 

adsoprtion de l’hormone sur la membrane de dialyse. En effet, si un problème de solubilité 

des hormones dans l’eau devait être envisagé, de forts taux seraient observés dans les 

premières heures puis un plateau apparaitrait. Hors dès 4 h après mise en dialyse, une 

différence de 20 % est observée entre le dosage du bain et des lipidots.  

 

 B.4 Discussion  

 Cette première série d’expériences a mis en avant la capacité des lipidots à 

encapsuler des hormones stéroïdiennes ovariennes de la famille des œstrogènes. Les 

rendements d’encapsulation obtenus vont de 85 à 100 % suivant la formulation et 

l’hormone utilisée. Des rendements d’encapsulation de 97 % d’œstradiol dans des solutions 
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micellaires de lécithine et de triglycérides avaient précédemment été décrits251. De 

l’œstradiol avait également été encapsulé dans des nanoparticules à base de PLA247 ; des 

relargages d’œstradiol de 40 % à 62 % dans le bain de dialyse à 48 h, suivant le taux de 

dopage en hormone avaient alors été observés. Dans le cas des lipidots, environ 35 % de 

l’œstradiol est relargé à 48 h et 25 % pour l’éthinyl œstradiol, un peu plus lipophile. Un effet 

de burst release est observé mais le relargage des hormones hors de la nanoparticule n’est 

pas total. Les lipidots pourraient donc être envisagées comme un vecteur à double cinétique 

de libération, la première rapide, effective dans les premières heures et la seconde, 

beaucoup plus lente, qui persisterait sur plusieurs jours.  Ce mode de relargage avait déjà été 

observé avec le Nile Red153 avec une cinétique rapide du fluorophore présent dans la 

membrane de la nanoparticule et une cinétique plus lente du fluorophore présent dans le 

cœur des lipidots.  

 

 

C. Conclusion sur les lipidots pour la délivrance d’hormone  

Le nombre de traitement hormonaux prescrits, notamment pour le THS, sont en 

constante augmentation. Hors ils présentent des effets secondaires importants, largement 

communiqués dans la presse publique. Il existe donc un réel besoin de disposer de systèmes 

de délivrance adaptés pour l’administration des hormones stéroïdiennes. L’encapsulation de 

celles-ci dans des nanovecteurs, pour atteindre une délivrance plus contrôlée spatialement 

et temporellement, semble une piste prometteuse à explorer. Quelques essais 

d’encapsulation dans différents vecteurs peuvent être cités à ce jour, sans réel 

aboutissement à une formule idéale pour une application clinique, notamment concernant 

le traitement hormonal substitutif. Les profils de relargage trouvés dans la littérature sont 

plus rapides que ceux observés avec les lipidots. Cela pourrait être exploité pour faire des 

lipidots avec une délivrance prolongée, notamment en utilisant les nanoparticules sous 

forme de gel, pour l’encapsulation et la délivrance d’hormone. De plus, dû au ciblage naturel 

des nanoparticules pour les ovaires, il peut être envisagé des patchs ou des implants de 

lipidots, placés dans le dos à proximité des ovaires qui diffuseraient des hormones. Les doses 

administrées pourraient être alors plus faibles, l’hormone ne subissant pas le premier 

passage hépatique de la voie orale.   
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A. Préparation et caractérisation des nanoparticules 

  

 Un plan d’expérience mené au laboratoire avait permis précédemment de 

déterminer les compositions (quantités de lipides, phospholipides, PEG) optimisées pour 

obtenir des nanoparticules de 5 diamètres différents: 30 nm, 50 nm, 80 nm, 100 nm et 120 

nm152. Ces formulations, concentrées en lipides (respectivement après sonication 300 mg / 

mL, 375 mg / mL, 380 mg / mL, 475 mg / mL et 430 mg / mL), n’étaient pas adaptées pour 

l’encapsulation de produits coûteux comme des radiomarqueurs, qui n’ont pas besoin d’être 

introduits en grande quantité dans les formulations. Dans le cadre de ce travail, des 

formulations « diluées » (100 mg / mL en lipides après sonication) par rapport à la 

formulation de 50 nm optimisée par le plan d’expérience ont été utilisées.   

  Dans un premier temps, l’ensemble des produits chimiques nécessaires à la 

préparation des nanoparticules sont listés, puis le protocole de fabrication décrit, les moyens 

de caractérisation des lipidots détaillés.  

 

A.1 Produits chimiques 

 La Suppocire NCTM a été gracieusement offerte par Gattefossé (Saint-Priest, France). 

Le stéarate de polyéthylène glycol (MyrjS40TM) et l'huile de soja Super-refined Soybean oilTM 

sont approvisionnés chez Croda (Chocques, France). L’ensemble des radiotraceurs 

([3H]Cholestryl Hexadecyl Ether, [14C]Cholesteryl Oléate sont achetés chez PerkinElmer 

(Courtabeouf, France), le DiD (1,1′-Dioctadécyl-3,3,3′,3′- Tetraméthylindodicarbocyanine, 4-

Chlorobenzènesulfonate), chez Invitrogen, et l’ICG grade clinique (Infracyanine™) chez Serb 

(Paris, France). Les 1,2-distéaroyl-sn-glycéro-3-phosphoéthanolamine-N-

[amino(polyéthylène glycol)-5000] (DSPE-PEG5000-NH2) et les 1,2-distéaroy l- sn – glycéro – 3 

– phosphoéthanolamine – N - [maléimide(polyéthylèneglycol)-5000] (DSPE-PEG5000-MAL) sont 

achetés chez NOF (Japon). Les peptides c(RGDfK(Ac-S-CH2CO)) (cRGD), c(RADfK(Ac-S-CH2CO)) 

(cRAD) sont synthétisés par Asynth BV Service (Pays Bas). Enfin, le Lipoid s75TM (lécithine de 

soja) est acheté chez Lipoid (Ludwigshaffen, Allemagne) et les autres produits chimiques 

proviennent de Sigma Aldrich (Saint Quentin Fallavier, France).  
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A.2 Synthèse et purification 

 Le protocole de fabrication le plus utilisé au cours de ce travail (obtention de 

nanoparticules de 50 nm de diamètre, avec un cœur à 75 % de cire et 25 % d’huile et une 

quantité de phase dispersée de 100 mg / mL en lipides totaux en fin de synthèse) est détaillé 

ci-dessous. Les formulations de diamètre compris entre 30 nm et 120 nm seront décrites 

ensuite.  

 

 A.2.1 Formulation « standard » (50 nm, 100 mg / mL en lipides, 75 % cire et 25 

% huile) 

  Les quantités mises en jeu pour la fabrication d’un lot de nanoparticules 

« standard » sont résumées Tableau 1 :  

 

 

Matière 

première 

Quantité (pour 2 mL 

total)) 

% En masse de la 

formulation totale 

 

Phase huileuse 

Lipoid™ S75 17 mg 0,85 

soit 5,4% Supoccire 68 mg 3,4 

Huile de soja 23 mg 1,15 

Phase aqueuse 
Myrj S40™ 92 mg 4,6  -  

PBS 1X 1800 µL 90  -  

Aide à la fabrication Glycérol 500 mg - - 

 Phase dispersée 100 mg / mL 10%  -  

Tableau VI-1 : Composition d’un lot de nanoparticules « standard ». 

 

 Brièvement, la préparation est réalisée en 5 étapes : la préparation de la phase 

huileuse, la précipitation de la phase aqueuse, le mélange des phases, l’émulsification et la 

purification.  

 

Préparation de la phase huileuse : les composés huileux (huile, cire, lécithine) sont 

pesés puis mélangés avant d’être chauffés à 60°C afin d’obtenir une solution visqueuse 

homogène. Il peut être nécessaire d’ajouter un solvant tel que le dichlorométhane ou 

l’éthanol qui sera par la suite éliminé par évaporation sous vide afin de faciliter 

l’homogénéisation du mélange. Le premix huileux peut être conservé au congélateur (-20°C) 

pour utilisation ultérieure.  
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Si une molécule amphiphile ou lipophile doit être encapsulée, elle va être rajoutée au premix 

huileux. La molécule peut être dissoute directement dans le mélange hydrophobe ou bien, 

incorporée sous forme liquide, dissoute dans des solvants de type éthanol ou toluène, qui 

sont facilement évaporables sous flux d’argon (Figure 1).  

 

 

 

Figure VI-1 : Procédure d’incorporation des produits de dopage de la nanoparticule avant l’étape de 

synthèse. 

 

Préparation de la phase aqueuse: en parallèle à la préparation de la phase huileuse, 

le surfactant PEGylé (MyrjS40™) et le glycérol sont dissous dans du tampon phosphate (PBS 

1X : [phosphate] = 0,01 M, [NaCl] = 0,154 M, filtré à 0,2 µM, pH 7,4) dans un bain à 70°C. Le 

mélange doit à la fin être homogène et chaud avant le procédé de sonication. Le glycérol est 

ajouté pour viscosifier le mélange afin d’éviter toute projection au cours de l’émulsification. 

