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RESUME

Cette thése présente un vecteur thérapeutique pour le atteles tumeurs du foie basé
sur une nouvelle méthode de ciblage magnétique. Le careif@patocellulaire (CHC) est le
cancer le plus fréquent dans le foie. Il est la troisiemeecde mortalité reliée a un cancer. Sa
fréequence augmente a travers le monde et le pronostics@stere (mortalité dans les 3 a 6
mois) malgré de multiples recherches. Environ 70 % ddenps ne peuvent recevoir que des
traitements palliatifs et la chimio-embolisation demeure I'approehelus efficace. Cette
procédure combine deux techniques: la chimiothérapie avéection par cathéter d’'un agent
anticancéreux et I'embolisation des vaisseaux sanguins panigeoparticules provoquant une
ischémie de la tumeur. Afin de maximiser son efficacité dindiéer ses effets secondaires, ce
traitement doit étre ciblé au niveau de la tumeur. Cepenidariblage est actuellement limité par
le positionnement du cathéter a plusieurs bifurcations disseax sanguins en amont de la
tumeur. Comme la distribution des agents chimio-embolisans$ p&s controlée, il en résulte

une atteinte des cellules saines.

La navigation par résonance magnétique (‘magnetic resemandgation’ (MRN)) a été
récemment proposée comme une nouvelle méthode de cilageétique des tumeurs. Elle
consiste a contréler la direction d’'un corps ferromagnétequéemps réel selon une trajectoire
prédéterminée des son injection dans un réseau vasquiguea la zone d’intérét grace a un
appareil d'imagerie par résonance magnétigue (IRM). baigation dépend du gradient
magnétique, du volume et de la magnétisation a saturationdiMdispositif thérapeutique ainsi
gue des parameétres physiologiques du réseau vasculd@e@eux bobines de gradient de 400

mT m* sont placées dans I'lRM afin de guider des corps aéke micrométrique.

L’hypothese de recherche de cette thése est qu'il est fosbréaliser un vecteur
thérapeutique compatible avec les contraintes de la chimio-eatimiislu foie et de la MRN au
niveau de l'artére hépatique pour cibler les lobe gauche/dw foie. Ce vecteur, appelé

‘therapeutic magnetic microcarriers’ (TMMC), est chargécaue agent anticancéreux et des
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nanoparticules magnétiques. Il a été congu en prenantossidération les parameétres

physiologiques du lapin, modele animal choisi pour évalugtiRal in vivo.

Une étude de conception, basée sur une modélisation naditpéendu guidage et une
revue de littérature sur la chimio-embolisation, a été réaliséed@terminer les propriétés des
TMMC (diametre, Ms, choix et chargement en nanoparticul@es nanoparticules fer-cobalt
(FeCo) ont été synthétisées par voie chimique puis recutasr®sphére inerte afin d’optimiser
leurs propriétés magnétiques. Ces nanoparticules ferr@tiqges avaient un diametre moyen de
200 nm, déterminé en microscopie électronique en transmjsst une Ms de 205 emu',g
mesurée avec un magnétometre a échantillon vibrant. Grigce grande Ms, ces nanoparticules
ont permis de réduire presque de moitié le chargement gmiasamagnétique dans les TMMC
par rapport a I'encapsulation de nanoparticules d’oxyddede Les nanoparticules étaient
recouvertes d’'une couche de graphite de 10 nm les paotéde I'oxydation et permettant ainsi
de conserver leurs excellentes propriétés magnétiqueside’ée conception a été validée par
I'encapsulation des nanoparticules FeCo dans des micrapesticiodégradables de poly(acide
lactique€o-glycolique) (PLGA) guidée# vitro dans un modele de I'artére hépatique avec sa
bifurcation gauche/droite. L'efficacité de guidage a étéuéeapar I'analyse des vidéos de
guidage et le dosage du fer et du cobalt par spectront&ifdsorption atomique dans chaque

bifurcation.

Les nanoparticules FeCo ont été ensuite co-encapsuléesi@va doxorubicine (DOX)
dans des microparticules de PLGA. La DOX est un agetitaagéreux trés employé pour le
traitement du CHC. Les TMMC avaient un diamétre moyengr8, une Ms de 72 em( gt
elles étaient chargées a 37&r) en nanoparticules FeCo et en DOX a 3&61). In vitro, aprées
3 jours d’élution dans une solution tampon de phosphatedians, il restait 54% de la DOX
encapsulée. L'élution se caractérisait par une libérationdgagur une heure puis un

ralentissement de sa cinétique.

Le guidage des TMMC a été évalmévitro dans un modele d’artéere hépatique dans des

conditions physiologiques et de radiologie interventionnelle (injeciec un cathéter, distance
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entre le cathéter et la bifurcation variant entre 30 et 20 gnadjent entre 200 et 400 mT'm
vitesse d’écoulement entre 7,5 et 12 cM. 4 'efficacité de guidage était définie comme la
réduction par la MRN de la quantité de microparticules dazsna non ciblée par rapport au
contréle négatif (sans guidage). Cette efficacité illustre lenfietede la MRN a préserver les
tissus sains des TMMC. L'efficacité de guidage a été magenen augmentant le gradient. Elle
a diminué plus le cathéter était proche de la bifurcation etlalwitesse du flot augmentait.
Aussi, elle a diminué avec des microparticules ayant degrigtés de guidage moindres
(diamétre de 30 pm et Ms = 49 emt)gCe résultat confirma que les propriétés des TMMC
devaient correspondre aux caractéristiques du résesaulame ciblé. Dans les conditions

optimales, I'efficacité de guidage atteignit 70 %.

Le guidage des TMMC a été évalmévivo. Un protocole de radiologie interventionnelle
compatible avec la MRN a été mis au point pour placerdtgters, réduire la vitesse sanguine
pendant le guidage et déterminer les parametres des séguéimagerie. Les TMMC ont
générés des pertes de signal sur les images IRM eerT2dison de leur grande magnétisation.
Ceci permit leur localisation dans les tissus. L’embolisationbdasches de I'artére hépatique
par les TMMC a été confirmée par des analyses histologjiduee libération progressive de la
DOX a été vérifiee en mesurant sa concentration plasmatiquaistribution des microparticules
dans le tissu a été déterminée par des analyses histologtdassnesures des concentrations de
DOX et de cobalt. Une différence significative dans larithistion des TMMC dans les lobes a
été obtenue entre le groupe avec et sans guidage. AinBIRM a permis de diminuer la
concentration des microparticules dans la zone non ciblées Ba conditions optimales de la
MRN, l'efficacité de guidage atteignit 50 %. Les parameéafésctant I'efficacité de guidage

vitro ont été confirmés lors des essaisivo.

Le guidage de ces microparticules permettrait de diminueeffess secondaires de la
chimio-embolisation chez des patients avec des fonctiongielwiminuées et un pronostic vital
sombre. Les travaux suivants porteront sur [|'évaluationladdMRN a travers plusieurs

bifurcations et de I'efficacité thérapeutigue des TMMC.
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ABSTRACT

The proposed project introduces a therapeutic vectah#éotiver tumor treatment based
on a new magnetic targeting strategy. Hepatocellular cararfbl@C) is the most common liver
tumor and it is the third cause of cancer-related deatb. iftidence of HCC is increasing
worldwide and its prognostic remains poor (death within 3 tondhths) despite intensive
researches. Approximately 70% of the patients can recemnye malliative treatments and
chemoembolization is the most efficient approach. This intanrertombines two treatment
modalities: the chemotherapy with the injection of an antitumor, @gnug) the embolization of the
blood vessels with microparticles, inducing an ischemia of tm@rtuTo optimize the efficiency
and to reduce the secondary effects, this treatment sheulttgeted on the tumor. However, this
targeting is actually limited by the placement of the catheted 6ise the injection of the
cytotoxic agent in the blood vessels at several bifurcationseaps of the tumor. Since the
distribution of the chemoembolizing agent cannot be controlkalihy cells are also affected by

the treatment.

Magnetic resonance navigation (MRN) has been recendlyased as a new method for
the magnetic targeting of tumors. This method aims at céingolkhe direction of a
ferromagnetic body in real time along a pre-planned trajedtory its release in the vascular
network to the region of interest with a magnetic resonamaging (MRI) scanner. MRN
depends on the magnetic gradient, the volume and the saturma#ignetization (Ms) of the
therapeutic device and the physiological properties of theulaasnetwork being targeted. An

insert of gradient coils of 400 mT his placed in the MRI system to steer micro scale devices.

The hypothesis of this thesis is that it is possible to desilgarapeutic vector compatible
with the constraints of liver chemoembolization and MRN in theatie artery to target the
right/left lobe of the liver. This vector, referred to as tpetdic magnetic microcarriers (TMMC)

is loaded with an antitumor drug and magnetic nanoparticlesadt designed by taking into



consideration the rabbit physiological parameters, the rabioig blee animal model chosen for

thein vivo MRN experiments.

A design study, based on a mathematical modeling of pacticle steering and a
literature review on the chemoembolization, was done to optiVd&lC properties (diameter,
Ms, nanoparticle choice and loading). Iron-cobalt (FeCa)oparticles were synthesized and
annealed under inert conditions to improve their magnetic pgrepe These ferromagnetic
nanoparticles possessed a mean diameter of 200 nmunm@galsy transmission electronic
microscopy, and an Ms of 205 emt, gletermined with a vibrating sample magnetometer. These
nanoparticles, by their high Ms, allowed reducing by half niegnetic material loading in
TMMC compared with the encapsulation of iron oxide nartapes. The nanoparticles coated
with 10-nm graphite shell were protected from oxidation and they maintained their excellent
magnetic properties. The design study was experimentallyrecwd by the encapsulation of
FeCo nanoparticles into poly(lactio-glycolic acid (PLGA) biodegradable microparticles. The
latter were steeredn vitro in a phantom mimicking the hepatic artery and its right/left
bifurcation. The steering efficiency was determined byrstgevideo analysis and the iron and

cobalt ion concentrations were assayed by atomic absoggemtrometry in each bifurcation.

FeCo nanoparticles were then co-encapsulated with doxoruf@©OX) into PLGA
microparticles. DOX is an antitumor drug widely used for H@&tments. TMMC possessed a
mean diameter of 5am, an Ms of 72 emufgand they were loaded with 37%u/{) of
nanoparticles and 3%w(w) of DOX. In vitro, after 3 days of elution in phosphate buffered saline
solution, 54% of the DOX encapsulated remained in the TMM@. elution was characterized

by a fast release phase during one hour and then &#lietics.

The steering was evaluatéd vitro in a phantom mimicking the hepatic artery under
physiological and interventional radiology conditions (injection &theter, variation of distance
between the catheter and the bifurcation from 30 to 20 magnetic gradient from 200 to 400
mT m?, flow velocity from 7.5 to 12 cm'Y. Steering efficiency was defined as the reduction of
the TMMC (or drug) dose in the untargeted area in theepee of magnetic steeringrsusthe
negative control (no steering). The steering efficiency aswd when the magnetic gradient



increased. The efficiency decreased when the flow velowtgased and the catheter was closer
to the bifurcation. The efficiency decreased with micropadielgh lower steering properties
(diameter of 3qum and Ms of 49 emu'}). This result confirmed that the TMMC properties were
specific to the vascular network being targeted. In the optoraditions, the steering efficiency
reached 70%.

The steering of TMMC was measuréd vivo. An interventional radiology protocol
compatible with MRN was developed to place the cathetergdiace the hepatic artery blood
velocity during the steering and to determine the MRI sequ@acameters. TMMC induced
signal loss on T2*-weighted magnetic resonance imagesibecd their high Ms which allowed
their easy localization in the tissues. The embolization of ¢épatic artery branches by TMMC
was confirmed by histological analysis. The sustained ret#d3®X was verified by measuring
its plasmatic concentration. TMMC distribution in the tissues dedsrmined by the histological
analysis and DOX and cobalt concentration measuremenignificant difference in the TMMC
distribution in the liver lobes between the group with MRN andctivdrol group was obtained.
The MRN allowed reducing the microparticle concentration irutitargeted area. In the optimal
conditions, the steering efficiency reached 50%. The pdemsnenfluencing the steering

efficiencyin vitro were confirmed during vivo tests.