Celui-ci sera ensuite éliminé au cours de la dialyse.   

 

Mélange des phases: la phase aqueuse, encore chaude, est mélangée au premix 

huileux fondu. L’embout de la sonotrode est alors soigneusement positionné dans le flacon 

en verre contenant le mélange comme représenté Figure 2.  
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Figure VI-2 : Positionnement du pilulier avant émulsification. 

 

 Il est important que l’embout soit bien positionné pour éviter la formation de  

mousse, et avoir une distribution en taille des particules étroite.  

 

Emulsification : Les nanoparticules sont préparées par un processus d’ultranosication 

avec une sonotrode de 3 mm de diamètre (sonicateur AV505, Sonics, Newtown USA), selon 

les paramètres résumés Tableau 2. Le temps effectif de sonication est de 10 min, 

correspondant à un temps de manipulation de 40 min. La sonication est un procédé 

entraînant la création de chaleur ; afin d’éviter une augmentation trop élevée de la 

température au sein du mélange, un bain froid (15 °C) est placé autour du flacon en verre 

pendant l’émulsification et on utilise une sonication en mode pulsé.  

 

Volume du lot Sonde 
Puissance 

de Pmax 

Temps de 

sonication 

Pulse 

on off 

2 mL ø 3 mm 20% 10 min 10 s 30 s 

Tableau VI-2 : Paramètres d’émulsification. 

 

Purification : la purification de la dispersion de nanoparticules (typiquement ¾ d’un 

lot soit 1,5 mL) se fait par dialyse contre un grand volume de PBS 1X pendant 16 h. La 

membrane utilisée possède un seuil de coupure de 12 – 14 kDa (ZelluTrans/RothT4 12000-

14000, 25 mm, ROTH, France) laissant passer à travers ses pores les molécules de faible 

Bain d’eau froide à 15°C 

Sonicateur AV505 (Sonics) 

Flacon contenant 2 mL de solution 

Position de la sonde Incorrecte 
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poids moléculaire n’ayant pas été incorporées dans la synthèse (stéarate de PEG, glycérol, 

fluorophore) tout en gardant en son sein les lipidots.  

 Le processus de purification peut également se faire par chromatographie d’exclusion 

stérique sur colonnes Sephadex G25 prépackées (PD-10, GE Healthcare). 1 mL de solution à 

100 mg / mL est déposé au sommet de la colonne et élué par du PBS 1X. Le volume mort est 

de 3,5 mL puis les lipidots sont récupérées dans les 3,5 mL suivants alors que les petites 

molécules sont retenues sur la colonne. Cette technique est plus rapide que la purification 

par dialyse mais entraîne une dilution plus élevée des nanoparticules (au minimum x 3,5).  

 Une fois purifié, l’échantillon est dilué afin d’obtenir la concentration en lipides 

souhaitée in fine, puis stérilisé par filtration sur filtre 0,22 µm (Acrodisc® Supor® - 0,2 µm, 

Fisher Bioblock). Les échantillons peuvent être conservés à l’abri de la lumière à 4°C jusqu’à 

leur utilisation. 

 
 A.2.2 Formulation de nanoparticules de diamètre compris entre 30 nm et 120 
nm  

 Le procédé de fabrication est similaire à celui décrit ci-dessus. Seules les quantités de 

produits incorporées au départ sont différentes, le temps de sonication plus court (5 min au 

lieu de 10 min, les concentrations en lipides étant plus importantes) et la température du 

bain de sonication est de 50 °C afin d’éviter une solidification des lipides dans la première 

phase de l’émulsion. Les quantités mises en jeux suivant la taille de nanoparticules souhaitée 

sont présentées Tableau 3.  

 

 Masses (mg) 

Diamètre 

(nm) 

Masse Eau 

PBS 
Masse huile Masse cire 

Masse 

Lipoid™ S75 

Masse 

Myrj™S40 

30 1400 25 75 150 350 

50 1250 85 255 65 345 

80 1240 102,5 307,5 50 300 

100 1050 144 431 50 325 

120 1140 150 450 45 215 

mg / mL  300 375 380 475 430 

Tableau VI-3 : Quantités mises en jeux pour fabriquer des nanoparticules allant de 30 nm à 120 nm 

de diamètre. 
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 Les mélanges obtenus étant visqueux, il est nécessaire de les diluer avant de les 

mettre en dialyse. Cette étape permet également d’homogénéiser les concentrations en 

lipides pour tous les lots afin d’obtenir une fraction massique de 200 mg / mL. La moitié du 

lot dilué (soit 2,5 mL) est mis en dialyse puis dilué par un facteur 2 pour obtenir au final une 

concentration de 100 mg / mL, filtré sur 0,22 µM.  

  

A.3 Caractérisation des particules 

 A.3.1 Taille, polydispersité et potentiel zêta 

 Une fois le lot de nanoparticules purifié, il doit être caractérisé par sa taille, sa 

polydispersité et sa charge de surface. Ces paramètres sont déterminés par diffusion quasi-

élastique de la lumière grâce à un NanoSizer ZS (Malvern, Royaume-Uni). Environ 20 μL de 

solution de particules (à 50 mg / mL) sont dispersés dans 980 μL de PBS 0,1X, pH 7,4.  Les 

mesures sont réalisées à température ambiante. Un cycle de 15 mesures est réalisé en 

triplicata.  

 

 A.3.2 Rendement d’encapsulation des fluorophores 

 Si un fluorophore a été incorporé, le rendement d’encapsulation de celui-ci ainsi que 

son rendement quantique de fluorescence dans la nanoparticule peut être mesuré. Les 

spectres d’absorption sont enregistrés sur un spectrophotomètre CARY 300, Varian. Le 

rendement d’encapsulation des fluorophores est calculé comme étant le ratio entre 

l’absorption de la dispersion de particules au maximum d’absorption du fluorophore avant 

et après purification des particules (Equation 1).  

 

 

 

Equation VI-1 : Rendement d’encapsulation des fluorophore 
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A.3.3 Caractérisation de fluorescence et rendement quantiques 

 L’appareil utilisé est le spectrofluorimètre Perkin Elmer LS 50 B. Les solutions de 

nanoparticules sont préparées dans du PBS 1X dans une cuve en quartz. 

 Le rendement quantique de fluorescence représente l’efficacité relative de la 

fluorescence (désexcitation radiative) comparée aux autres voies de désexcitation non 

radiatives du fluorophore dans son état excité. En utilisant une molécule fluorescente de 

référence dont le rendement quantique est connu, il est possible de déterminer le 

rendement quantique de fluorescence du fluorophore encapsulé dans les lipidots (équation 

2), ce qui nous donne des indications son comportement dans la nanoparticule.  

2

2

101

101

éch

réf
éch

Abs

réf
Abs

réf
fluo

éch
fluo

réféch n

n

dI

dI
×

−

−×
∫

∫×Φ=Φ
−

−

λ
λ

 (Équation VI-2) 

Avec :  

échΦ  : Rendement quantique de fluorescence du fluorophore étudié 

réfΦ  : Rendement quantique du fluorophore de référence 

∫ λdI éch
fluo  : Intégrale du spectre de fluorescence de l’échantillon 

∫ λdI réf
fluo  : Intégrale du spectre de fluorescence de référence 

éch
Abs  : Absorbance de la solution étudiée à la longueur d’onde d’excitation 

réf
Abs  : Absorbance de la solution de référence à la longueur d’onde d’excitation 

échn  : Indice de réfraction du solvant de la solution étudiée 

réfn  : Indice de réfraction du solvant de la solution de référence 

  

 La molécule utilisée en tant que référence doit être excitée à la même longueur 

d’onde que la solution étudiée dans les mêmes conditions ; elles doivent avoir des 

propriétés spectrales proches. Dans le cas de l’ICG, on utilise l’IR125 dans le DMSO (Φ = 

0,13) et dans le cas du DiD, on utilise du Cy5 dans du PBS (Φ = 0,28).     
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A.3.4 RMN et localisation des fluorophores DiD et ICG 

Ce travail reprend celui entrepris par T.Delmas au cours de sa thèse. En effet, il avait 

caractérisé l’ensemble des composés de la nanoparticule par RMN 1H permettant de définir 

des pics caractéristiques de chacun des composés sur le spectre des lipidots. Il avait ainsi 

utilisé cette technique pur avoir une information sur la viscosité du cœur des particules, ainsi 

que sur la localisation d’un fluorophore utilisé comme drogue modèle, le NileRed153. La 

présente série d’expériences a pour but de déterminer les spectres de l’ICG et du DiD seuls, 

puis les spectres de chacun des fluorophores encapsulés dans les lipidots afin d’obtenir des 

informations sur leur localisation au sein des particules.  