The steering of these microparticles could allow the redudaifothe secondary effects
resulting from chemoembolization in patients with reduced livactfans and a poor survival
prognostic. Future work will focus on the MRN conducted évesal bifurcations with the

evaluation of the therapeutic efficiency of TMMC.
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INTRODUCTION

Le ciblage magnétique des tumeurs avec des aimants extegié proposé au début des
années 1980 pour augmenter la concentration d’agentpéiafigues dans la zone a traiter et
limiter sa distribution systémique [207, 239]. Cette approdresiste tout d’abord a attacher
[139, 241] ou a encapsuler [32, 33, 38] un agent art@a&ux avec un corps magnétique pour
former un vecteur thérapeutiqgue magnétique. Le corpétigge utilisé est soit un matériau
ferromagnétique doux ou superparamagnétique. Sa magioétisamanente est trés faible voire
inexistante quand le matériau n’est pas dans un champétitgagn[137]. La magnétisation, qui
correspond a l'alignement des moments magnétiques, croit lEuggmentation du champ
jusqu'a atteindre une valeur limite: la magnétisation & saturgfids, emu ¢) [106].
Généralement, les nanoparticules d’oxyde de fer sont usilstéleur Ms ne dépasse pas 90 emu
g' [31, 50, 85]. La taille du vecteur varie de I'échelle maétrique & celle micrométrique
dépendamment du réseau vasculaire ciblé et des caraat@sstig traitement. La magnétisation
du vecteur dépend de son chargement en nanopartic@egedteur est injecté par les voies
intraveineuse [129, 138, 169] ou intra-artérielle [32, 22bk’accumule au niveau du site
d’intérét grace a un champ magnétique généré par un taptean@ le plus prés possible de la
zone ciblée. L’'aimant doit étre suffisamment puissant pateraun champ (T) et un gradient (T
m?) au niveau de la tumeur, susceptibles de capturer lewdd®?2]. Cette capture dépend du
gradient appliqué et des propriétés du vecteur (volume etétiagtion dans le champ) [67, 168].
Elle décroit tres rapidement avec I'éloignement de I'aimard dene ciblée [58]. Généralement,
ces vecteurs magnétiques offrent de bons résultats dgecitidans des tumeurs sous-cutanées ou
implantées dans de petits animaux, car I'aimant peut étre glaw@ns de quelques millimetres
de la zone d'intérét [38, 169]. Cependant, I'applicationaleilslage a I'échelle humaine reste un
défi en raison des faibles propriétés magnétiques devuvedtierapeutiques, de la vitesse élevée
du flot sanguin et de la forte diminution du champ magnétigtre sa source et la zone ciblée
[2, 46, 139, 181]. Ainsi, le ciblage dans les tissugqmus reste tres difficile a réaliser dans des

conditions cliniques.



En 2007, le laboratoire de Nanorobotique de I'Ecole Polyigcle de Montréal a validé
une nouvelle approche de ciblage magnétique. Un systémagdrie par résonance magnétique
(IRM) clinique a contrdlé la navigation selon une direction miditeee d’'une bille en acier
ferromagnétique d’un diametre de 1,5 mm au niveau diutéee d’'un porc avec un débit sanguin
réduit [150]. L'IRM est un systeme d’imagerie non invadifnon ionisant utilisé couramment
pour le diagnostic et le suivi thérapeutique [7, 247]. Ceegystest constitué principalement d’un
aimant permanent générant un champ de 1,5 a 3 T, dieebalréant les gradients magnétiques
d’imagerie dans les 3 dimensions de I'espace et d'uemgste radiofréquence (RF) [15]. Pour
contréler la navigation, les gradients de I'IRM étaient utiliséisr ggxercer une force sur la bille.
Cette force magnétique dépendait du gradient appliqué, deadmétisation de la bille dans
I'IRM (généralement Ms [204]) et du volume de la bille [1533]. Les gradients de I'IRM, de
'ordre de 40 mT nl, limitaient la taille de bille & I'échelle millimétrique méme aves
meilleurs matériaux magnétiques [183]. Cette premiere prdaveoncept de la navigation par
résonance magnétique (MRN) n’avait cependant aucunecatipii clinique en raison de la taille
relativement grande de la bille. Afin de contrbler des parscalééchelle micrométrique, deux
bobines générant un gradient jusqu’a 400 miTant été ajoutées a I''RM [153]. La distribution
de microparticules d’oxyde de fer (@ = 11 um, Ms =5@ gff) a été controléa vitro dans un
flot avec une vitesse d’écoulement modérée (12,2 Mrfil&4]. A partir de ses deux preuves de
concept, l'objectif de cette these était de mettre au poinpramier vecteur thérapeutique
compatible avec la MRN. L'application médicale de ce vect@ait le ciblage des tumeurs du

foie en raison de leur vascularisation artérielle.

Le carcinome hépatocellulaire (CHC) est de loin le cancpluke fréquent du foie, avec
plus de 500 000 cas par an a travers le monde [18445205, 230]. De nombreuses recherches
sont réalisées pour améliorer les traitements du CHC [19jer@ant, seulement 30 % des
patients peuvent bénéficier de traitements curatifs. Lessapttients recoivent des traitements
palliatifs afin de prolonger leur espérance de vie au-del& dwis [19, 20, 22]. La chimio-
embolisation est reconnue comme le traitement palliatif stafddfs 125, 132, 134]. Elle
combine linjection par cathéter d’'un agent anticancéreux deenbolisation des vaisseaux
sanguins tumoraux. Cette occlusion bloque l'apport en st @utriments provoguant une
ischémie de la tumeur [131]. Ce traitement doit étre localisédafifimiter les multiples effets



secondaires. Cependant, le ciblage de la tumeur est acteetlémité par le positionnement du
cathéter. En raison de leurs tailles, les cathéters sontadgmeént placés a plusieurs bifurcations
des vaisseaux sanguins en amont de la zone cancér@s@8]. Par conséquent, la chimio-
embolisation touche les zones saines de I'organe [126¢nRRé&ent, ce traitement a été amélioré
par l'utilisation de microparticules embolisantes pouvant libéregressivement un agent
anticancéreux (‘drug eluting beads’ (DEB)) [189, 229ksQmicroparticules permettent de
réaliser le traitement en une seule injection et de diminweamieentration plasmatique de I'agent
cytotoxique. Malgré de multiples recherches, l'efficacité dehiaio-embolisation reste limitée

car il est difficile de circonscrire ce traitement au CHC.

Cette thése visait a développer un vecteur chimio-embolisermgatble avec la MRN au
niveau de l'artere hépatique pour cibler le lobe gaucheroitt du foie. L’objectif a long terme
est de guider en temps réel ce vecteur pour embolisensntlées vaisseaux sanguins tumoraux.
Ainsi, la chimio-embolisation sera confinée. Cette méthoderabucontribuer & augmenter
I'efficacité thérapeutique de ce traitement et aussi rédaseefets secondaires. En outre, cette
approche differe du ciblage avec un aimant externe,l@gdfitacité dans les tissus profonds n’a
toujours pas été démontrée [2, 181]. En effet, elle m®pocontrdle de la distribution du vecteur
des son injection et non son accumulation lors de son éVgasEage au niveau de la tumeur.
Ce vecteur est constitué de microparticules magnétiques thécpes appelées des TMMC
(‘therapeutic magnetic micro carriers’). Les TMMC sont deiroparticules embolisantes
biodégradables contenant des nanoparticules magnétiques agemh anticancéreux. Les
propriétés magnétigues des TMMC, conférées par lespadimules, doivent étre suffisantes
pour la MRN au niveau de l'artere hépatique. Ce vaissaaguin est caractérisé par un débit
sanguin tres élevé de l'ordre de plusieurs dizaines d@regres par seconde. De plus, I'agent
anticancéreux doit étre libéré progressivement dans le tarppstir de microparticules dont le

diameétre permet I'embolisation.



Les hypotheses de recherche étaient les suivantes:

Hypothése 1:il est possible d’encapsuler une quantité suffisante depaaimules avec les
propriétés magnétiques adéquates dans des microparticutedisantes pour les guider au

niveau de I'artére hépatique.

Hypothese 2: il est possible de co-encapsuler dans des microparticutesedgradables

embolisantes une quantité suffisante de nanoparticules magséfiqur les guider dans l'artere
hépatique en présence d’'un agent anticancéreux quié&st plbogressivement dans le temps.

Hypothese 3:il est possible de cibler le lobe gauche ou droit du foieuatagt les TMMC par la
MRN dans I'artére hépatique.

Afin d’étudier ces hypothéses de recherche, les objguiitsient, dans un premier temps,
sur la mise au point et la fabrication des TMMC, puis dandeuxieme temps sur la navigation
des TMMC in vitro et in vivo. Le premier objectif consistait a concevoir et a fabrigies
microparticules biodégradables magnétiques compatibles avédRI pour confirmer la
faisabilité du projet. Avant la réalisation d’un premier vecteure étude de conception des
TMMC a éteé réalisée en considérant les contraintes dartdazembolisation et de la MRN. En
prévision des essais vivo, les parametres physiologiques du lapin ont été pris emdéoaton.
Ce modele animal a été choisi, car il est couramment utilisétpsier de nouveaux traitements
par chimio-embolisation [80]. Cette étude a permis de détermiee diamétre des
microparticules, le type et le taux de chargement de naimpes et les procédés de fabrication.
Ensuite, les nanoparticules magnétiques choisies ont été sygakétiscaractérisées (diametre,
propriétés magnétiques, composition) jusqu'a l'obtention dexprigtés nécessaires pour
I'encapsulation. Par la suite, ces nanoparticules ont é@psuniées dans des microparticules
biodégradables embolisantes. Des que les propriétés despamiccules ont satisfait les
contraintes de la MRN, un modétle vitro de I'artére hépatique a été développé. Des essais de
guidagein vitro dans des conditions physiologiques ont permis de valideoraeption des
TMMC.



Le deuxieme objectif portait sur la fabrication des TMMC.ddeent anticancéreux et des
nanoparticules ont été co-encapsulées dans des microparbadiégradables embolisantes. Les
propriétés des TMMC étudiées étaient: le chargement enpadionles et en agent
anticancéreux, les propriétés magnétiques, la libératieitro de I'agent anticancéreux dans le

temps, les propriétés de surface et la distribution de taille.

Le troisieme objectif portait sur la MRN des TMMGE vitro etin vivo. Des essais de
guidagein vitro des TMMC dans des conditions physiologiques et de radologrventionnelle
ont été effectués pour déterminer les parametres affd@éfitacité de guidage. Ensuite, le
protocole de radiologie interventionnelle compatible avec la MM anis au point. Finalement,
le ciblage du lobe droit ou gauche du foie par la MRNigeau de I'artére hépatique a été testé
sur plusieurs lapins (4) et comparé a des contréle®€3) méthodes spécifiques aux TMMC ont

été mises au point pour déterminer leur distribution dansde fo

Cette thése commence par une revue de littérature surclearae hépatocellulaire pour
identifier les contraintes physiologiques et thérapeutiqueslpaléveloppement des TMMC. Le
chapitre 2 présente la démarche scientifique présentée leiardeux articles publiés dans le
journal ‘Biomaterials’. Ces articles présentent et discutentéedltats obtenus dans cette thése
dans les chapitres 3 et 4. Le chapitre 5 est une discugsigarale sur ce projet de recherche.

Cette these se termine par la conclusion et les recommarsdation



CHAPITRE1 REVUE CRITIQUE DE LA LITTERATURE

Cette revue de littérature traite du carcinome hépatocellu{@C). Ce chapitre
commence par une présentation du foie et de la pathologi@HL. Ensuite, les différentes
techniques de diagnostic sont présentées suivies par iesnaats curatifs et palliatifs. La
chimio-embolisation est ensuite décrite afin de mettre en évidesamntraintes thérapeutiques
pour la conception des TMMC. Cette revue se termine paprdsentation des vecteurs

magneétiques pour le diagnostic et le traitement du CHC.

1.1 Pathologie du carcinome hépatocellulaire

Cette section commence par la constitution du foie et de aadidns, puis le
développement d'un CHC et se termine avec le pronostic Mtaklassements des CHC et les

choix thérapeutiques.

1.1.1 Constitution et fonctions du foie

Le foie est situé sous le diaphragme vers le c6té droit gt dndierement contenu dans la
cage thoracique [148] (Figure 1. 1). Il pese entre 1400600 g et il est I'organe le plus
volumineux de l'organisme. Il se divise en 4 lobes: le lolmét dui est le plus grand, le lobe
gauche, le lobe caudé et le lobe carré. Ses deux desoigrgisibles lorsque le foie est observé
par-dessous [12, 148]. L'alimentation sanguine se failgp&eine porte (75 %) et par l'artere
hépatique (25 %) (Figure 1. 1). La veine porte, forméd'union de la veine splénique et de la
veine meésentérique supérieure, apporte au foie le satm rdge et du tube digestif. L'artere
hépatique, branche du tronc cceliaque, apporte le swrgehqui assure 50 % de 'oxygénation
de l'organe. L'artere hépatique se divise dans le foielerx branches (gauche et droite) et
chaque branche donne naissance a des ramificationsneghrgrdans le parenchyme.



(@) (b)
Figure 1. 1: (a) Représentation de I'anatomie du sgéme digestif [148], (b) représentation de I'anatoie extra

hépatique artérielle, biliaire et portale [11]

L'unité de structure du foie est le lobule hépatique ayantfamee polyédrique, dont
chaque angle est occupé par un espace porte (Fig@e Chaque espace porte contient une
branche de l'artere hépatique, une branche de la veirie pb1l ou 2 canaux biliaires. Les
cellules hépatiques, appelées hépatocytes, sont disposéasgérs d'une cellule d’épaisseur.
Ces rangées délimitent des sinusoides a l'intérieur desqgselfa# la circulation sanguine [12].
Les sinusoides sont bordées par des cellules endothéliaesellules de Kupffer sont des
macrophages du systeme réticulo-endothélial (SRE) qui sordchées a la face luminale des
cellules endothéliales. Elles ont pour réle de phagocyt@alEules étrangéres. Les hépatocytes
sont des cellules polyédriques dont le diamétre varieOda 20 pm. Un foie normal contient

environ 100 milliards d’hépatocytes, ce qui représents &l volume du foie.

Les fonctions du foie sont multiples: réles métaboliques etlatayus, et producteur de
bile qui est utilisée dans le duodénum pour la digestion (Taliledu[148, 228]. En raison de
toutes ses fonctions, le foie est un organe vital. Ainsi, djuanCHC se développe, le pronostic

vital devient rapidement sombre, car les fonctions du feigomt plus maintenues.
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Figure 1. 2: Anatomie microscopique du foie [12].a) Schéma d'une coupe superficielle du foie, représtant
la structure hexagonale de ses lobules. (b) Photagmbgraphie d'un lobule hépatique (x50). (c) Schémd’'un
lobule hépatique, qui représente I'apport sanguin tela disposition des hépatocytes en travées. Leedhes
indiquent le sens de la circulation sanguine. (d)cBéma agrandi d’'une portion d'un lobule hépatique,qui
montre les composantes de I'espace interlobulairegpace porte), la situation des canalicules bilias, et les

cellules de Kupffer dans les sinusoides.



Tableau 1. 1: Résumé des fonctions du foie [228]

Fonctions endocrines

1. En réponse a I'hormone de croissance, il sétt&E-1, qui favorise la croissance en stimulaathitose
dans divers tissus.

2. ll participe a I'activation de la vitamine D.

3. Il forme la triiodothyronine (T3) a partir detlayroxine (T4).

4. Il sécréte I'angiotensinogéne que la réninesfiaime en angiotensine I.
5. Il métabolise les hormones.

Fonctions dans la coagulation
1. Il produit un grand nombre de facteurs plasnsqde coagulation (prothrombine et fibrinogene).

2. Il produit les sels biliaires qui sont essestiell’'absorption gastro-intestinale de la vitank)eyui est elle-
méme essentielle a la production des facteurs agutation.

Protéines plasmatiques

Il synthétise et sécréte I'albumine plasmatiqus, peotéines de la phase aigué, les protéines wediales
hormones stéroides et des oligo-éléments, lesrlp@ipes et les autres protéines mentionnées darableau.

Fonctions digestives
1. Il synthétise et sécréte les sels biliairessgnit nécessaires a la digestion et a I'absorpgsrligides.

2. Il sécrete dans la bile une solution d’ions gamiques riches en bicarbonate, qui aide a nesdraliacide
chlorhydrique dans le duodénum.

Métabolisme organique
1. Il convertit le glucose plasmatique en glycogénen triacylglycérols au cours de la période sitagation.

2. Il convertit les acides aminés en acides grassqut incorporés dans les triacylglycérols au sode la
période d'assimilation.

3. Il synthétise les triacyglycérols et les sécrétmis forme de lipoprotéines au cours de la période
d’assimilation.

4. Il produit le glucose a partir du glycogéne @@génolyse) et d’autres sources (néoglucogenésejas de
la période de jelne et libére le glucose dansrig.sa

5. Il convertit les acides gras en corps cétoniquesours du je(ine.

6. Il produit l'urée, le principal produit termindu catabolisme des acides aminés (et des pro}gétda libére
dans le sang.

Métabolisme du cholestérol

1. Il synthétise le cholestérol et le libére dansdng.

2. |l sécrete le cholestérol plasmatique dansléa bi

3. Il convertit le cholestérol plasmatique en asitiiaires.

Fonctions d’excrétion et de dégradation
1. Il sécrete la bilirubine et d’autres pigmentgabies dans la bile.

2. Il excréte dans la bile un grand nombre de mubdécorganiques endogénes et étrangéres ainsi aple d
oligoéléments.

3. Il effectue la biotransformation d’un grand nambe molécules organiques endogénes et étrangeéres.
4. 1l détruit les vieux érythrocytes.
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1.1.2 Carcinome hépatocellulaire

1.1.2.1Généralités

Le carcinome hépatocellulaire est le cancer primaire du éopuis fréquent (90 % des
cas) [205]. Sa fréquence augmente a travers le maveltele taux de cas le plus élevé dans les
régions d’Asie, et une augmentation en Europe, Australgon]Jaet en Amérique du Nord
(Figure 1. 3) [18, 45, 230]. En 2003, on a comptabiliess de 1 million de morts par an. La
fréquence ainsi que le taux de mortalité sont plus élevés Ittmmme que chez la femme
(Figure 1. 3) [205].

]
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Figure 1. 3: Fréquence du CHC dans le monde standdisée par 100 000 en 2002 [205]

L’hépato-carcinogenése est considérée comme un prougu@lexe ayant plusieurs
étapes. Elle commence par des dommages aux hépatdeigase (1. 4). La dégradation des
hépatocytes entraine le développement d’une quantité éeagetissus fibreux. Pour compenser
la destruction de ces cellules, un mécanisme de régénésataiive. Cependant, en raison de la
fibrose, cette régénération n'aboutit plus a la reconstrudésniobules normaux. Elle conduit a

la formation d’amas d’hépatocytes ayant perdu leursecaans vasculaires et biliaires normales,
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auxquels on donne le nom de nodules de régénérationgh&jite, un cycle non restreint de
prolifération/régénération se produira jusqu’'a l'apparition d’unflammation suivie d’une

mutation caractérisée par la production de facteurs anggpgEn[243].

i
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~ e P e, li (2]
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Figure 1. 4: Mécanisme possible pour le développemisd'un CHC [47]

Un CHC provoque une détérioration du foie, car les celldes I'organe sont
progressivement remplacées par celles cancéreuses. L@ €4t caractérisé par une
hypervascularisation artérielle. En effet, les nodules tumxosfalimentent en dérivant le flux
sanguin de l'artere hépatique, tandis que les tissus northaipie sont alimentés par la veine
porte. La croissance tumorale est liée au flux artérielvhsion de la veine porte par le CHC
peut contribuer a empirer le dysfonctionnement hépatiqueneinuént le flux sanguin dans le
foie (Figure 1. 1) [45].

1.1.2.2Facteurs de développement

Dans 80 % des cas, le CHC résulte d’'une complication currfeose [12]. Une infection
avec le virus de I'hépatite B ou C conduit a une inflammatioronique entrainant une fibrose,
qui selon I'individu, I'environnement et les facteurs virauxtg@ogresser en une cirrhose [205].
A travers le monde, la cirrhose due a I'hépatite B estuaecgrincipale de mort reliée au CHC.
Environ 60 % des CHC en Afrique et en Asie ont été attrilduése infection par I'hépatite B
tandis qu’au Japon, en Europe et aux Etats-Unis, 1 ¢ds &tait d0 a cette infection. Pour le

virus de I'hépatite B, 8 génotypes ont été identifiés. Selgeémetype, le risque de CHC est plus
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important [205]. Le développement d'un CHC d'origine \dradst influencé par plusieurs
cofacteurs comme l'age de linfection, une infection conitamme avec un autre virus de
I'hnépatite ou le virus du syndrome de l'immunodéficiencaiimeq(SIDA), et une augmentation
de la consommation d’alcool ou de cigarettes. Le risquedeloppement d’'un CHC est 17 fois

plus grand chez un patient présentant une hépatite C.

Dans les pays industrialisés, une consommation élevée d’'éi»a@0 g / jour) représente
un des principaux facteurs de risques pour le dévetnpped’une cirrhose pouvant entrainer un
CHC [205]. La consommation d’alcool augmente par 2 laiaste développer un CHC et par 5 a
7 fois dans le cas d’une consommation supérieure a @ gpur pendant plus de 10 ans. La
consommation chronique d’alcool conduit a une augmentationstdokage des matiéres
graisseuses dans les hépatocytes. Elle entraine une statmdigue dans 30 % des cas et dans
10 a 20 % des cas une cirrhose propice au développeloe CHC. La stéatose non alcoolique,
provoquée par une accumulation de graisse, constitue wmu$acteur de risque pour le CHC.
L'obésité (indice de masse corporelle > 30 kg?) augmente le risque de développer un CHC.
Les personnes diabétiques présentent un risque 3 fo&sisur de développer un CHC. Une
combinaison d’'une accumulation de graisses dans les hgigastod’'une obésité et de diabete est
associée avec un plus haut taux de progression de ladif265]. Une accumulation excessive
de fer dans le foie, peut provoquer une hépatite chrerggtrainant une fibrose [205]. Un autre
facteur de risque, principalement dans les régions tropi¢Aleie et Afrique), est la prise

d’aflatoxine B par la consommation de grains contaminés paplergillus fumigatus

1.1.2.3Pronostic, classement et stratégie thérapeutique

Le manque de biomarqueurs pour une détection prédese,fonctions du foie
compromises par une hépatite virale ainsi que la résistenC1C aux traitements existants font
gue ce cancer est I'un des plus difficiles a guérir [LB8]CHC constitue un probléeme de santé
majeur a travers le monde. Le pronostic sans traitemenifigpécest médiocre: la médiane de
survie des patients avec une tumeur précoce est derbais et de 1 a 2 mois avec une tumeur
avancée. De plus, le CHC étant une tumeur hétérogene différents comportements

biologiques, il est tres difficile de fournir des recommandaticliniques précises. Par exemple,
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une petite tumeur détectée a un stade précoce peut ana@nia agressivité qu’une large tumeur
métastatique. En outre, la vitesse de croissance du CH@sstriable. Généralement, quand la
tumeur est de petite taille, la croissance est initialement lenteuavieenps de doublement d’un
an ou plus, puis la croissance devient rapide. Au coard’@olution du CHC, diverses
complications peuvent apparaitre: un ictére causé par I'obetrudes voies biliaires intra- ou
extrahépatiques, une ascite en rapport avec I'obstructida deine porte et des métastases au

niveau des poumons et des os [12].

Différents systémes de classement du CHC ont été profiasisLes parametres utilisés
dans les différents classements peuvent étre regroup@siatre catégories: (i) les facteurs
tumoraux comme la taille de la tumeur, la thrombose deite yorte et la concentration d’alpha
foetoprotéine (APF) sérique, (ii) les fonctions du foie omra note selon la classification Child-
Pugh (Tableau 1. 2, Tableau 1. 3), (iii) I'état générapdtient et (iv) I'efficacité du traitement
[158]. Bien que l'association américaine pour I'étude demladies du foie (‘American
association for the study of liver diseases’ (AASLD)) suggke suivre le systéme de classement
‘Barcelona Clinic Liver Cancer (BCLC), il n’existe pas densensus sur le classement des
CHC, car la prédiction du pronostic des patients restectngplexe. Dans le classement BCLC,
le stade du CHC est caractérisé par trois catégories Clglil-RuB et C (Tableau 1. 2). Chaque
Child-Pugh correspond a une note calculée selon les étéprilu foie et du patient (Tableau 1.

3) [18]. Le classement BCLC sera utilisé dans cette revue.

Tableau 1. 2: Classification de Child [12]

Classe A Classe B Classe C
Bilirubine < 35 umol/L 35-50 umol/L > 50 umol/L
Albumine >35¢g/L 30-35g/L <30g/L
Ascite absente facilement contr6lée difficilement contofa
Encéphalopathie absente minime coma

Etat nutritionnel excellent bon mauvais




Tableau 1. 3: Classification de Pugh [12]
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1 point 2 points 3 points
Encéphalopathie absente confusion coma
Ascite absente discrete modérée
Bilirubine < 35 umol/L 35-50 umol/L > 50 umol/L
Albumine >3509/L 28-35 g/L <28¢g/L
Prothrombine >50% 40-50 % <40 %
| T )
Stage O Stage A-C StageD
1P5 10 and Child-Pugh & P50-2 and Child-Pugh A-R P52 or Child-Pugh A-B
' !
v v v v
Wary early stage (0) Early stage (A} Intesmediate stage (B) | | Advanced stage (C)
Single «<2 cm carcinoma in situ Single or 3 nodules <3 cm, PS 0 Muftinodular, P50 Portal imvasion. NL ML PS1-2
+
v
Inodules =3 cm

Single

Portal pressure. Bilinubin |

Increased i—k| PAssociated diseases |
"
5

Morrmal
v b

Liver transplantation PEVRF Sorafenib
(CLT/LDET)

—

E

Resaction

L d

Figure 1. 5: Stratégie proposée pour contenir et &iter le CHC selon les recommandations du BCLC (PS

Curative treatments {30%)
E-year suryival: G0-7 0fs

Randomised trials (50%)
J-yearsurenal- 10-40%

‘performance status’ (état du patient), N1 = ‘lymph node involvement’ (adénopathie), M1 = metastatic
spread’ (propagation des métastases), CLT = ‘cadarie liver transplantation’ (transplantation d’'un fo ie
provenant d’'un cadavre). LDLT = ‘live-donor liver transplantation’ (transplantation d'un foie provenant
PElI = RF =

d'un donneur), ‘percutaneous ethanol

TACE =

injectim’ (injection percutanée d’éthanol),

‘radiofrequency’ (radiofréquence), ‘transarterial chemoembolization’ (chimio-embolisation

transartérielle)) [19].
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A partir du classement BCLC, des stratégies de traitenmérété proposées (Figure 1. 5).
La surveillance des patients a risques (cirrhose, hépatigesjet d’améliorer le taux de survie
des patients [21]. Ainsi, le diagnostic d'un CHC a sonmige stade augmente la possibilité de
traiter de facon radicale la tumeur et réduit le recours araitement palliatif [158, 230].
Néanmoins, ce type de diagnostic est seulement posé3@afs des cas. La résection et la
transplantation ne peuvent étre réalisées que chez destpatiet des petites tumeurs non
métastatiques. La présence d’une cirrhose est un desifaui influence le plus les choix de
traitements ainsi que la survie du patient [205]. Les traitesngun CHC sont répartis en deux
catégories: les traitements curatifs (résection, ablation et laatesfion) et les traitements
palliatifs (chimiothérapie, embolisation, chimio-embolisation, radiapie, radioembolisation)
(Figure 1. 5).