 Les spectres de RMN 1H sont obtenus sur un spectromètre Avance DRX 500 (Brüker, 

France), opérant à 500,13 MHz pour le proton. Une fois obtenus, ces spectres sont analysés 

avec le logiciel constructeur Brucker. 

 

A.3.4.a Acquisition des spectres (DiD, lipidot-DiD, ICG et lipidot-ICG) 

 L'assignation des pics de résonance associés aux différents composés (ICG, DiD) est 

effectuée par des méthodes standards reposant sur l'acquisition de spectres 1H, et 

l'acquisition de spectres 2D basés sur la corrélation homonucléaire 1H-1H (COSY). Ces 

spectres ont été obtenus à température ambiante (T≈ 25°C) dans le méthanol deutéré (> 99 

%), en utilisant du tetraméthylsilane (TMS) comme référence 0 ppm.  

 Les spectres des fluorophores encapsulés dans les lipidots sont acquis dans de l’eau 

deutérée (> 75 %) en utilisant l'acide triméthylsilyl-1-propanesulfonique (DSS) comme 

référence à 0 ppm.  

 

A.3.4.b Pulse sélectif pour l’observation des pics de résonance associés aux 

fluorophores 

Sept raies caractéristiques des composants de la nanoparticule ont été identifiées et 

résumées Tableau 4. Chaque spectre est enregistré avec 1200 aquisitions. Par rapport à des 

expériences classiques de nOe diff, dans notre cas, contenu des spectres de raisonnance des 

solvants et de la nanoaprticule, l’aquisition est faite selectivement dans la zone entre 6 et 9 

ppmen remplaçant les impulsions de lecture classique par des impulsions sélectives. 
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Déplac ement chimique d u 
proton irradié (ppm) 

1 Chaîne hydrocarbonée 1,19 

2 CH2-O 1,48 

3 CH2-O 1,95 

4 CH2-O 2,15 
5 Choline 3,14 
6 PEG 3,6 
7 Glycérol 3,99 
  Blanc (Hz) -1000 

Tableau VI-4 : Pics d’irradiations spécifiques de chaque composant des lipidots 

 

 

A.3.4.c Expérience de transfert de nOe 

 Des expériences de transfert de nOe sont utilisées pour localiser, à l'échelle 

moléculaire, l’ICG ou le DiD dans la structure des lipidots. Pour cela, les interactions 

homonucléaires proton-proton sont utilisées au cours de mesures des spectres différentiels 

NOE du proton (spectres nOe diff). Une pré-saturation de 5 s est appliquée, puis les spectres 

NOE sont obtenus en irradiant les pics d'intérêt, spécifiques des constituants des lipidots, et 

en enregistrant le signal RMN résultant (spectre à résonance). Un pulse sélectif est appliqué 

afin de favoriser la détection des signaux du fluorophore comme représenté Figure 3. La 

même expérience est réalisée en irradiant l’échantillon à une fréquence éloignée (-1000 Hz) 

de toute autre résonnance (zone vide de signaux du fluorophore, nanoparticule ou solvant) 

total du fluorophore encapsulé dans la lipidot pour obtenir le spectre contrôle (spectre hors 

résonance). Les spectres nOe diff sont ensuite obtenus en irradiant les différentes 

raisonnances d’intérêt. Les interactions du fluorophore avec les composants des lipidots 

peuvent être visualisées directement sur les spectres nOe diff par l'apparition de signal nOe. 

Saturation
(égalisation niveaux 

énergétiques)

FID

Pulse de lecture
(90°)

 

Figure VI-3: Séquence employée pour étudier le transfert nOe entre composants des lipidots et ICG et 

DiD (nOe diff). 
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 A.4 Fonctionnalisation des lipidots  

 Deux chimies de greffage, classiquement employées pour la fonctionnalisation de 

biomolécules ou de nanoparticules255, 256, ont été utilisées pour la fonctionnalisation des 

nanoparticules. La première chimie repose sur la réactivité des groupements thiol vis-à-vis 

des fonctions maléimide. Elle a été employée pour greffer sur les nanoparticules des 

peptides de ciblage. La seconde chimie repose sur la réaction amine et ester N-

hydroxysuccinimyl (NHS) pour former une liaison amide. Elle a été employée pour greffer un 

groupement prosthétique fluoré (Figures 4 et 5). 

  
 

            
Figure VI-4 : Réaction de couplage entre les lipdots maléimides et les peptides thiols.  

 

 

Figure VI-5 : Réaction de couplage entre les lipidots amine et les [
19

F]SFB porteur d’une fonction N-

hydroxysuccinimiyl .  

 

 Pour obtenir ces nanoparticules fonctionnalisées, deux étapes sont donc nécessaires : 

(1) Introduire des groupes fonctionnels réactifs dans l’eau à la surface des lipidots ; (2) 

Réaliser la réaction de couplage proprement dite entre les lipidots fonctionnalisés et la 

molécule d’intérêt à greffer.  

 

A.4.1 Préparation des lipidots fonctionnalisées 

 Le greffage de ligand cRGD a déjà été réalisé au laboratoire sur les formulations 

concentrées en lipides (345 mg / mL)154. Le protocole suivant a été adapté pour l’appliquer 

aux formulations diluées (100 mg / mL en lipides). Des surfactants PEGylés fonctionnels 

DSPE-PEG5000-MAL (N- [(3-Maléimide-1-oxopropyl) aminopropyl polyéthylèneglycol-

carbamyl] distéaroylphosphatidyl-éthanolamine) ou DSPE-PEG5000-NH2 (N-(aminopropyl  
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polyéthylèneglycol) carbamyl- distéaroylphosphatidyl- éthanolamine, (NOF, Japon) sont 

introduits dans la formulation en remplacement partiel des surfactants stéarate de PEG2000 

(MyrjS40) de la formulation standard. Pour cela, 82 mg de MyrjS40™ et 27 mg de DSPE-

PEG5000-MAL ou de DSPE-PEG2000-NH2 sont dissous dans 1800 µL de tampon de greffage 

(HEPES 0,05 M / EDTA 0,01M pH = 7,4). Les autres constituants sont maintenus dans les 

mêmes quantités (Tableau 1). Pour obtenir des émulsions fluorescentes, du DiD à 400 µM 

encapsulé afin de pouvoir réaliser des imageries de fluorescence in vivo. La sonication se fait 

comme précdemment décrit (A.2.1) 

   

A.4.2 Réaction de couplage 

A.4.1 Thiol - maléimide 

Une fois le lot de nanoparticules (dont 11 % des stéarates de PEG2000 ont été 

remplacés par des DSPE-PEG5000-MAL) synthétisé, la réaction de couplage peut avoir lieu. Le 

lot est divisé en trois (650 µL chacun), l’un restant tel quel, servant de contrôle, l’un recevant 

le cRGD (peptide spécifique), l’autre le cRAD (peptide non spécifique). Les quantités de 

peptides mises en jeux sont listées Tableau 5.  

 

Masse (mg) Masse Molaire (g/mol) DMSO (µL) mol (µmol) 

cRGD  1,6 720 20 2,2 

cRAD 1,6 735 20 2,2 

Tableau VI-5 : Quantités mise en jeu pour le greffage 

Les peptides approvisionnés sous forme de thioacétate sont dissous dans du DMSO, 

est activé avec du TCEP (tris(2-carboxyethyl)phosphine, 50 µL à 90 mM, agitation 30min, 

déprotection de la fonction thioacétate en thiol), avant d’être mis en contact avec les 

lipidots pendant 2 h sous agitation, à l’abri de la lumière. Du β-mercapto-éthanol (1 µL) est 

ajouté pour bloquer les fonctions n’ayant pas réagi. Les lots sont ensuite dialysés (seuil de 

coupure 12 – 14 kDa) contre du PBS 1X avant d’être stérilisés sur filtre de 0,22 µm.  

 

A.4.2. NHS – NH2 

Le lot de nanoparticules dont 11 % des stéarate de-PEG2000 (MyrjS40™) sont 

remplacés par des DSPE-PEG5000-NH2 est divisé en deux (1300 µL et 650 µL), l’un étant mis en 

contact avec le 19F[SFB] et l’autre servant de contrôle.  
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3 mg de 19F[SFB] (soit 12,7 µmol, 3,8 équivalents par rapport aux amines 

théoriquement présentes dans la formulation) sont dissous dans 30 µL de 

dicholorométhane. 13 mg d’EDC (1-éthyl-3-(3-diméthylaminopropyl) carbodiimide) sont 

rajoutés (71,5 µmol, 22 équivalents par rapport aux amines, dans 100 µL de PBS à pH 

compris entre 6 et 6,5) afin d’être sûr que les fonctions NHS soient bien activées. L’ensemble 

est ensuite mis en contact avec le lot de nanoparticules-NH2 pendant 2 h à l’abri de la 

lumière avant d’être purifié par dialyse (seuil de coupure de 12 – 14 kDa) contre du PBS 1X et 

stérilisé sur filtre 0,22 µm.  

 

Remarque : les conditions opératoires concernant le greffage du produit chaud seront 

différentes. En effet, le 18F ayant une ½ vie courte, le temps d’agitation pour permettre le 

greffage devra être raccourci à 5 min maximum. La méthode de purification devra 

également être purifiée.  

 

A.4.3 Caractérisation des particules après couplage 

L’ajout des DSPE-PEG5000 (NH2 ou MAL) entraîne une augmentation de taille des 

lipidots, passant d’environ 50 nm pour une formulation standard à un diamètre compris 

entre 60 et 65 nm pour les nanoparticules prêtes à être fonctionnalisées. Aucune 

modification de la polydispersité ni du potentiel zêta n’a été observé, d’environ 0,15 et de – 

7mV respectivement.  

La présence des peptides cRGD, cRAD et du SFB greffés sur la nanoparticule n’entraine pas 

de modification mesurable ni du diamètre, ni du potentiel zêta, ni de la polydispersité des 

lipidots.  

 

A.4.3.a Caractérisation des lipidots fonctionnalisées par les cRGD et cRAD 

 (1) Dosage des fonctions maléimides  

 Pour déterminer le nombre de fonctions maléimide introduites dans la formulation, 

un dosage avec le SAMSA est envisagé. Le SAMSA est une sonde fluorescente contenant une 

fonction thiol réactive. Il devient alors possible de déterminer le nombre de fonctions 

maléimides introduites par fluorescence. 
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Cette manipulation a un double objectif : (1) doser le nombre de DSPE-PEG5000-MAL 

incorporés dans les lipidots et (2) doser le nombre de DSPE-PEG5000-MAL libres (n’ayant pas 

réagi) suite à la mise en contact avec le peptide-SH et ainsi déterminer le taux de greffage du 

cRGD et cRAD.  

 Le SAMSA est commercialement disponible sous forme thioacétate protégée qu’il 

convient de déprotéger au dernier moment pour éviter l’oxydation des thiols en ponts 

disulfure (Figure 6). 5 mg de SAMSA (Mm = 521,5 g / mol ; 9,6 µmol) sont dissous dans 0,5 mL 

de NaOH 0,1 M fraichement préparée et la solution est agitée à température ambiante 

pendant 15 min. On ajoute alors du HCl 6 M jusqu’à ce que le SAMSA commence à précipiter 

(typiquement 7 µL). La redissolution du composé est obtenue par ajout de quelques µL de 

NaOH 0,1 M. La solution obtenue est alors reprise dans 0,7 mL de PBS. Le réactif est alors 

prêt à l’emploi à une concentration de 8 mM (soit 8 nmol/µL). 

 

 

Figure VI- 6 : Déprotection du SAMSA 

  

 (2) Courbe d’étalonnage  

Il est ensuite nécessaire de réaliser une gamme d’étalonnage (typiquement 5 points, de 5 

µM à 25 µM par exemple, Figure 7).  Les solutions sont excitées à 495 nm et lues à 520 nm. 
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Figure VI-7 : Courbe d’étalonnage du SAMSA 

 

 (3) Dosage des fonctions maléimides incorporées dans les lipidots  

 Après synthèse des lipidots dont 11 % en molaire des surfactants MyrjS40™ ont été 

remplacés par des surfactants DSPE-PEG5000-MAL, il est nécessaire de connaître le nombre 

exact de fonctions maléimides présentes à la surface des lipidots susceptibles de réagir avec 

les fonctions SH des peptides.  

 

 Le SAMSA est incorporé en excès (x 10) par rapport au nombre de fonctions 

maléimides théoriques présentes afin de s’assurer que la réaction de dosage est quantitative 

(Tableau 6). Les concentrations en maléimides sur la nanoparticule étant très élevées, il est 

nécessaire de diluer 100 fois la dispersion de particules (ce qui permet également d’utiliser 

moins de SAMSA et de pouvoir purifier les particules après la réaction de dosage sur colonne 

PD 10 sans problème).  

10 µL de lipidots  Essai1 Essai 2 Essai 3 

DSPE-PEG-Mal (nmol) 25 25 25 

SAMSA ajouté (nmol) 250 500 750 

Ratio MAL / SAMSA 10 20 30 
Tableau VI-6 : Quantités mises en jeu pour  la réaction de couplage lipidots-MAL / SAMSA. 

 

 Le mélange SAMSA / nanoparticules est incubé sous agitation pendant 2 h à 

température ambiante à l’abri de la lumière afin de permettre le couplage. La solution est 

ensuite passée sur colonne PD 10 afin de séparer le SAMSA non lié et le SAMSA lié au DSPE-

PEG5000-MAL non incorporés dans les lipidots des lipidots fonctionnalisées. La fraction 



Chapitre VI : Partie expérimentale 

251 
 

purifiée de nanoparticules est récupérée et son volume ajusté à 5 mL avant lecture de la 

fluorescence.  

 

 De manière théorique, si le taux d’incorporation des surfactants PEG fonctionnalisés 

est de 100 %, il est obtenu une concentration en fonction maléimides de 2,5 mM (2,5 µmol / 

mL), soit un nombre de molécules DSPE-PEG5000-MAL de 1071 / nanoparticules (nombre de 

particules après sonication = 1,4x1015 / mL).  

 

 Sur les 5 nmol théoriques de DSPE-PEG-MAL présentes (25 nmol apportées par la 

solution de lipidots avec un facteur de dilution de 5 suite à la purification par colonne), 1,3 

nmol de fonctions maléimides ont été retrouvées soit un taux d’incorporation de 26 % des 

surfactants PEGylés fonctionnalisés dans la nanoparticule soit 280 fonctions maléimides / 

lipidots.  

 

 (4)  Dosage des fonctions maléimides libres après greffage des peptides 

Une fois les peptides mis en contact avec les nanoparticules et avant que les 

fonctions maléimides soient neutralisées par l’ajout du β-mercaptoethanol, des 

nanoparticules sont prélevées et dosées de manière identique que décrit précédemment. 

Il est dosé 0,245 ± 0,02 nmol de maléimides libres pour le couplage avec le cRAD et 

0,25 ± 0,01 nmol de maléimides libres  pour le couplage avec le cRGD. Pour les deux 

peptides, le rendement de couplage est de 81 % avec un nombre de peptides greffé à la 

surface des lipidots de l’ordre de 226.  

 

A.4.3.b Caractérisation des lipidots fonctionnalisées par le [
19

F]SFB 

 La présence de fluor après greffage et purification des lipidots est réalisé de manière 

qualitative par RMN en comparant le déplacement chimique du groupement prosthétique 

associé au 19F et le déplacement chimique de ce même groupement associé aux lipidots.  

La détermination directe de la présence ou non du 19F après couplage du groupement 

prosthétique SFB (Chapitre III) sur les lipidots est possible dans ce cas car la signature du 

fluor peut être réalisée par RMN. Ces essais de RMN du fluor ont été réalisés sur un 

spectromètre Varian-VXR, Unity. 28 scans sont réalisés par échantillon, le 19F pur est placé 
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dans de l’éthanol à 1 mg / mL, el lot de lipidots greffées purifiés dans du PBS 1X avec une 

concentration théorique de 0,33 mg / mL si il y avait eu 100 % de greffage.   

 

A.5 Dosage CLHP de molécules encapsulées 

 Afin d’évaluer le taux d’encapsulation de l’œstradiol et de l’éthynil œstradiol dans les 

lipidots (Chapitre V), une méthode de dosage par CLHP (chromatographe liquide à haute 

pression) a été mise au point. L’appareil utilisé est une chaîne CLHP analytique Alliance 

(Waters, France) composée d’une pompe Alliance 2695 et d’un détecteur d’absorbance UV-

visible à double canal de lecture.  

 

 

A.5.1 Mise au point de la méthode de dosage CLHP 

 Le protocole CLHP mis en place pour l’œstradiol est adapté du protocole de référence 

décrit dans la Pharmacopée Européenne. L’échantillon est élué à température ambiante sur 

une colonne en C18 en phase inverse (Waters) avec un mélange isocratique de 60 % en 

acétonitrile et 40 % en eau avec un débit de 1 mL / min. Les spectres d’absorbance UV de 

chacune des molécules ont mis en évidence deux pics caractéristiques d’absorption à 230 

nm et 286 nm, qui seront utilisés pour la détection UV de la CLHP.  