1.2 Diagnostic

Cette section présente les techniques utilisées pour le diagrei le suivi d'un

traitement. Certaines de ces modalités sont aussi utiliséaeRl@séalisation d’un traitement.

1.2.1 Généralités

En raison du développement rapide de la maladie, du gtionmédiocre et des
limitations des traitements curatifs, le dépistage et la surveillaas€HC sont trés importants
[203]. Cliniguement, le CHC reste généralement silencieuxpeemiers stades. Les symptdomes
comme la douleur abdominale, la perte de poids, une rpagsable ainsi que les signes d’'une
cirrhose décompensée (avec complications) deviennent yillsnés avec la progression de la
tumeur. Quand une tumeur avancée est détectée, le tpatenpresque plus d’option
thérapeutique. Ainsi, un dépistage des patients ayant uneiendladoie par une ou plusieurs
techniques d’'imagerie en combinaison avec une mesuldkR sérique est recommandé tous
les 6 mois [12, 94].
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L’hyper vascularisation artérielle est considérée comme umuear du CHC (phase
artérielle, phase veineuse et phase tardive). Elle est utilisis &ins de diagnostic avec les
techniques d’imagerie [203]. Le temps du lavage de Iadencontraste dans un CHC semble
corréler avec le degré de différentiation de la tumeur. fet, etandis que des tumeurs
moyennement voire faiblement différenciées présentent uemlent rapide de l'agent de
contraste, les tumeurs bien différenciées ont un lavementHamutre, I'examen du foie peut
montrer soit une tumeur unique, soit plusieurs tumeurs.résepce de plusieurs tumeurs a une
origine multifocale ou provient d’'une dissémination dans le @ime tumeur mére. Au cours
d’'un examen, en plus d’évaluer le nombre et la taille desiles cancéreux, il faut regarder les
facteurs de risques (foie cirrhotique et état de la veine)d 2, 247]. Dans un foie cirrhotique,
la présence de nodules de régénération de 10 a 30ompligue I'examen [7]. Aussi, la moitié
des nodules CHC de moins de 10 mm ne correspondeatgesCHC, et méme si c’est le cas, il
est difficile d’identifier correctement leur nature avec les ouksdiagnostic actuels. Ainsi, le
défi pour le gastroentérologue, le chirurgien et le radiologistede détecter, d’'identifier et de
caractériser toutes les lésions afin d’administrer au patieritenrent approprié [247].

La meilleure modalité pour la détection des lésions CHC itepts I'objet d'un
consensus, car il est difficile avec une seule techniquetaéer un examen complet [203].
Généralement, le diagnostic commence par une série d'sragplises par échographie, suivi
selon le cas d’'un examen en tomographie par ordinateamguted tomography’ (CT)) ou en

IRM. En cas de doute, un examen histopathologique estwgdfe

1.2.2 Echographie

Selon l'association européenne pour I'étude du foie (‘Bem0o association for the study
of the liver’ (EASL)) et I'association AASLD, I'échographisteecommandée comme outil pour
la surveillance des patients a risque. Les ultrasons (B@)gitent un test radiologique non-
invasif et non-ionisant, rapide et a moindre co(t [21]. Ehographie, un CHC apparait
généralement comme une lésion vascularisée. Ainsi, la détedti®s nodules CHC dépend
fortement de leur taille [203]. Les CHC dépassant 30 movepd étre diagnostiqués avec

précision par les US conventionnels. Cependant, les sigmeuwent étre faibles dans les plus
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petits nodules. Par ailleurs, le diagnostic des petites |ésioadalfme cirrhotique est compliqué
en raison des inhomogénéités du parenchyme. Les sensibdjiértées par les systémes d'US
conventionnels pour la détection des nodules CHC varierd 8Btet 84 % selon I'expertise de

I'opérateur et I'équipement.

La détection des petites lésions peut étre améliorée par tiarfjed’agents de contraste.
Ces agents sont des microbulles stabilisées contenant sf#irdéremiere génération) ou
d'autres gaz (seconde génération d’agents de contrestejne SonoVu® (Braco, ltalie)
contenant du sulfure hexafluoride gazeux [203]. lls p&antune meilleure visualisation de la
vascularisation de la tumeur. La sensibilité atteint 89-96 [ s#e la taille du nodule [203].
Cependant, I'agent de contraste n'améliore pas la sensibilitélgpaétection des petits nodules
de moins de 10 mm. Par ailleurs, la détection d’'un CHCI'gahographie est limitée si les
lésions sont éloignées de la sonde. En effet, I'examenlebiiyp parenchyme peut étre limitée
par la corpulence du patient, une interposition du colon,da oigectable d’agents de contraste et
par les changements morphologiques induits par la cirrhose.

1.2.3 Tomographie

Le critere principal pour le diagnostic par CT est la descripdiem changements de la
vascularisation des nodules. Un examen triphasique dwdnienant des acquisitions au temps
artériel, au temps veineux et au temps tardif est une peasigndard (Figure 1. 6). La pathologie
de la tumeur est décrite par lavement de l'agent de statr®ans le cas d'une injection
intraveineuse de l'agent de contraste, le CHC se présentgudyment comme une lésion
hyperdense pendant la phase artérielle avec ensuite e lages une Iésion iso ou hypodense
pendant la phase veineuse (Figure 1. 6) [247]. Néanpmmnsme le CT ne peut mettre en avant
gue la vascularisation des lésions, il est difficile de distinglaegrs un foie cirrhotique les
différents types de nodules [247]. Les taux de détectienCdC publiés sont trés variables. La
sensibilité de cette technique est d’environ 60 %. Les lésiépassant 20 mm sont détectées
avec un taux de 100 %, tandis que pour les lésionsodesrde 10 mm le taux est de seulement
10 %.
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Figure 1. 6: Image CT d’'un CHC hypo vasculaire danan foie cirrhotique. Le CHC est une Iésion hypodese

ronde identifiée par une fleche: (a) au temps artéel et (b) au temps veineux [247].

1.2.4 Imagerie par résonance magnétique

Grace aux agents de contraste et aux différentes séguimagerie, 'examen par IRM
permet de caractériser plusieurs parametres méme ddoie wirhotique: (i) la vascularisation,
(i) la densité cellulaire, (iii) la composition des tissus gr@we séquences de précontrastes et de
diffusion avec différents temps de relaxation (T1, T2 ef),T@v) la détection des cellules de
Kupffer par les particules superparamagnétiques d’orgdier (‘superparamagnetic particles of
iron oxide’ (SP10)) et (v) l'intégrité des fonctions hépatodalhes et I'excrétion biliaire par des
agents de contraste hépatobiliaires (Tableau 1. 4) [7227].,

Les agents de contraste utilisés pour 'IRM du foie sonin diété, des agents de
gadolinium non-spécifiques et extracellulaires, et de I'auité,cdes agents spécifiques aux
éléments présents dans l'organe. La deuxieme catégoniévisste entre les particules d’oxyde
de fer et les agents hépatobiliaires. Il existe actuellemené snarché cinq agents de contraste
spécifiques pour le foie. Les séquences ‘gradient recetled’ (GRE) ou ‘fast spin echo’ (FSE)
sont établis depuis plusieurs années comme un standardiBdlirabdominal. Les techniques
d’'IRM de diffusion (‘diffusion-weighted MRI’ (DWI)) sontel plus en plus utilisées. Une étude
IRM du foie en comprend généralement une séquenéed&#®u une séquence FSE T2 avec
saturation de la graisse, une séquence de diffusion, eégnence dynamique 3D GRE T1 avec

saturation de la graisse apres l'injection d’'un agent de cbat(@ableau 1. 4) [247]. Selon le
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type d’agent de contraste spécifique injecté, des séquaddé@sonnelles sont réalisées: GRE
T2* pour les SPIO et T1 2D ou 3D pour les agents hé pitiobs.

Tableau 1. 4: Caractérisations de l'intensité desadules de régénération, des nodules de dysplasiede CHC

en IRM selon les séquences et les agents de cortggsso-intense, hyperintense, hypo-intense) [247].

Nodules de Nodules de dysplasie CHC
régénération

IRM ordinaire
2D GRE T1 iso hyper hyper ou hypo

FSE T2 iso ou hypo iso ou hypo hyper

IRM en phase dynamique

Temps artériel pas de rehaussement pas de rehargsentehaussement artériel

Temps veineux/ temps tardif pas de lavage pasvag da lavage veineux

Agent spécifique au foie

SPIO iso ou hypo iso Hyper

Agents hépatobiliaires iso hyper ou hypo Hypo

Comme pour le CT, on retrouve une hyper vascularisagéolgnt la phase artérielle et
un lavage au temps veineux. L'IRM permet d’obtenir @s tsons taux de détection méme avec
des petites Iésions de moins de 20 mm. Si on compare R CT, pour les CHC de plus de
20 mm, le taux de détection est de 100 % pour les deuritees. Pour les CHC entre 10 et 20
mm, I'lRM a un taux de détection de 89 % et le CT dé&®Four les CHC inférieures & 10 mm
le taux de détection de I'lRM est de 34 % et celui du CTQ&o [247].

1.2.5 Tomographie par émission de positrons

La tomographie par émission de positrons (TEP) mesurprégsiétés biochimiques et

physiologiques des tissus normaux ou anormaux grace agints biochimiques radioactifs.
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Généralement, I'agent le plus utilisé est®fefluorodeoxyglucose (FDG). L'AFDG-TEP permet
d’évaluer le transport de glucose dans les cellules. Adfisi,sert a la détection des tumeurs
malignes et a évaluer la réponse au traitement [75]. Selondau de différentiation du CHC,
les transporteurs de glucose sont plus ou moins exprinaéscdhséquent, la TEP est plus
efficace pour la différenciation des tumeurs que pouréli@ation des CHC [100]. Un autre
marqueur, le"'C-acetate, permet d’évaluer la synthése des acidesdgrssla tumeur du foie
[86]. Il est de plus en plus utilisé pour le suivi d'un CH@. TEP permet aussi d’évaluer la
présence de métastases hépatiques. Cette détection est itedortade la sélection des patients
pour les traitements curatifs. C’est pourquoi l'utilisation d&EP est en plein essor pour le

diagnostic et le suivi des CHC et des métastases du foie.

1.2.6 Histopathologie

Dans le cas des tumeurs d’au moins 10 mm sans unglasation atypique et un niveau
d’AFP sérique supérieur a 200 ng/mL, le traitement d’'tiC@st suggéré sans biopsie [94]. La
biopsie est utilisée pour le diagnostic des petits CHC et poluedva différentiation. Elle ne
doit étre envisagée que si les méthodes non invasives dateserésultats équivoques a cause de
ses effets secondaires possibles comme un saignemeatit pour les patients cirrhotiques, et

un risque de dépdt de cellules cancéreuses le longigi@llade biopsie.

L'apparence macroscopique d'un CHC peut étre variabée ales nodules tumoraux
simples ou multicentriques, des nodules bien démarquéiduenvironnant, des nodules
encapsulés et des nodules avec une croissance infiltrasgue Les nodules tumoraux peuvent
fréqguemment présenter des zones d’hémorragie et d®seécA I'échelle microscopique,
généralement, un CHC ressemble a un tissu normal seldegté de différentiation [94]. Les
cellules tumorales d’'un CHC peuvent étre distinguées degdwpes normaux en particulier par
un plus grand ratio noyau/cytoplasme, un noyau proéminetibu des invaginations
cytoplasmiques dans le noyau. Pour autant, I'évaluatiohiptpathologie peut étre difficile en
raison d’'un tissu tumoral étendu ainsi que par la préseecelusieurs types de lésions.

L'immunohistochimie peut étre utilisée pour évaluer la différamsiad’'un CHC. Cependant,
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elle ne peut pas fonctionner avec des tumeurs peu ouifi@entiées. Ainsi, le diagnostic

définitif peut rester incertain malgré un examen histologique.

1.3 Traitements curatifs du carcinome hépatocellulaire

Cette section présente les traitements curatifs proposés séd@L(@ (Figure 1. 5). lls
comprennent la transplantation, la résection et I'ablation ihgeen ou par injection

intratumorale.