Dans ces conditions, l’œstradiol est élué avec un temps de rétention de 4,1 minutes et 

l’ethynil œstradiol avec un temps de rétention de 4,3 minutes.   

 Afin de pouvoir doser de manière précise les hormones, des gammes de 

concentrations dans l’acétonitrile sont préparées pour réaliser une courbe d’étalonnage 

dont la linéarité est vérifiée (Figure 8).  

 

 

Figure VI-8 : Courbe d’étalonnage de l’œstradiol et de l’ethynil œstradiol 
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Ces courbes mettent en évidence la linéarité de la méthode de dosage. Une 

sensibilité plus grande est observée (pente la plus élevée) pour la longueur d’onde de 230 

nm, qui est donc privilégiée par rapport à celle de 286 nm.  

  

A.5.2 Dosage des hormones encapsulées dans les lipidots 

 Afin de doser les hormones encapsulées dans les nanoparticules lipidiques (après 

purification), les lipidots sont détruites afin d’extraire l’œstradiol ou l’ethynil œstradiol 

présentes dans la formulation. Pour cela, 75 µL de nanoparticules sont mélangées pendant 

une heure avec 100 µL d’acétonitrile (du THF peut également être utilisé, mais ce solvant 

n’est pas recommandé pour les colonnes CLHP) dans un flacon en verre afin de 

désassembler les nanoparticules. Puis 350 µL de méthanol sont ajoutés au mélange et 

l’ensemble et placé 16 h à 4°C afin de favoriser la précipitation des lipides. L’ensemble est 

ensuite filtré sur une membrane de nylon de 0,45 µM (5 Millex®HN Nylon, Millipore). 

 Afin de déterminer le taux d’encapsulation, les hormones sont extraites des lipidots 

avant et après purification par dialyse et une comparaison entre les deux est réalisée. Grâce 

aux courbes de calibration, la quantité extraite peut être déterminée en masse.  

L’utilisation de tubes en plastiques par rapport à des tubes en verre a été comparée, 

afin de vérifier qu’aucune adsorption des hormones ne se faisait sur les parois des tubes ne 

plastiques utilisés.   

Le rendement d’extraction du protocole est de quasiment 100 % uniquement pour 

les formulations préparées à 100 mg / mL diluées dans ces conditions uniquement. En effet, 

des formulations plus concentrées en lipides (345 mg / mL), l’extraction n’est pas totale 

(environ 65 %). De même, une baisse du rendement d’extraction a été observée lorsque des 

taux importants d’hormones sont encapsulés dans la nanoparticule.  

 

A.5.3 Quantification du relargage des hormones au cours du temps  

 Les lots sont synthétisés, purifiés par dialyse et stérilisés sur filtre de 0,22µm. 250 µL 

sont placés dans une boite de dialyse (QuixSep, 250 µL, Orange scientifique, Belgique) 

équipée d’une membrane avec seuil de coupure de 12-14 kDa, dans un volume de 50 mL de 

PBS 1X, le tout placé sous agitation à température ambiante ou à 37°C. A des temps définis, 

200 µL du bain de dialyse sont prélevés pour une analyse CLHP. Afin de maintenir le volume 

de dissolution constant, 200 µL de PBS 1X sont rajoutés au système après chaque 
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prélèvement. De plus, afin d’éviter toute évaporation, le système est fermé hermétiquement 

par des bouchons.  

 

 A.6 Interaction nanoparticules et protéines plasmatiques 

 Le test à la BSA est un test qui a été mis en place pour évaluer la fuite potentielle des 

fluorophores DiD et ICG hors de la nanoparticule en présence d’albumine, protéine présente 

à 60 % dans le compartiment sanguin (Chapitre IV).  

Pour cela, un lot est synthétisé, purifié et caractérisé en taille, potentiel zêta, spectres 

d’absorption et de fluorescence. Puis 40 mg de BSA (Euromedex, sous forme de poudre 

cristalline), sont dissous dans 500 µL de dispersion de lipidots purifiés (50 mg / ml de lipides). 

L’ensemble est agité jusqu’à ce que la BSA soit dissoute dans le lot de nanoparticules. Le tout 

est prélevé et placé dans une membrane de dialyse de 100 kDa (des essais avaient été 

réalisés avec une membrane de 300 kDa mais l’ICG semblait avoir de l’affinité pour la 

membrane, qui se colorait en vert). Le tout est mis en dialyse 16 h et le dialysat est prélevé 

pour être caractérisé en taille, potentiel zêta, spectres d’absorption et de fluorescence. Une 

comparaison est ensuite faite entre le lot purifié et le lot après contact avec de la BSA.   
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B. Modèle animaux, culture et implantation des cellules 

tumorales 

 

 L’ensemble des études animales ont suivi les directives de l’union européenne sur 

l’éthique et le bienêtre animal.   

 
1. Souris FVB  

 Les souris FVB et Nude proviennent du fournisseur Janvier (CerJ, France) et sont 

reçues à un âge d’environ 10 semaines avec un poids compris entre 20 et 22 g. Les animaux 

sont hébergés au nombre maximum de 5 / cage dans une pièce ventilée, à température 

contrôlée de 21 °C, dédiées aux rongeurs. Elles ont à boire et à manger ad libitum.  

 

2. Culture cellulaire et modèle PyMT 

 Le modèle PyMT est un modèle de développement de tumeur spontanée des glandes 

mammaires chez la souris de fond génétique FVB. Il s’agit d’une souche de souris 

transgénique modifiée pour le gène du polyomavirus middle T (PyV-mT) qui développe au 

cours du temps et de manière spontanée des cancers mammaires pouvant évoluer jusqu’à 

l’état métastatique l’état métastatique. Ce modèle peut être compliqué d’utilisation dû aux 

stades multimétastatiques au sein d’un même animal. Cette souche peut fournir des cellules 

qui vont être réimplantées chez la souris de souche FVB de manière orthotopique et 

syngénique.  

 

 Préparation des cellules : l’ensemble des tâches sont réalisées dans de la glace afin de 

préserver la viabilité cellulaire.  Les tumeurs mammaires sont prélevées chez 15 souris PyMT 

et homogénéisées par broyage avant d’être immergées dans un milieu DMEM (aussi connu 

sous le nom de milieu Dulbecco, contenant des sels, des vitamines, des acides aminés et du 

glucose) enrichi à 10 % de sérum de veau fœtal et 1 % d’antibiotiques. Après la 

désagrégation des tissus et la dissociation cellulaire, le mélange est filtré à respectivement 

500 µm, 200 µM et 70 µM (CTSV, Ref 500-50N, Ref 200-20N et Ref 070-67N respectivement). 

Les cellules sont ensuite centrifugées, lavées et suspendues dans du milieu DMEM et 
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aliquotées dans du sérum permettant la cryoconservation avant d’être congelées à - 80°C et 

stockées dans de l’azote liquide.  

 

 Implantation tumorale : afin de réaliser l’implantation dans les cellules graisseuses de 

la glande mammaire, les cellules tumorales sont décongelées et suspendues dans du milieu 

DMEM. Au moment de l’implantation, les souris sont anesthésiées sous isoflurane 2,5 % et 

environ 2 millions de cellules viables sont inoculées  au niveau de la 4ème glande mammaire.   

 Les animaux sont ensuite réveillés et replacés en animalerie. La croissance de ce 

modèle est de l’ordre de 12 jours afin d’obtenir un amas cancéreux d’environ 5 mm sur 7 

mm sans présence de nécrose.  
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C. Comptage des échantillons radiomarqués 

 

C.1 Rappel sur le procédé de scintigraphie  

  C.1.1 Principe fondamental : 

 La scintillation en milieu liquide permet de mesurer la quantité de photons émis dans 

un mélange scintillant suite à une décomposition radioactive. Le mélange à scintillation 

contient trois composantes:  

- un solvant organique, généralement aromatique, capable d'absorber des radiations gamma 

et d'émettre des photons (toluène, xylène, dérivés du benzène).  

- un scintillant primaire (ou "fluor" primaire),  

- un scintillant secondaire (ou "fluor" secondaire),  

 La désintégration d'un radio-isotope constitue la source d'énergie ; dans notre cas, 

des particules β. Cette énergie est captée par le solvant du liquide à scintillation, qui lors de 

sa désexcitation, va émettre de l’énergie sous forme de photons qui entreront en collision 

avec une molécule du scintillant primaire. A son tour, le scintillant primaire alors excité, va 

émettre un photon de plus faible énergie lors de son retour à l’état fondamental ; photon 

qui va exciter le scintillant secondaire, émettant un photon faiblement énergétique (dans le 

violet, 300-400 nm) qui pourra alors être détecté par une photodiode.     

Le compteur à scintillation est muni d'un dispositif photosensible et d’une cellule 

photomultiplicatrice, qui déclenche une impulsion électrique à chaque fois que des photons 

atteignent sa surface. Le nombre de ces impulsions (coups) peut être enregistré sur une 

période de temps définie permettant d’obtenir le nombre de coups par minute (CPM). 

 

 Il existe différents types d’émetteurs radioactifs β généralement classés suivant leur 

énergie : 

 - les émetteurs faibles comme le [3H], aussi appelé émetteur « mou », dû à la faible 

amplitude des photons émis (à savoir un chemin parcouru court) ; 

- les émetteurs modérés comme le [14C], aussi appelé émetteur « dur» dû à l’amplitude 

moyenne des photons émis ; 

- les émetteurs forts comme le [32P].  
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  C.1.2 Notion de masquage : 

 Le masquage (« quenching » en anglais), qu’il soit chimique ou colorimétrique, 

interfère avec le processus de conversion des particules β en photons enregistrables par les 

cellules photosensibles. Ce masquage peut diminuer la distance moyenne parcourue par les 

photons émis par les scintillants, allant même jusqu'à la disparition complète du signal 

engendré par des émissions faibles, ce qui diminue le nombre de coups obtenu. 

La présence de molécules colorées dans l'échantillon interfère avec l’absorbance des 

photons. Ce processus est réduit en décolorant les échantillons, comme le sang ou les 

organes, par traitement de l'échantillon au peroxyde d’hydrogène ou par une base forte. Ce 

traitement chimique réduit les différences entre échantillons mais il reste néanmoins 

primordial de calibrer le compteur avec des courbes de masquages, établies à partir 

d’étalons commerciaux, propres à chaque émetteur (PerkinElmer, ref N°6008502 pour le 14C 

et ref : N°6008501 pour le 3H, l’agent de masquage est le nitrométhane). Cela permet au 

compteur d’appliquer un facteur de correction dépendant du coefficient de masquage de la 

solution qu’il détecte.   

 

C.2 Protocole de calibration du compteur 

 Le modèle de compteur à scintillation utilisé est un Compteur TRiCarb (Packard, 

Liquid Scintillation Analysers, modèle 2200CA). Avant chaque série de comptages, les étalons 

non masqués commerciaux sont comptés (14C, 3H et le blanc, ne présentant pas de 

radioactivité) pour normaliser l’appareil. Dans notre cas, nous souhaitons mesurer 

simultanément du 3H et du 14C. Pour cela un comptage en double canal est réalisé, avec une 

lecture du 3H entre 0 et 12 keV et une lecture du 14C entre 14 keV et 156 keV. Comme 

expliqué précédemment, le 3H étant un émetteur de faible énergie, un temps de lecture de 

10 minutes est nécessaire afin de détecter suffisamment de photons.  

 

  C.2.1 Lecture des radiotraceurs purs 

 Dans un premier temps, la linéarité et l’exactitude du comptage des radiotraceurs 

purs ont été vérifiées en comptant des quantités connues et croissantes de radiotraceurs. 

Le coefficient de corrélation obtenu pour le 14C est de 0,9997 (quatre points) et de 0 ,9908 

pour le 3H (trois points), permettant de vérifier la linéarité de la méthode dans un volume de 

10 mL de liquide à scintillation.  
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  C.2.2 Influence du volume de liquide à scintillation  

 Les protocoles standards de comptage préconisent l’ajout de 20 mL de liquide à 

scintillation par fiole d’échantillon. Néanmoins, dans un souci des réduction des déchets 

radioactifs, un ajout de 10 mL de liquide à scintillation (Hionic fluor®, PerkinElmer) a été 

envisagé pour le comptage. L’impact sur la détection a été mesuré en remplissant dans un 

premier temps les fioles avec 10 ml de liquide à scintillation, en réalisant un premier 

comptage, puis en ajustant le volume de  scintillant à 20 mL et en réalisant un second 

comptage. L’écart type sur le comptage des mesures réalisées avec les deux volumes de 

scintillant différent est inférieur à 2 % que ce soit pour le 14C ou pour le 3H (n= 4). Un volume 

de 10 mL de liquide à scintillation par fiole a donc été retenu pour le protocole.  

 

 

  C.2.3 Influence de la coloration  

 Cette expérience a pour but  d’évaluer si la variation de la couleur des échantillons 

(variable suivant les organes analysés) a une influence sur la lecture de la radioactivité. Pour 

cela du sang radioactif a été plus ou moins décoloré et compté (n = 5 facteurs de colorations, 

quantité d’H202 constant, volume de sang variable). L’écart type sur la mesure est inférieur à 

0,1 %, que ce soit pour le 3H ou le 14C. L’appareil permet donc de palier aux variations 

colorimétriques des échantillons biologiques.  

 

 

  C.2.4 Sensibilité de la détection  

 La nanoparticule, après injection, va être plus ou moins accumulée dans certains 

types d’organes. Cette expérience préliminaire permet d’évaluer le seuil de détection de la 

radioactivité afin d’ajuster la dose à injecter à l‘animal. Pour cela des dilutions de quantité 

connue de radioactivité sont réalisées (allant jusqu’à 1/500 ème de la dose injectée) et 

l’écart type entre le comptage théorique et expérimental est mesuré. L’écart sur la mesure 

est de l’ordre de 4 % pour le 3H et le 14C. Cette valeur reste convenable car inférieure à ± 5 %.     

 

 

 

 



Chapitre VI : Partie expérimentale 

260 
 

C.3 Protocole de traitement des échantillons biologiques 

 A des temps définis après injection, l’animal va être sacrifié par ponction cardiaque, 

ce qui permet de retirer une grande partie de son volume sanguin. Pour des temps très 

courts (< 2h après injection), 10 mL de NaCl à 0,07 % vont être injectés via l’aorte 

abdominale afin de rincer les organes de la radioactivité présente dans le sang.  

Puis les organes sont prélevés. Les organes de petites tailles (les deux ovaires ou surrénales, 

un rein)  sont placés en entier dans la fiole à scintillation (N° 6000135/5*100 ; taille avec 

bouchon : 59,0 mm ; diamètre bouchon : 27,3 mm ; diamètre d’ouverture : 16 mm, Perkin 

Elmer). Pour les organes plus volumineux (comme le foie et la rate) environ 0,5 à 1 g sont 

prélevés pour l’analyse. Concernant les organes mous (comme le gras ou le muscle), environ 

0,5 g sont prélevés. Brièvement, les organes sont pesés, solubilisés avec du soluène® 

(PerkinElmer) à 60 °C pendant 16 h. Les organes sont ensuite décolorés avec du peroxyde 

d’hydrogène avant de rajouter le liquide à scintillation, homogénéiser et lire au compteur à 

scintillation liquide.  

 Les désintégrations par minutes (DPM ou encore coups par minutes CPM = DPM x % 

d’efficacité de lecture du compteur) sont alors données par le compteur. Ces DPM sont 

exprimées par rapport au pourcentage de dose expérimentale injectée pour chaque traceur 

par gramme de tissu.  Exprimer les résultats de cette manière permet de s’affranchir de la  

masse propre de chaque organe et ainsi mettre en avant les organes d’accumulation.  
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D. Imagerie de fluorescence 

 

 Les images de fluorescence in vivo ou des organes prélevés sont acquises avec les 

systèmes d’imagerie Fluobeam™ commercialisés par Fluoptics (Figure 9). Lorsque le 

fluorophore utilisé est le DiD, la Fluobeam™ 700 (λexcitation à 680 nm / λemission enregistrée au-

dessus de 700 nm) est utilisée. Pour l’ICG, ce sera une Fluobeam™ 800 (λexcitation à 780 nm / 

λemission enregistrée au-dessus de 800 nm) qui sera employée. Cette dernière sonde a été 

conçue plus spécifiquement pour un usage clinique. 

 Le principe de l’instrumentation développée par Fluoptics comporte un système 

d’éclairage filtré pour supprimer les longueurs d’onde du proche infrarouge correspondant 

aux longueurs d’ondes d’émission du traceur éclairant la zone d’intérêt. Un laser ayant une 

longueur d’onde proche du maximum d’absorption des fluorophores utilisés est diffusé sur 

cette même zone et permet d’exciter la fluorescence du traceur. La zone d’intérêt est vue 

par une caméra CCD filtrée qui ne détecte que les longueurs d’ondes correspondant à cette 

fluorescence.  

 

Figure VI-9 : Photographie représentant la sonde Fluobeam™, commercialisée par Fluoptics® 

 

Le système Fluobeam se présente sous la forme de deux éléments :  

- un boitier de contrôle qui contient l’ensemble de l’électronique de commande du système 

et la source laser fibrée ; 

- une tête contenant la caméra, la sortie du laser et des LEDs filtrées qui fournissent un 

éclairage blanc avec un IRC élevé.  

Ce système est commandé par un PC. 