1.3.1 Transplantation

Cette technique consiste a remplacer le foie cancérewndaie sain. La transplantation
est le seul traitement curatif a 100 % du CHC dans le casfdia cirrhotique. En effet, elle
permet d’enlever la tumeur, de restaurer les fonctionmales de I'organe et surtout de prévenir
I'apparition de nouvelles tumeurs dans une certaine meSby&4]. Elle offre une espérance de
vie supérieure a 3 ans. Selon la taille du CHC, le pourgemta récurrence varie entre 10 % pour
un petit CHC et 45 % pour un CHC avec de multiples 1ésjgdl Le taux de survie est de
I'ordre de 50 % aprés 5 ans pour un CHC de petite tdilleel0 % pour un CHC avec des
lésions multiples [84]. Cependant, cette technique n’estapplus utilisée en raison du manque
de donneurs et des délais de transplantation. En effe§daence des CHC est trés largement
supérieure a celle du nombre de donneurs [230]. Siipgenoyen d’attente dépasse les 6 mois,
le taux de contre-indications a la transplantation ou le tauxndrtalité augmente de 23 %
jusqu’a 50 % [230]. Afin de pallier au manque d’orgartesy transplantations sont effectuées a
partir de donneurs vivants [68, 230]. Neuf pourcentpiggents sortent des listes d’attente dans
les 5 mois. Pour les patients avec un CHC avancé, ceatteint 50 % [142]. Pour que les
patients restent admissibles a une transplantation, les trattepaliatifs sont utilisés afin de
maintenir les fonctions du foie et de contenir la progress$ionancer. Ainsi, ce traitement reste

confiné a un petit nombre de patients tres soigneusemerntiaéies [142].
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1.3.2 Résection

Cette technique consiste a enlever par chirurgie la parfieielcancéreuse. Les fonctions
du foie sont assurées par la partie restante de I'organessection est le premier traitement
chirurgical du CHC a travers le monde [84]. Lors d’uégection, jusqu’a 80 % de la masse du
foie peut étre enlevée [11]. Les petites tumeurs, inf@gears50 mm, sont facilement traitées par
résection avec un taux de survie entre 25 % et 67 %né $84]. La résection chez des patients
ayant des fonctions du foie diminuées (Child-Pugh B etuGlors une diffusion de la tumeur est
associée avec une mortalité significative [84, 142]. Aingiésction ne peut étre effectuée que
sur 20 % des patients ayant un CHC, car elle n'est gén&at pas tolérée chez les patients
atteints d’'une cirrhose. Les patients cirrhotiques ne pe@nsoignés par résection seulement
s'ils ont des fonctions hépatiques préservées [230].

1.3.3 Ablation

L’ablation est un traitement minimalement invasif qui consiste @icamer un effet
toxique (changement de température ou injection d’une solatimolisée principalement) sur la
zone canceéreuse. Cependant, I'acces a la tumeurpagdbujours possible [230]. L’ablation est
présentée dans cette section a travers 'ablation par injectratuimorale transcutanée, par RF

et les nouvelles techniques (micro-ondes, cryogénie etaecttion irréversible).

1.3.3.1Ablation par injection intratumorale

Cette technique consiste a injecter directement au niveau deadsentumorale une
solution, généralement de I'éthanol, permettant de coagsl¢issis tumoraux a travers lesquels
elle diffuse. Ce traitement présente une double fonction: {iij)dilit une nécrose des cellules
néoplasiques et (ii) une nécrose des cellules endothédiblkagrégation des plaquettes. Cette
agrégation provoque une thrombose des petits vaisseaduisant donc a une ischémie du tissu
tumoral [142]. L'injection percutanée d’éthanol (IPE) peu¢ é&alisée soit en une ou plusieurs
seéances. En effet, les tumeurs de moins de 20 mm adéefr en 3 ou 4 séances, tandis que les
tumeurs de 20 a 35 mm sont traitées en 8 a 12 séaniEeR.dtait principalement utilisée dans

les années 1980 et 1990. Plusieurs études ont indiquéetfeetechnique était particulierement
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efficace sur les petites tumeurs inférieures a 30 mm anecéponse tumorale compléte pour 90
a 100 % des lésions. Cependant, I'efficacité diminue denfagportante avec 'augmentation de
la taille des Iésions. En fonction de la taille de la tumeue éa dechnique d'injection, le taux de

survie a 1, 3 et 5 ans est de 81-97, 42-82 et 14-GSpectivement [84, 230].

1.3.3.2Ablation par radiofréquence

L’ablation par RF est un traitement thermique localisé conem @étruire la tumeur en
chauffant le tissu tumoral a une température supérieure SC5[B7, 84, 125, 142]. Cette
technique a été introduite dans le milieu des années 199@eoame pratique clinique routiniére.
L’ablation est réalisée grace a une ou plusieurs aiguillesgdaaéniveau de la tumeur (Figure 1.
7). L'avantage principal de cette technique est d’obtemér nécrose complete de la tumeur en
une seule intervention [84, 230]. Plusieurs études ont wiiééneon efficacité pour le traitement
du CHC [142]. L'ablation par RF est utilisé pour traiter lefitgpe Iésions ayant un diametre
compris entre 30 et 40 mm [147]. Généralement, avec aefdéion, le taux de survie a 1; 3 et 5
ans est de 85-100, 46-89 et 31-64 % respectivemerguivée ne dépend pas que de la tumeur
mais aussi des fonctions du foie. L'ablation par RF papadpa I'lPE permet d’obtenir une
meilleure réponse tumorale locale, car I'ablation est plus [ibévist controlée [142]. De plus, le
traitement est réalisé en une seule séance [84]. Par aillalnation par RF est considérée
comme équivalente a la résection pour les CHC de meiB€ anm.

Figure 1. 7: Images CT d’'une ablation par RF d'un G1C: (a) lésion hypo-vasculaire située sous la vésie
biliaire, (b) aiguille RF de 35 mm placée dans lautmeur, (c) zone hypo-dense apreés le traitement regerant

entierement la Iésion indiquant une nécrose par coalation [142].
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Plusieurs facteurs affectent le volume de nécrose paiabthermique. Il y a la perte de
chaleur due a la perfusion de la zone a traiter, I'énaygidiquée et les interactions locales avec
le tissu. L'induction de la chaleur doit étre bien contréléa dféviter tout dommage aux
structures hépatiques adjacentes a la zone traitée [142)dQauaaille de la tumeur augmente,
I'efficacité diminue, car le volume d’ablation est inférieur &uicde la tumeur en raison d’'une
perte de chaleur provoquée par le flux sanguin. L’ablatierest aussi limitée si la tumeur est en

contact avec un vaisseau sanguin.

1.3.3.3Nouvelles techniques d’ablation

L’ablation par micro-ondes a été développée pour coeccer I'ablation par RF [16].
Elle permet une zone d’ablation plus grande, une vitesdtatian supérieure et une faible perte
de chaleur par convection. Actuellement, aucune étutstisfae n’a démontré la supériorité des
micro-ondes par rapport aux RF. Les micro-ondes pa@nt étre utilisées pour une ablation d’'un
CHC de plus de 30 mm [16, 79, 115].

L’ablation cryogénique consiste a placer une aiguille refr@dex de I'azote liquide dans
la tumeur afin de créer une bulle de glace [115]. Unadlestages de la cryoablation est qu’elle
permet de générer des zones d'ablation plus larges ®tppfeises que I'ablation par RF. La
formation de la glace peut étre suivie de facon tresgaéar US, CT et IRM [78]. Néanmoins,
cette technigue est moins utilisée pour le traitement des CH&isem des complications comme
le cryo-choc et la possibilité d’'une rupture multiple de lorg [79]. Cette technique présente

aussi de plus grands risques de saignement en raisomdhque de cautérisation.

L’ablation par électroporation irréversible consiste a augmelgeiacon irréversible la
perméabilité de la membrane cellulaire en changeant le pbtérgressmembranaire. Ceci
provoque des perturbations dans l'intégrité de la bicoucheidimd Les nanopores formés
permettent le passage de molécules a travers la memlalhuiaie [69, 115]. Ceci entraine la
mort cellulaire en quelques millisecondes, ce qui n'estlpasas avec l'ablation thermique

(plusieurs minutes voire des heures). La zone traitéegbeuparfaitement identifiée grace a un
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modéle mathématique et la connaissance des parametresi@pplin autre avantage de cette
technique est que son efficacité n’'est pas affectée pprékence de vaisseaux sanguins. La
premiere étude préclinique chez des rats a montré digeteehnique a permis une réduction de

la taille de la tumeur [69].

1.4 Traitements palliatifs du carcinome hépatocellulaire

Malgré les programmes de surveillance, seulement 30 ®epdeents ayant un CHC
recoivent des traitements curatifs [230]. La survie des rgatime pouvant recevoir des
traitements curatifs est généralement inférieure a six r@djs lLes traitements palliatifs comme
la radiothérapie, I'embolisation intra-artérielle, la radioembolisaébita chimiothérapie sont

présentés dans cette section et la chimio-embolisation est dizritda suivante.

1.4.1 Radiothérapie

L'irradiation a haute dose est un processus cytotoxidfizaeé sur les cellules du CHC
provoguant une réduction de la zone tumorale. Cepenceite, technique présente de sérieux
effets indésirables tels qu'une hépatite, une atrophie lehtprogressive du parenchyme
hépatique et une insuffisance hépatocellulaire [10, 11, 184 maladies du foie induites par
I'irradiation ont lieu quand la dose recue est supérieure @y3pendant trois semaines. Ainsi,
I'irradiation doit étre limitée. Pour augmenter son efficacitéatiothérapie est couplée avec de
la chimiothérapie. Cependant, l'efficacité du traitementerésible. Une autre approche est la
thérapie par irradiation interne (‘brachytherapy’). Elle cdas& utiliser une source 10-Ci
d’iridium-192 placée a I'extrémité d’'un cathéter pour limiterdiiation de tout le foie, [161].
Cette technique n’est pas limitée par la taille de la tumeur [29L-1Afin de préserver le
parenchyme du foie, la dose doit étre ajustée afin qu&/3edu tissu sain recoivent moins de 5
Gy. Les complications sont des saignements, des infecti@ssalces occasionnels et des

ulcéres.
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1.4.2 Embolisation intra-artérielle

Cette méthode consiste a injecter un agent embolisant datérel’@hépatique afin
d’'occlure les branches nourricieres de la tumeur. Catiaime une ischémie des cellules
tumorales. L’embolisation chez les patients atteints d’'un Cé#i®asée sur la connaissance de la
vascularisation artérielle de la tumeur [230]. Chaqué&eBys de vascularisation (veine porte ou
artére hépatique) peut alimenter suffisamment le foie danasle’ane occlusion [179]. Pour
autant, I'embolisation ne doit pas priver tout le foie de sawlarisation. Ceci provoquerait une
nécrose anoxique fatale. De plus, I'embolisation artérielle@gtezindiquée en I'absence d’un
flux portal et chez les patients ayant un Child-Pugh C [I'Embolisation artérielle donne de
meilleurs résultats par rapport a la chimiothérapie intra-artéfielle L’embolisation répétée
peut entrainer des complications chirurgicales provenantréimodelage de I'artere hépatique
ou le développement de chemins de dérivation du résesgubaire [188]. De plus,
I'embolisation provoque des malaises, de la fievre et deudedr localisée [76]. Il est capital
d’éviter le passage de I'agent embolisant a travers lesodgteipulmonaires [76]. Les agents

embolisants utilisés sont décrits dans la section sur la chimiotsatinn.

1.4.3 Radioembolisation

Ce traitement consiste a injecter des microparticules radioactisas les arteres
nourricieres de la tumeur afin de réaliser une forte irtmdiades nodules tumoraux tout en
préservant les tissus sains [107, 108, 199]. Deux psodant disponibles sur le marché: SIR-
Sphere§ (Sirtex Medical Europe, Bonn, Allemagne) qui sont des opiarticules polyméres et
TheraSphefe (MDS Nordion, Toronto, Ontario, Canada) qui sont degapirticules de verre.
Ces microparticules utilisent I'isotope radioactif d'yttrium-98y§ qui émet des rayorfs ayant
une demi-vie de 64,2 heures et une pénétration moyeameeléd tissu de 2,5 mm. Dans les 11
jours suivant leur injection, 95 % de la radioactivité est déliaée abords des vaisseaux
tumoraux. Il existe trois contre-indications absolues pour e&ernent: (i) un shunt
hépatopulmonaire pouvant amener plus de 30 Gy dansoleagms en une seule injection ou
plus de 50 Gy lors de multiples injections, (ii) 'incapadé&eprévenir le reflux des microsphéeres
dans le tractus gastro-intestinal et (iii) une irradiation importahtepatient. Les contre-

indications relatives sont des fonctions pulmonaires comproretsegs fonctions hépatiques
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inadéquates [200]. Contrairement a I'embolisation, les eféetsrslaires a la fin de I'intervention
sont moindres (douleur moyenne et fievre), car il n'yas ge macro-effets d’embolisation [202].
Méme si le traitement est bien toléré, il peut induire dedseffxiques importants dans les
organes non ciblés (colon, poumons, intestins) et aussiledoe [24, 39, 61]. Les dommages
au foie apparaissent 4 a 8 semaines apres l'injectionladosme d’'une jaunisse ou d’ascites
[201]. L'utilisation de ces petites microparticules embolisantegue d’augmenter le taux
d’embolisation des capillaires non tumoraux [14, 190]. Aings microparticules
radioembolisantes doivent étre injectées par cathéter de rmdrés sélective au niveau de la
tumeur. Une modélisation de la distribution de ces microparticalegavers plusieurs
bifurcations a mis en évidence leur perte dans les vaissaaguins sains adjacents a la tumeur
[8, 98]. Un effet significatif sur le contréle de la croissanle la tumeur a été observé avec cette
approche. Cependant, le taux de réponse reste entted20®e Par ailleurs, des microparticules
de poly(acide lactique) (PLA) (@ = 30 pum) chargées d’'miml66 ont permis une
radioembolisation sans effets secondaires dans un paame d’'une administration contrélée
[231].