Chapitre VI : Partie expérimentale 

262 
 

D.1 Méthode de prélèvement et de traitement des organes 

 A des temps définis après injection, l’animal va être sacrifié par ponction cardiaque, 

ce qui permet de retirer une grande partie du volume sanguin de l’animal. Puis les organes 

sont prélevés et disposés sur une compresse non tissée (ne présentant pas de fluorescence 

aux longueurs d’onde étudiées), imbibée de sérum physiologique afin d’éviter le 

dessèchement des organes, le tout placé dans une boite de pétri pour permettre un 

transport facile entre la pièce de sacrifice et celle de l’aquisition. L’ensemble est positionné 

sous la caméra. Une photo optique est réalisée, puis le laser d’excitation est allumé et 

différentes photos en imagerie de fluorescence avec des différents temps d’acquisitions sont 

réalisées (généralement 80 ms, 100 ms, 150 ms de temps d’aquisition pour la Fluobeam™ 

700). Il est vérifié qu’aucun organe n’émet un signal fluorescent suffisant pour saturer la 

caméra aux temps d’exposition choisis. Si tel est le cas, des acquisitions supplémentaires à 

des temps d’exposition plus courts sont réalisées.   

 

D.2 Détermination de la fluorescence « corps entier » 

 Des acquisitions « corps entier » (in vivo ou après sacrifice) peuvent également être 

réalisées sur des souris FVB épilées. Leur pelage est tondu sous anesthésie gazeuse à 1,5 % 

en isoflurane, puis la peau est recouverte de crème dépilatoire pendant 5 min, avant d’être 

rincée abondamment à l’eau tiède afin d’éviter toute brûlure cutanée.   

Une arrivée d’anesthésie gazeuse est placée sous la caméra de fluorescence afin de 

maintenir la souris endormie durant les expériences. Suivant le type de données à obtenir, 

une photo optique des quatre faces de l’animal est réalisée, puis des images de fluorescence 

acquises avec différent temps d’exposition (80 ms, 100 ms, et 150 ms, pour la Fluobeam™ 

700).  

D.3 Quantification 

 Il est nécessaire d’évaluer le signal d’autofluorescence des organes ou de la souris 

avant injection des traceurs. En effet, surtout aux longueurs d’onde de la Fluobeam™ 700, il 

existe certains organes présentant une forte autofluorescence, tel que les surrénales. Ce 

signal d’autofluorescence sera soustrait du signal obtenu après injection du traceur.  

La quantification du signal de fluorescence est réalisée avec le logiciel de traitement 

d’images ImageJ™.  



Chapitre VI : Partie expérimentale 

263 
 

Pour l’imagerie ex vivo, trois souris ont été préalablement sacrifiées et une moyenne 

des autofluorescences de l’ensemble des organes ainsi que des fluides a été réalisée. Les 

photos à comparer devront être prises au même temps d’exposition. Puis, le contour de 

chaque organe est dessiné ; la moyenne de fluorescence pour chaque organe est obtenue, 

valeur à laquelle l’autofluorescence est soustraite.   

Pour l’imagerie in vivo, une photo de chacun des animaux avant injection est réalisée. 

Cela est important surtout pour les souris porteuses de tumeur dont l’autofluorescence au 

niveau de la tumeur peut varier suivant l’état de développement de la tumeur. Les images 

obtenues sont ensuite traitées pour quantifier le signal de fluorescence au niveau des zones 

d’intérêt (tumeur, avant et après injection). L’autofluorescence est soustraite du signal 

obtenu après injection.  
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E. Histologie 

 

 Les lipidots et les fluorophores qu’elles encapsulent peuvent être dégradés par les 

protocoles de fixation et de congélation utilisés pour la préparation des échantillons pour 

l’analyse histologique. Il est donc important d’utiliser un protocole de fixation compatible 

avec une observation ultérieure du fluorophore encapsulé dans les lipidots sans risquer 

d’éteindre la fluorescence. Par exemple, les lipidots ne sont pas stables à la congélation et le 

fluorophore DiD encapsulé n’émet pas dans l’eau. Pour cela, différents protocoles ont été 

testés.  

 

E.1 Choix du protocole de fixation 

 Une fois l’acquisition de la fluorescence par la Fluobeam™ réalisée, les organes sont 

placés dans des bains de fixations afin de réaliser de la cryo-histologie. Quatre modes de 

fixation ont été testés : 

- la congélation directe dans l’azote liquide,  

- 48 h à 4°C dans un mélange PFA (paraformaldéhyde) 4 %, puis 24 h à 4°C dans du PFA 4 % - 

sucrose 20 % et congélation à l’azote liquide. La présence de sucrose permet d’éviter la 

déformation et l’altération des tissus lors de la congélation.   

- 48 h à 4°C dans du fixateur à base de Zinc (Pharmingen, France), puis 24 h à 4°C dans du 

PFA 4 % - sucrose 20 % puis congélation ou congélation directe dans l’azote liquide.  

- 48 h à 4°C dans du fixateur  RCl2® (Alphelys, France), fixateur sans formol, puis 24 h à 4°C 

dans du PFA 4 % - sucrose 20 %, et congélation à l’azote liquide.  

 

 La congélation directe et l’utilisation du RCl2® entrainent une extinction du signal de 

fluorescence. La fixation au PFA éteint une grande partie du signal de fluorescence (temps 

d’exposition > 5 s avec le microscope). En revanche, le fixateur à base de zinc, qui est plus 

doux, permet de conserver le signal de fluorescence. Une congélation directe des tissus 

après fixation entraine une grande friabilité de l’organe au moment de la coupe. Il est 

préférable de réaliser un bain de 24 h avec un mélange de PFA et de sucrose avant 

congélation. Les organes sont ensuite coupés à une épaisseur de 5 µm avec le cryostat 

CM3050 S, Leica, avant d’être colorés.    
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E.2 Protocole de coloration 

 Lorsque des images de fluorescence sont à acquérir, la lame est seulement 

recouverte d’un marqueur du noyau cellulaire, le DAPI (Invitrogen®, France), coloration 

bleue. L’ensemble est placé entre lame et lamelle avant d’être observé au microscope (Axio 

Observer Z1, Zeiss).  

 

 Les coupes peuvent aussi être analysées après une coloration à l’hématoxyline éosine  

(noyaux bleus, cytoplasme rouge). Brièvement, les lames sont placées dans du PBS 1X avant 

d’être placées dans une solution d’hématoxyline de Harris (Sigma Aldrich, France). Après 

avoir à nouveau été lavée dans du PBS 1X, les lames sont ensuite placées dans de l’éosine 

puis rincées à l’eau du robinet et successivement rincées à dose croissante avec de l’éthanol 

(70 %, 90 %, éthanol absolu) avant d’être fixées et observées au microscope.  

 

E.3 Protocole d’acquisition des images 

 Trois longueurs d’onde sont disponibles sur le microscope à fluorescence : (1)  488 

nm, permet de visualiser la coloration par le DAPI (couleur bleue) et représente les noyaux 

des cellules; (2)  546 nm, permet l’analyse de l’autofluorescence des tissus à cette longueur 

d’onde (couleur verte); (3) 680 nm, permet l’analyse du DiD (couleur rouge) et donc par 

analogie le signal de la nanoparticule.  

 Les acquisitions sont réalisées avec le logiciel AxioVision (Weiss). Les photos peuvent 

ensuite être converties sous Image®J. L’ensemble des paramètres ont été enregistrés lors de 

la première acquisition et restent inchangés au cours des expériences. Les échantillons 

peuvent néanmoins être comparés et leur intensité de signal évalué lorsque des temps 

d’acquisition plus élevés sont requis pour obtenir un même signal de fluorescence.  
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La preuve de concept de l’utilisation des lipidots comme agent de contraste 

fluorescent pour la détection de tumeurs (deux modèles de xénogreffes chez la souris Nude) 

avait été réalisée au cours de précédents travaux154. L’objectif de cette thèse était de 

déterminer de manière précise le comportement des lipidots chez l’être vivant et le temps 

au bout duquel la nanoparticule commence à être métabolisée dans l’organisme. Avec ces 

données, il a été possible de déterminer les domaines d’application les plus pertinents pour 

les lipidots.  

 Les expériences de triple marquage des lipidots ont mis en évidence que le cœur de 

la nanoparticule, et donc potentiellement son contenu, est stable in vivo 6 h après l’injection 

avant de commencer à être métabolisé et éliminé dans les 48 h suivant administration. La 

voie de métabolisation et d’élimination est principalement hépatique avec un tropisme 

majeur des nanoparticules pour cet organe. Il est également observé un tropisme particulier 

des lipidots pour les organes stéroïdiens, à savoir les surrénales et les ovaires, et plus 

particulièrement les zones de synthèses d’hormones lipophiles (progestérone dans le corps 

jaune, cortisol dans la corticosurrénale). Cette affinité est probablement due à la similarité 

de structure des lipidots avec les lipoprotéines sanguines comme les chylomicrons, dont le 

rôle est d’apporter vers les organes les lipides et le cholestérol nécessaire à la synthèse 

d’hormones stéroïdiennes.   