1.4.4 Chimiothérapie

Cette section commence par la chimiothérapie systémique ¢lowsuit avec la

chimiothérapie ciblée.

1.4.4.1Chimiothérapie systémique et artérielle

La chimiothérapie systémique consiste & administrer plusieis;ssoit par voie orale ou
intraveineuse, un agent anticancéreux pour tuer ou limitedéleloppement des cellules
tumorales. La mitomycine C, la doxorubicine (DOX), le cisplaghda mitoxantrone sont les
antinéoplasiques ayant les taux de réponse les plus édasmoins, ce taux est généralement
inférieur a 20 % [84]. De plus, la réponse ne dure dpiein a deux mois, ce qui n'affecte pas
I'espérance de vie du patient. La doxorubicine est I'agepluke utilisé cliniquement. Cependant,
une réponse n’'est obtenue que chez 10 % des patiestausetlioration du taux de survie. Les

autres agents injectés seuls ou en combinaison ont mosgiédes résultats médiocres. Ainsi, le
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CHC est une tumeur avec une résistance élevée a la chéraijoil [172, 176, 243]. De plus, la
cirrhose et le dysfonctionnement hépatique compliquent I'adiration des thérapies
systémiques. Par conséquent, aucune chimiothérapie traditonria permis d’obtenir des
bénéfices cliniques ou le prolongement de la survie chepateents avec des CHC avancés [27,
131, 136].

Différentes stratégies ont été évaluées afin d’améliorer laibdisem de I'agent
anticancéreux. La DOX a été couplée avec de la galactosamim polymere afin de cibler le
foie [210]. Cependant, seulement 16 % de la dose admmisé retrouve dans le foie et 3 % de
la dose est libérée dans la tumeur. Aussi, les agents adtiear sont injectés soit sous forme de
bolus ou sous forme de perfusion dans l'artere hépatiguecathéter afin d’accroitre leur
concentration dans la zone cancéreuse. L’administrationnagdgipermet d’obtenir de meilleurs
résultats, mais la médiane de survie reste cependant c®irte57]. Avant les chimiothérapies
ciblées, aucune des thérapies systémiques ne pouvait oftselérée comme un traitement
standard pour les patients avec un CHC avancé (Figaje 1.

1.4.4.2Chimiothérapie systémique ciblée

Une amélioration des connaissances au niveau moléculairee SDHC a ouvert de
nouvelles voies pour développer des chimiothérapies pliéesifb3, 55, 56, 83, 224, 232, 243].
La pathogenese moléculaire du CHC implique différentes atimrs et altérations génétiques
dans les chemins de signalisation [36, 55, 224, 232].c®aséquent, il n'existe pas un seul
mécanisme moléculaire dominant [74]. Différentes voiessimalisation comme la voie
Ras/Raf/MEK/ERK (MAPK) et la phosphoinositol 3-kinase ont éténiifices dans les
mécanismes de la prolifération des cellules tumorales l&rdgogenese. L'angiogenese joue un
réle important, car le CHC est une tumeur trés vascularidéesi, l'identification des
facteurs/récepteurs de croissance et d’angiogenése coraswelar endothelial growth factor’
(VEGF), ‘platelet-derived growth factor’ (PDGF) et ‘epided growth factor receptor’ (EGF)
constituent de nouvelles cibles pour les formulations thétigpes. Plusieurs formulations ont
été développées basées sur ces facteurs et réceptabbsa(r 1. 5) et évaluées cliniguement
[243].
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Tableau 1. 5: Ciblage des nouvelles formulations po le traitement systémique des CHC [243]

Mode d’action Cible Toxicités majeures de
niveau 3 et 4

Agents anti-angiogenéeses

Bevacizumab ACM neutralisation du VEGF hypertensiopaignement,
thrombose, proténurie

Inhibiteurs multi-kinases

Sorafenib ITK VEGFR-2/-3, PDGFR; Raf- diarrhée, réaction sur la
1, B-Raf, Flt-3, c-KIT, RET  peau des pieds et des
mains, perte de poids,

hypophosphatémie
Sunitinib ITK VEGFR-1/-2, PDGFRs-B, thrombocytopénie, rougeur,
Flt-3, c-KIT, RET neutropénie, symptomes du

systeme nerveux central,
asthénie, hémorragie,
fatigue, hypertension, taux
élevé des enzymes du foie,

diarrhée
Inhibiteurs EGFR
Cetuximab ACM EGFR/ErbB1/Herl taux élevé des enzymes du
neutralisation foie, fiévre
Erlotinib ITK EGFR/ErbB1/Herl diarrhée, fatigue,

altérations de la peau,
thrombocytopénie

Gefitinib ITK EGFR/ErbB1/Herl neutropénie, rougeur,
diarrhée
Lapatinib ITK EGFR/ErbB1/Her1, fatigue, diarrhée, taux élevé
EGFR/ErbB2/Her2/Neu des enzymes du foie

ACM = anticorps monoclonaux, ITK = inhibiteur de tgrosine-kinase, VEGF(R) = ‘vascular endotheliabgth
factor’ (receptor), PDGF(R) = ‘patelete-derived guth factor’ (receptor), c-KIT = ‘stem-cell factoeceptor’, FIt-3
= ‘FMS-like tyrosine kinase-3’, RET = ‘glial celife-derived neurotrophic factor receptor’, EGF(R)'epidermal
growth factor (receptor)’, ErB1/Herl = ‘human epiteal growth factor receptor 1’, Her/Neu = ‘humanidgrmal

growth factor receptor 2.’

Plusieurs études de phases | et Il ont montré des it&saliaourageants en terme de
survie, de prolongation du temps avant progression (‘tingrdgression’ (TTP)) et de stabilité

de la maladie (‘disease stability’ (DS)). Cependant, le tausépense reste modeste (< 10 %).
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Actuellement, I'agent le plus prometteur est le sorafenibstiitesté dans de nombreuses études
cliniques de phase | a Ill. Le sorafenib, commercialiséssle nom Nexav&r (Bayer,
Allemagne), est un agent oral inhibiteur multikinase qui bloquprddifération cellulaire et
I'angiogénese. Il cible les kinases sérine/thréonine Raf-1fB2Ra tyrosine-kinase VEGFR-2/-3

et PDG FRB [130, 240]. Le sorafenib a été le premier agent orahptant une augmentation
significative de la durée de vie des patients ayant un Gkd@ca [133]. En 2007, le sorafeninb a
été autorisé a étre utilisé comme traitement de choix pouH&sa®ancés en Europe et au Etats-
Unis. D’autres agents comme le sunitinib et le bevacizumab é&mlués dans des essais

cliniques [243].

1.5 Chimio-embolisation

La chimio-embolisation est présentée dans cette section astsoreprincipe, les agents
anticancéreux et embolisants, les microparticules a élution dgent anticancéreux, ses

limitations et sa combinaison avec d’autres traitements.

1.5.1 Principe

La chimio-embolisation consiste a injecter un agent anticamcgar voie intra-artérielle
(chimiothérapie) suivi d’'un agent embolisant (Figure 1. & chimio-embolisation transartérielle
(CETA) permet de délivrer efficacement des doses hautesbanentrées d’agents anticancéreux
dans le lit de la tumeur tout en épargnant le parenchymdidiépaavoisinant [124, 144].
L’embolisation, en réduisant le flux sanguin au niveau de f@etu permet de minimiser la
guantité d’agent anticancéreux rejoignant la circulation syst@migette technique a été étudiée
depuis plus de 20 ans. C’est en 2002 gu'il a été démgowda CETA améliorait le taux de
survie par rapport aux meilleurs soins de soutien (‘begicstipe cares’). Elle est actuellement
considérée comme la procédure courante pour le traiteshoecdincer primaire et secondaire du

foie ne pouvant étre soigné par des traitements curatif$ [124
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Figure 1. 8: Images IRM et angiographiques d’'une dmio-embolisation d'un grand CHC : (a) IRM du CHC
situé dans le lobe gauche, (b) CHC hyperintense ®d’ une séquence IRM de diffusion, (c) IRM du CHGavec
une séquence avec un faible coefficient de diffusio(d) angiographie obtenue par injection sélective’agent
de contraste dans l'artere hépatique montrant une Yypertrophie de l'artére hépatique gauche, (e)
angiographie montrant des nodules de CHC hypervastaires envahissant tout le lobe gauche, (f)
angiographie de contrdle aprés la chimio-embolisain avec une injection d'une solution de lipiodol-D&
suivie de microparticules Embospheres 300-500 pm.dngiographie montre une embolisation distale presge
compléte des branches de l'artére hépatique gauchet une déposition diffuse du lipiodol dans les nodes
CHC, (g) image CT 1 mois aprés la CETA montrant I'@cumulation de matériau dense dans le CHC, (h) IRM
1 mois apres la CETA montrant une perte de contrast (fleches). Néanmoins, aucune réduction de la tail
n'est remarquée. (i) et (j) IRM de diffusion montrant une zone tumorale ne répondant pas au traitement
(fleches) et une nécrose (téte de fleche). Ceciimuale une réponse partielle au traitement [144].

Les patients atteints d’'un CHC de type Child-Pugh A ou Bret alus de trois nodules
CHC peuvent étre traités par chimio-embolisation (Figure 1C8)traitement s’applique aux
patients avec des fonctions du foie préservées sansanwadrahépatique. La CETA est utilisée

avec pour but d’améliorer la survie et le maintien de igude vie sans intention de guérir.
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Bien que cette technique soit généralement pour des patimtsias CHC avancés, elle peut
étre utilisée pour des CHC précoces qui présentent des-dodications pour les thérapies
radicales. La CETA est aussi utilisée pour les patients tigtles en attente d’'une
transplantation pour réduire le risque de progression demautu[144]. Les contre-indications
pour la CETA sont des fonctions hépatiques trés diminuéss.patients Child-Pugh C ne

peuvent pas recevoir ce traitement [144].

A travers le monde, il n’existe pas de consensus suotEmpératoire [144]. Avant de
réaliser une CETA, des séquences d'imagerie du foie eftattuées (généralement en IRM).
Ceci permet de déterminer la configuration de la tumeur aditehir une ligne de base pour
suivre sa nécrose (Figure 1. 8). Un mois aprés lintéiaenun examen clinique permet
d’évaluer I'état du patient et de prendre la décision surélzessité d’'une seconde séance de
traitement. La vascularisation tumorale et les changementegstmiacturaux sont évalués afin
d’estimer la nécrose de la tumeur et donc l'efficacité déefuention (Figure 1. 8). La réponse
thérapeutique est meilleure quand la CETA peut étre répéiéeurs fois en maintenant une
perméabilité artérielle sur une longue période [52, 124]déasion de retraiter le patient est
basée sur une combinaison de paramétres: (i) la tolérankze CETA, (i) les analyses
biochimiques et (iii) le suivi en imagerie. Ainsi, les syndromegpost-embolisation doivent étre
minimes afin de réaliser des traitements ultérieurement. Ledasxrvie a 1, 2 et 3 ans est de 57
%, 31 % et 26 % respectivement [134].

La réussite d'une chimio-embolisation dépend du positionnerdancathéter pour
I'injection de I'agent thérapeutique et embolisant [18]. La CEIDit étre ciblée afin de limiter
les effets secondaires [135]. Le positionnement du catli&ermine la proportion de foie
embolisé [146]. Ainsi, la chimio-embolisation transartérielle esugélective (CETAS) a été
développée. Elle consiste a placer un microcathéter danrdeshes artérielles hépatiques
nourrissant la tumeur. Ceci permet de minimiser I'occlusiofildusanguin dans le foie et elle
augmente l'efficacité du traitement par rapport a une CETA]. [Malheureusement, le
positionnement du cathéter de facon super sélective n@paeétre toujours réalisé a cause de la

configuration du réseau vasculaire tumoral (Figure 1D8)plus, le placement du cathéter dans
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les petites artéres peut provoquer des spasmes qui voatleenge flot sanguin de transporter
I'agent embolisant vers la lésion [60]. Il faut aussi veillee&que le placement du cathéter ne

provoque pas un reflux des microparticules.

Figure 1. 9: Angiographie d’'une CETA montrant une umeur hypervascularisée avec des vaisseaux

anormaux(a gauche) et un cathéter (a droite, en hhe) placé de facon trés distale de la tumeur [79].

1.5.2 Agents anticancéreux

L’'agent anticancéreux le plus utilisé est la doxorubicine esiause combinaison de
cisplatine, de doxorubicine et de mitomycine C [52, 124, .1T®néralement, l'agent
anticancéreux est émulsifié avec du lipiodol, une huile iodé difiméliorer sa rétention au
niveau de la tumeur [230]. Ensuite, un agent embolisanhjesté rapidement pour réduire le
flux sanguin vers la tumeur. Ceci permet aussi de mainteamulsion entre l'agent

anticancéreux et le lipiodol.

1.5.3 Vecteurs embolisants

Difféerents agents embolisants ont été utilisés. L’artere hépatigié ligaturée avec des
spirales métalliques en acier inoxydable ayant un diametre 2r@tré0 mm [179]. Cependant,
plusieurs effets secondaires comme une nécrose hépatigubgépatite ou une rupture hépatique
ont été constatés [179]. Un matériau spongieux en gélatitesais forme de poudre dont le

diametre variait entre 40 et 60 um, soit sous forme despetiies de 0,5 a 1 mm de co6té, a été
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utilisé comme agent embolisant [109]. Ce matériau a permisachesion temporaire entre 2 & 4
semaines. L'embolisation a été réalisée avec des caillotsadg [109]. Ces calillots,
n‘augmentaient pas l'efficacité thérapeutique par rapparhe embolisation réalisée avec des

cubes spongieux.

Tableau 1. 6: Microparticules utilisées pour I'embdisation du foie [99]

Microparticules
(compagnie)

Taille (um)

Composition

Remarques

PVA (Cook)

Contours SE
(Boston Scientific)

Bead block
(Biocompatible UK)

DC Bead
(Biocompatible UK)

Embosphere
(BioSphere Medical)

HepaSphere
(BioSphere Medical)

Embozene (CeloNova)

180-300 / 300-500
500-710/ 710-1000

300-500 / 500-700
700-900

100-300 / 300-500
500-700 / 700-900

100-300 / 300-500
500-700 / 700-900

40-120 / 100-300
300-500 / 500-700
700-900 / 900-1200

200-400 / 400-600
600-800

100/ 250/ 400
500 /700 /900

LC Bead (Biocompatibles 100-300 / 300-500

Inc and RITA)

500-700 /700-900

PVA macroporeux

PVA sphérique

polymere de PVA
modifié avec des
groupes sulfonates

gélatine tris-acryle

microparticules
polymériques

distribution de taille
large, tendance a
I'agrégation pouvant
entrainer des difficultés
d’injection

manque de flexibilité et
d’élasticité, déformation
Sous contrainte
mécanique

trés flexible et
compressible

Iégére diminution du
diamétre lors du
chargement en DOX (25
mg/mL)

surface hydrophile et
forme sphérique qui
préviennent I'agrégation

augmentation de 4 fois
du diamétre a I'état sec
lors d'un contact avec
une solution saline

distribution de taille
bien contrblée

recouvertes du polymére

Polyzene-F

hydrogel

microparticules colorées

De nos jours, I'embolisation est généralement réalisée avec nderoparticules.

L'utilisation des microparticules date du milieu des années [BBQAL26]. Plusieurs compagnies
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ont commercialisé des microparticules qui présentent desigtéspdifférentes: biodégradables
ou pas, déformables, et a élution d’agents anticancéii@bteau 1. 6) [126]. Les Embospheres
sont des microparticules faites d’'un copolymere acryligtieuté avec de la gélatine (gélatine
tris-acryle). Une étude préliminaire a indiqué que ces mictiopkes permettaient une meilleure
rétention de l'agent anticancéreux au niveau de la tumeurapport a des microparticules de
poly(alcool de vinyle) (PVA), car 'occlusion des vaisseaarguins était plus précise [81]. Cette
meilleure occlusion fut attribuée a la sphéricité des microptictiiéanmoins, I'espérance de
vie avec ces deux types de microparticules était la ménaemibntré que des microparticules

(Embospheres) d’'un diameétre entre 100-300 um optimisa@nmbblisation de la tumeur [1].

1.5.4 Microparticules a élution d’'un agent anticancéreux

~

Des microparticules a élution d’'un agent anticancéreux sest microparticules
embolisantes libérant progressivement I'agent cytotoxique. ROGETA, elles permettent de
réaliser le traitement en une seule injection. La libération gssgre de I'agent thérapeutique
une fois I'embolisation effectuée a permis d’augmenter lantiéte de 'agent anticancéreux au
niveau de la tumeur et de minimiser sa concentration datiscldation systéemique [119, 223,
229]. Ceci a permis de diminuer les effets cytotoxiquda @ETA provoqués par la distribution
systémique de l'agent anticancéreux [62, 229]. En eftes d'une CETA, le temps entre
I'injection de I'agent anticancéreux et l'injection de I'agent efigant permettait d’en retrouver
une quantité non négligeable dans la circulation systémigsenfitroparticules sont autorisées
aux Etats-Unis par la ‘Food and Drug Administration’ (FDAupdes essais cliniques pour le
traitement des tumeurs hypervasculaires [118]. Les DEBladeompagnie Biocompatible
(Tableau 1. 6) sont commercialisées en Europe. Elles somglu$ en plus utilisées. Elles
permettent aussi le développement d’'un protocole de ragkoioterventionnelle conventionnel

entre les différents hopitaux.

La libération de I'agent anticancéreux dépend de la tailerderoparticules: plus la taille
diminue et plus la concentration plasmatique de cet agentesutigran raison d’'une plus grande
surface de contact avec le sang [127]. Les DEB samtipalement chargées avec de la DOX,

mais aussi avec de lirinotecan pour le traitement des métastakeectales dans le foie [54,
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223]. Une étude chez un modéle porcin a mis en évidgmedes DEB ayant un diameétre entre
100-300 pum induisaient une plus grande nécrose du tigsieg DED avec un diametre de 700-
900 um [171]. Aussi, la diffusion de la DOX a été obéatans le tissu sur plusieurs centaines de

micrometres pendant au moins trois mois.

Plusieurs études ont confirmé des résultats prometteurslgg@EB [189]. Une étude
chez des patients ayant un CHC Child-Pugh A a compateitement par des DEB3(= 500-
700 pum) contenant de la DOX avec une CETA classiquell§ééon de doxorubicine avec du
lipiodol suivie par une embolisation avec des cubes spongieugélatine). La concentration
maximale (Gay dans le sang a été atteinte dans les 5 min aprés linjgotion les deux
traitements. Cependant, lg & était 10 fois plus faible avec les DEB par rapport a la £ET
classique. Le meilleur profil de libération obtenu avec leB Dffre I'opportunité d’augmenter la
dose d’agents anticancéreux et de réduire la toxicité denent. En réduisant les effets
secondaires, le traitement peut étre répété plus facilemadimt, Ene étude clinique a comparé
les DEB a des microparticules embolisantes (BeadBlock) [1483 DEB ont permis une
meilleure réponse locale (26,8 % contre 14 % pour upensg® complete a 6 mois, réponse
partielle: 46,3 % contre 41,9 %), une diminution de la réooeeé 9 et 12 mois (45,7 % contre
78,3 %) et une diminution de la progression de la tumeusd#aines contre 36 semaines).

Sur le méme principe, des microparticules a base d’amidbité étudiées [179]. Elles
ont été vite dégradées par le sérum d’amylase entrainantihération rapide de l'agent
anticancéreux. Des microparticules de poly(acide lactigegdycolique) (PLGA) ont été testées
chez I'animal pour la chimio-embolisation [9, 187]. La premiétude a déterminé le diametre
optimum des particules pour I'embolisation compléte des vaigssanguins [9]. La deuxieme
étude a présenté la libération contrélée et progressive de yuit@mpermettant de limiter la
croissance de la tumeur [187]. De nouvelles microparti@ulEstion QuadraSpheres (Biosphere
Medical, Rockland, Etats Unis) ont été évaluées chez le lddiB].[ Ces microparticules
augmentaient en taille lorsqu’elles étaient en contact avesaeintion saline. Cette propriété a
permis d’améliorer leur injection a travers le cathéter eti dexgs distribution intravasculaire.

Ces microparticules ont présenté un profil pharmacocinésogritaire et un effet antitumoral.
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1.5.5 Limitations

La CETA provoque de sérieux effets secondaires comeriertes fievres, des douleurs
abdominales et de I'anorexie chez une trés grande majestpatients (60 a 90 %) [18, 84, 109,
124, 134]. Par conséquent, une injection de médicameis@eurs est effectuée avant et aprés
le traitement. Aussi, les patients peuvent développer urs di#gatique aprés la nécrose de la
tumeur [229]. Une sténose hépatique ou la formation d'seugio anévrisme dans l'artére
hépatique peut avoir lieu avec la manipulation du cathétet].[12he posologie excessive de
I'agent anticancéreux peut provoquer I'apoptose des h@gatonormaux [122]. En outre, méme
I'utilisation des DEB a entrainé un certain nombre d’abcéas da foie. L'injection de ces
microparticules dépend du radiologue et doit étre ciblée etttéatl27].

1.5.6 Combinaisons avec d’autres traitements

Il est possible de combiner plusieurs méthodes décritesderdogéent avec la chimio-
embolisation pour accroitre l'efficacité thérapeutique. Ent,efée chimio-embolisation a été
combinée avec l'injection percutanée d’éthanol ou I'ablationR#a[238]. En réduisant le flux
sanguin, I'embolisation a permis d’augmenter la quantité d’éthatenue au niveau de la zone
tumorale. Elle a contribué a accroitre le volume d’ablationRearcar le refroidissement par la
vascularisation tumorale était minime. Une autre combina&onpus d’étude, est la CETA avec
les agents de la chimiothérapie ciblée comme le soraferdhude de phase Il ‘SPACE’ consiste

a évaluer la progression de la tumeur avec une CETMgdfion de sorafenib [115, 126].
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1.6 Agents magnétiques pour le carcinome hépatocellulaire

Cette section présente [l'utilisation des matériaux superparatitpgse et

ferromagnétiques pour le diagnostic et le traitement du CHC.

1.6.1 Diagnostic

Cette section décrit d’abord les formulations commercialesadeparticules d’oxyde de

fer puis les formulations en cours de développement.

1.6.1.1Nanoparticules d’oxyde de fer commerciales

Les nanoparticules superparamagnétiques d’oxyde deéguestrées par les cellules de
Kupffer, produisent des effets de relaxation en T1, TZ2tdans le parenchyme [221]. Les
gradients magnétiques, créés par les particules, contrituendéphasage des protons et
entrainent une importante relaxation en T2/T2*. L'augmentatthn signal avec les
nanoparticules SPIO dépend des effets de susceptibilité gantvaelon les séquences. C'est
pourquoi le choix de la séquence est critique et I'optimisationedeparamétres est nécessaire
pour maximiser la détection des lésions. Par ailleurs, delonstade de différentiation, les
tumeurs malignes ne possédent pas de cellules de Kubiffisi, les nanoparticules n’induisent
pas d'effet dans la tumeur. Il en résulte une augmentaiiocontraste avec le parenchyme
(Figure 1. 10).

Figure 1. 10: Imagerie d'un CHC avec (a) un rehaugsment au gadolinium lors de la phase artérielle €b)

avec des nanoparticules d’oxyde de fer [247].
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Généralement, les nanoparticules SPIO sont des agglomératsstaux d’'oxyde de fer
recouverts de dextran ou de carboxydextran. Leur tailkee ventre 60 et 250 nm. Deux
formulations de nanoparticules SPIO sont disponibles conefarent [221]. Aprés la
phagocytose, les particules sont biodégradées et incospangeréserves en fer de I'organisme.
Une étude a montré que le contraste entre la tumeur etrémcpgme était affecté par
I'agrégation des nanoparticules [48]. L'IRM avec injection rdmoparticules SPIO a permis
d’augmenter le nombre de nodules détectés et d’améliotanita de détection de Iésion a 3
mm. La détection avec les nanoparticules SPIO a été coengaeé un CT dynamique et un IRM
dynamique (injection de gadolinium) (Tableau 1. 7). La diétedtut meilleure par rapport au CT
et Ilégerement plus basse par rapport a I'lRM dynamiqéejalpment pour les petits CHC [236].
Par conséquent, pour optimiser la détection, 'examen |IBiVétre réalisé avec une injection de
gadolinium et de nanoparticules SPIO. Par ailleurs, un autietage de l'utilisation de ces
nanoparticules est pour la caractérisation de différents lemdwui selon leur nature,

maintiennent une activité phagocytaire [66, 222, 233, 234].