 

Cette affinité particulière peut être exploitée en encapsulant des hormones 

ovariennes, de nature lipophile, donc adaptée au nanovecteur. L’encapsulation d’œstradiol 

ou d’éthynil œstradiol permet alors d’envisager des formes à diffusion passive d’hormones 

placées à proximité des organes génitaux (ovaires, utérus) qui amèneraient 

préférentiellement le contenu des nanoparticules, via le tropisme naturel des lipidots, vers 

les ovaires. Cette forme d’administration permettrait d’éviter le premier passage hépatique 

particulièrement destructeur pour ces hormones, et de diminuer les effets secondaires par 

une diminution de dose administrée grâce au tropisme préférentiel de lipidots vers l’organe 

cible. Un important développement sur ce sujet reste à faire, seule la preuve de concept de 

l’encapsulation d’hormone ayant été réalisé à ce jour.  
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La possible utilisation des lipidots pour le design d’agents d’imagerie nucléaire 

clinique a été démontré, via des essais d’encapsulation de technétium pour de la 

tomographie à émission monophotonique. Cela pourrait permettre par exemple, d’obtenir 

des agents de contraste pour la détection des maladies cardiovasculaires par exemple. Des 

essais d’encapsulation du vert d’indocyanine (ICG), seul fluorophore autorisé par l’EMEA 

pour l’injection chez l’homme a été testée. La nature amphiphile de ce composé et sa grande 

affinité pour les protéines plasmatiques n’ont pas permis d’obtenir un nano-objet stable 

après injection. En revanche, avec un fluorophore plus lipophile, comme le DiD, un excellent 

agent de contraste en imagerie de fluorescence est développé.  

 

L’utilisation de ce traceur permet de détecter les zones tumorales avec la simple 

utilisation des lipidots ou des lipidots greffées avec un peptide de ciblage sur la couronne, 

dans notre cas le cRGD. L’intensité de fluorescence dans la tumeur, obtenue avec ou sans 

peptide est identique, mais une internalisation importante des lipidots dans les cellules 

tumorales est observée par histologie lorsque les nanoparticules sont porteuses du peptide 

de ciblage. Cette localisation spécifique laisse envisager de nombreuses applications en 

radiothérapie et en thérapie médicamenteuse pour internaliser des agents radioactifs ou 

anti-cancéreux.  

 

En conclusion, ce travail, basé sur la caractérisation complète du comportement in 

vivo des lipidots, a permis d’apercevoir l’ensemble des applications potentielles pour ce 

vecteur, que ce soit (1) en imagerie clinique de fluorescence pour la résection tumorale per-

opératoire, (2) en imagerie nucléaire pour évaluer des paramètres physiologiques ou 

localiser des tumeurs, (3) pour amener préférentiellement des agents d’imagerie, de 

radiothérapie ou chimiothérapeutie dans la tumeur avec une possibilité d’internalisation 

dans les cellules et enfin (4) exploiter le tropisme naturel des lipidots pour les zones de 

synthèse d’hormones stéroïdiennes pour utiliser ce vecteur dans le traitement des cancers 

hormono-dépendants et dans la délivrance ciblée d’hormones stéroïdiennes pour les 

thérapies hormonales.  
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Annexe 1 : Formules de pharmacocinétique 

 

 Détermination des paramètres de pharmacocinétique par la méthode des résidus, 

pour un modèle bi compartimental :  

 

D’après http://www.med.univ-montp1.fr/enseignement/cycle_2/Autres-Mod-

Oblig/MB4/MB4_pharmacocinetique_quantitative.pdf  et 
http://m1physio.free.fr/2005/m1sante/M1S_UE8_Parametre_PK.pdf  
 

 La concentration plasmatique d’une substance après son injection en intraveineuse, 

en bolus d’une solution peut être modélisée suivant la Figure 1 dans le cas d’un modèle 

bicompartimental.  

 La courbe concentration-temps accuse une rupture de pente sur une échelle semi-log 

entre deux phases bien distinctes (distribution et élimination). La transformation 
logarithmique du taux plasmatique C(t) permet de linéariser les portions éloignées du point 

de rupture de pente. Cela permet de déterminer une demi-vie plasmatique d'élimination sur 

la portion distale, assimilée à son asymptote.  

 

 

Figure 1 : Représentation schématique d’une cinétique plasmatique bicompartimentale C = f(t) près 

injection d’un composé en intraveineux, en bolus. Le passage en semi log permet de déterminer les 

paramètres A, α, B, β de l’équation Ct = Ae-
αt

 + Be-
βt

. 
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Le temps de ½ vie (obtenu avec les pentes) représente le temps au bout duquel la moitié de 

la dose est éliminée. Pour obtenir une élimination totale, il faut 7 x t1/2.  

Phase 1 (en violet sur le graphique ) : Distribution  (phase α) + élimination (phase β) 

α, t1/2 α =  

Phase 2 (en bleue sur le graphique ) : Elimination (phase β pure) 

β, t1/2 β =  

 

L’aire sous courbe (AUC) d’un graphique représente la concentration plasmatique d'un 

médicament en fonction du temps. 

     (soit  pour les deux compartiments) 

 

Le temps de résidence moyen (ou mean residence time en anglais pour MRT), exprime la 

durée moyenne de l’ensemble des phases pharmacocinétiques.  

Avec, Ke = constante de vitesse d’élimination  

t1/2 =     soit      Ke =     ou    MRT =  

MRT =  

 

La clairance (Cl): La clairance indique la capacité d’un organe à épurer totalement un volume 

de fluide par unité de temps.  

 
Avec D = la dose administrée 

    ou  Cl = Ke . Vd 
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Le volume de distribution (Vd), correspond au volume fictif dans lequel le médicament 

devrait être réparti pour être à la même concentration que dans le plasma. Le Vd traduit 

l’intensité de la diffusion du médicament dans l’organisme. 

Vd =  
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Abstract: With the fast development, in the last ten years, of a large choice of set-ups dedicated 

to routine in vivo measurements in rodents, fluorescence imaging techniques are becoming 

essential tools in preclinical studies. Human clinical uses for diagnostic and image-guided surgery 

are also emerging. In comparison to low-molecular weight organic dyes, the use of fluorescent 

nanoprobes can improve both the signal sensitivity (better in vivo optical properties) and the 

fluorescence biodistribution (passive “nano” uptake in tumours for instance). A wide range of 

fluorescent nanoprobes have been designed and tested in preclinical studies for the last few 

years. They will be reviewed and discussed considering the obstacles that need to be overcome 

for their potential everyday use in clinics. The conjugation of fluorescence imaging with the 

benefits of nanotechnology should open the way to new medical applications in the near future. 

Keywords: fluorescence imaging; nanoprobes; in vivo imaging; nanoparticles; organic dyes; 

quantum dots; biodistribution; lymph node mapping  
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Synthetic lipid nanoparticles targeting steroid organs  

 

Juliette Mérian1,2, Raphaël Boisgard2, Xavier Decleves3, Benoît Thezé2, Isabelle Texier1,*, Bertrand 

Tavitian2,4,* 

Summary 

The biodistribution and pharmacokinetics in healthy FVB mice of 50 nm diameter lipid nanoparticles 

coated by a phospholipid/PEG surfactant shell (lipidots) was studied using 3H-cholesteryl-hexadecyl-

ether, cholesteryl-14C-oleate and 1,1’-dioctadecyl-3,3,3’,3’-tetramethylindotricarbocyanine (DiD) dye 

tracked by radioactivity counting and fluorescence imaging, respectively. Radioactive and fluorescent 

tracers displayed a similar nanoparticle-driven biodistribution, indicative of lipidot integrity during 

the first hours post-injection. Plasma half-life was 0.50 ± 0.13 h for 14C and 0.41 ± 0.05 h for 3H. 

Lipidots distributed in the liver but not in the spleen, and more surprisingly, in steroid organs 

(adrenals, ovaries). This was confirmed by histological detection of DiD. Nanoparticle loading with 

cholesterol derivatives reinforced their accumulation in ovaries with a clear dose-dependent effect. 

This previously unreported distribution pattern is specific to lipidots and attributed to their 

nanometric size and lipid nature, which could confer them lipoprotein-like behavior. The specific 

affinity of the lipidots for steroid hormone rich areas could be used to address drugs and contrats 

agents to lipoprotein-receptor overexpressing cells, such as hormono-dependent cancer cells. 

 

Keywords : lipid nanoparticles, pharmacokinetics, biodistribution, vectorization, in vivo imaging, 

lipoproteins. 

 