Tableau 1. 7: Etude comparative du taux de détectiod’un CHC hypervasculaire chez les mémes

patients [221]

CHC CT dynamique IRM dynamique IRM-SPIO

@<lcm(n=29) 12 (41%) 23 (79%) 20 (69%)
@ >=1cm (n=43) 38 (88%) 41 (95%) 42 (98%)
Total (n = 72) 50 (69%) 64 (89%) 62 (86%)

L'utilisation des nanoparticules SPIO présente aussi dewgadutes. Tout d’abord, la
diminution de l'intensité du signal dans un foie cirrhotique lewitée en raison de son
inhomogénéité structurelle et fonctionnelle [51, 220]. Uneealitnitation est I'incapacité de
caracteériser la vascularisation des Iésions. En effet, fago@m avec les nanoparticules SPI1O est
toujours en cours de développement [221]. Enfin, lesyit®©de dégradation des nanoparticules
(ferritine et/ ou hémosiderine), compartimentés dansd#sles, entrainent une perte de signal
qui est détectable sur une période supérieure a celle dmlavié de I'agent de contraste [17, 34,
35]. Ainsi, les nanoparticules SPIO ResdViéBayer, Allemagne) peuvent montrer un effet en

imagerie sur plusieurs semaines [184].
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1.6.1.2Formulations en développement

Des nanoparticules SPIO (@ = 25 nm) ont été fonctionnaliagec un anticorps SM5-1
humanisé [105]. Cet anticorps présentait une trés grapéeificité pour les cellules du CHC.
Ainsi, les nanoparticules se sont accumulées préférentigitedens les cellules tumorales
entrainant une forte diminution de l'intensité du signal en Ea ianoparticules biodégradables,
composées de nanoparticules d'oxyde de fer encapsidéesdu PLGA avec une couronne de
chitosane-glycol, ont été dégradées progressivemest ldarlysosomes [114]. Ceci permit de
réduire la durée de l'effet en T2*. La ligne de base eagime a été retrouvé apres plus de 4
semaines. Des nanoparticules d’oxyde de fer, encagsal&e un copolymere biodégradable de
poly(acide lactique) (PLA) et ‘[-tocopherol polyethylene glycol 1000 succinate’ (TPGS), ont
montré une meilleure dégradation dans le foie par rapprmanoparticules ResoviqiL84]. La

clairance en imagerie fut réalisée en moins de 24 heures.

1.6.2 Traitements

Les traitements sont décrits a travers deux catégories: legeibl@agnétique et
I'hyperthermie. Le ciblage magnétique regroupe les intervestiotlisant des matériaux
magnétiques pour suivre ou cibler le traitement. L’hypemiierconsiste a augmenter la
température d’'un corps ou d’'un milieu grace a des parsicubgnétiques placées dans un champ
magnétique alternatif. L’hyperthermie est étudiée comme ulicso alternative a I'ablation
thermique pour accroitre son efficacité et controler la digtobude chaleur [227].

L’hyperthermie est présentée a travers les microparticules eainoparticules utilisées.

1.6.2.1Ciblage magnétique

1.6.2.1.1 Cathéters

Pour les traitements par voie intra artérielle, le positionneherdathéter est fait sous
rayons X. Durant cette procédure, le foie est irradié plusitois. Cependant, I'irradiation n’est

pas toujours possible en raison de la faible tolérance gegdogtes aux rayons X [126]. Ainsi,
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une équipe a étudié le positionnement d’'un cathéter en [lRM]. Des bagues en oxyde de
dysprosium ont été mises a I'extrémité du cathéter et sguitke. Ce matériau provoqua une
perte du signal en IRM. Le positionnement du cathéter aanide 'artére hépatique commune,
droite et gauche dans un porc a été réalisé (Figure 1NERnmoins, le suivi du cathéter fut

difficile surtout en raison d’artefacts de mouvement cpééda respiration de I'animal.

Figure 1. 11: Images du placement progressif d’'unathéter guidé sous IRM depuis 'aorte jusqu’a l'arere
hépatique gauche en passant par I'artére hépatiqueommune. Les quatre bagues magnétiques sur le cateé

créent des artefacts noirs [209].

1.6.2.1.2 Microparticules

Cette section commence par les microparticules chargées de& nanoparticules
magnétiques pour les suivre en IRM. Des microparticuldeaetives™Y ont été marquées avec
des nanocristaux d’'oxyde de fer [70]. Les microparteutegagnétiques ont créé des artefacts
caractéristiques sur les images (Figure 1. 12). La déposldooes microparticules dans une
tumeur du foie a pu étre suivie en temps réel avec ungeség T2*. Des microparticules
embolisantes de gélatine tris-acryle (& = 100-300 um; @ =5800um; & = 500-700 um, @ =
700-900 um) ont été chargées avec des nanoparticul€s [$P0]. Le taux de détection des
microparticules dépendait du nombre et de la taille des particdQleand plus de 3 particules
étaient groupées, elles étaient détectées peu importe leurLtaitlétection d’'une microparticule
ayant un diameétre entre 100-300 um n’était possible que2®a¥s des casn vivo, la détection
dépendait du volume de microparticules injectées. Une agiipeéa chargé des microparticules
de gélatine tris-acryle (& = 100-300 um, @ = 300-50Q pwec des nanoparticules d’oxyde de
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fer pour suivre en IRM I'embolisation d’'une tumeur VX2 impke chez le lapin [112]. Les
microparticules ont été imagées avec une séquence T24ukale détection était de 100 %. Les
microparticules 100-300 pm se sont plus déposées a l'intétigres de la tumeur.

Anatomic T2W-TSE t=0s t=6s

t=12s t=18s t=24s

Figure 1. 12: Accumulation progressive des micropdicules radioactives magnétiques dans une tumeur
(grande fléche) du foie suivie en IRM avec une ségnce GRE T2*. Les tétes de fleches indiquent lesamches
distales de l'artére hépatique [70].

Le ciblage magnétique du CHC avec un champ magnétiqgamexa été développé par la
compagnie FeRx (San Diego, Etats Unis) [63, 64, 197], T8$s ce projet, des microparticules
de fer (0,5 < @ < 5 um) avec de la DOX adsorbéea a&surface ont été utilisées. Ces
microparticules étaient injectées par un cathéter dans lal@asation hépatique et elles étaient
piégées au niveau de la tumeur grace au champ magngénées par un aimant externe (Figure
1. 13) [198]. Le champ magnétique permettait I'extravasaties microparticules a travers la
paroi vasculaire. Ceci entraina une localisation et unetigtedans le tissu au niveau la zone
tumorale [64]. La rétention au niveau du site d'intérét jouaitrale clé pour améliorer
I'efficacité thérapeutique.
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Carrler Wehicle  for Injection

Figure 1. 13: Principe de fonctionnement du traiterent du CHC par piégeage avec un champ magnétique

externe de microparticules contenant de la DOX [197

Les microparticules étaient fabriquées par broyage avexadbone pour obtenir un ratio
Fe:C de 75:25 et sans oxydes de fer ou de cémenty€)(f&8]. La magnétisation a saturation
atteignait 175 emu§[198]. La force du champ magnétique au niveau du #ité eariait entre
250 & 1000 G. Le chargement en DOX variait entrel8 & @Vm) [198]. La DOX était libérée
par désorption de la surface en deux heures [197]. Gettieode devait permettre de réduire la
guantité de DOX circulant dans le sang [64]. Ces micropdese provoquaient pas d’embolie
de la tumeur. Par ailleurs, d’autres agents anticancérenxmeola mitomycine C, la
camptothecine, le methotrexate pouvaient étre utilisés [C¥4.microparticules pouvaient aussi
adsorber un agent radioactif (rhénium-188) pour la radiafie [71]. Le piégeage magnétique
devait permettre de limiter l'irradiation des tissus sains. Bpéréencen vitro a montré qu'avec
un champ de 100 G, obtenu en placant 'aimant a une dés@dand2 cm, il était possible de
capturer 90 % des microparticules circulant dans une sollgigiycérol a 35 % avec une vitesse

d’écoulement de 0,2 cnts

La procédure chirurgicale consistait a placer le cathételus pres possible du CHC afin

gue le maximum de microparticules soit retenu [64]. Ainsigdthéter devait étre placé dans
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chaque branche alimentant la tumeur et I'aimant devait étee mapositionné a chaque fois
[241]. Néanmoins, si le cathéter n’était pas placé comesig la quantité de tissu sain affecté
par le traitement augmentait. De plus, la durée de la puoedidhez un patient était entre 3 a 6
heures (maintien de l'aimant pendant 30 min, positionnementatheter, et placement de
I'aimant) [241]. Le temps d’exposition aux rayons X était élelgnfin, les microparticules se
retrouvaient hors du foie, plus particulierement danste et le parenchyme des poumons [64,
241]. Ces microparticules ont été marquées avec’teé ét évaluées chez le lapin [102]. Une
nécrose de la tumeur a été obtenue. Cependant, la pafidgedhon ciblée présente un taux de
radiation élevé. Ceci indiquait la présence des particules ldalsbe non ciblé malgré un
placement du cathéter dans le lobe a traiter. En dépit derésul$ats précliniques et quelques
résultats cliniques, I'étude clinique de phase Il a été intguemen raison d’'un manque

d’efficacité.

1.6.2.1.3 Nanoparticules

Pour cibler un CHC, la doxorubicine a été attachée a demétosomes de bactéries
composés d'oxyde de fer (@ = 35 nm) [217-219]. kst&me magnétosomes-doxorubicine a
libéré progressivement I'agent anticancéreux. Cependaxgateur n'a pas encore été évalué ni
in vitro pour le ciblage avec un aimant permamnmenn vivo pour le traitement du CHC. Un autre
vecteur était composé de ‘poly(ethylene oxide)-trimellitic anidgdchloride-folate’ (PEO-TMA-
FA), de DOX et de nanoparticulessEg. Ce vecteur a permis de cibler une tumeur du foie
implantée chez le lapin et le rat grace au folate, d'inhiberd@sance tumorale, de réduire les
effets secondaires de la DOX et de localiser le vecteutRidr[141]. Enfin, pour la radio-
immunothérapie, I'isotopE™i a été conjugué a un anticorps anti VEGF (Sc-7269) puésifdes
nanoparticules d’oxyde de fer & recouvertes de dextran [29]. Cette formulation a été évalué
sur des souris avec une tumeur du foie sous-cutanégeaBgmenter le ciblage, un aimant avec
une densité de flux de 0,6 T a été positionné a la sudada tumeur pendant 48 heures apres
I'injection. Aprés une administration i.v, a 48 heures, 90e%addose injectée s’est retrouvé au
niveau de la tumeur. Ainsi, avec ce double ciblage de lauufngagnétique et biologique), la

guantité de nanoparticules se déposant dans les autresdgamneurait faible.
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1.6.2.2Hyperthermie

1.6.2.2.1 Microparticules

L’embolisation artérielle suivie par une hyperthermie a étésésachez le lapin avec des
nanoparticules KE®; (@ = 100-200 nm) recouvertes d’'un polyester formastrderoparticules
(@ = 32 um) avec une concentration de 62,5 % d’oxyalded frvm) [164]. Aprés 14 jours,
I'hyperthermie avec ces microparticules a diminué le voldeda tumeur de 50 & 90 % [163,
165, 166]. Avec ces microparticules, I'embolisation n’a pHecté la croissance des cellules
tumorales. Par conséquent, 'embolisation, en diminuant ledtawn dans la tumeur, a permis
gue le chauffage soit plus efficace [159, 160]. Cetteettiprmie a été comparée a celle
effectuée avec des nanoparticules d’'oxyde de fer igeadéectement au niveau de la tumeur
[164]. Avec les nanoparticules, la viabilité cellulaire n'a g#és affectée par I'hyperthermie;
seulement quelques zones ont été nécrosées. Les autelggpposé que la distribution des
nanoparticules n’était pas homogéne et que le refroidisseo@arsé par la circulation sanguine,
a fortement restreint 'augmentation de la température daztnkatumorale. Une autre étude a
confirmé que I'hyperthermie couplée avec I'embolisation alex microparticules d’albumine
bovine (@ = 6 um) incorporant un complexe de magnétite-aexXchargement de 40%vm))
permettait de réduire la croissance tumorale chez le ral [WB9roupe au Japon a aussi étudié
I'effet de la composition des microparticules sur I'hypertier Des microparticules (& = 20-30
um, Ms = 92 emu 9, faites de cristaux de §&; (1 um), généraient une chaleur de 10 W g
(300 Oe, 100 kHz) par dissipation de I'énergie du cycleystérésis [97]. En utilisant des
cristaux de F¢0, de 50 nm dans les microparticules (Ms = 53 ety lg chaleur générée par un
mécanisme de relaxation est passée a 41 \WLipptimisation des microparticules a permis
d’atteindre une chaleur de 45 W' §95, 96, 123]. Néanmoins, aucune étude ne rapporte leu

efficacitéin vivo.

1.6.2.2.2 Nanoparticules

L’hyperthermie avec des nanoparticules d’'oxyde de fer(@00-200 nm) suspendues

dans du lipiodol a été évaluée dans une tumeur VX2 implahtle lapin [165]. Pour atteindre
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une température de 22 dans la tumeur, une dose de 75 mg a da étre injea@en@ant, plus
la dose de nanoparticules augmentait, plus la concentratioareparticules dans le tissu sain
augmentait. Ceci entraina une augmentation de la tempérdéune le foie sain lors de
I'hnyperthermie. Une étude japonaise a montré que la gimémde chaleur était meilleure avec
des nanopatrticules (@ = 7 nm) qu'avec des microparti¢dies 40 um) [160]. L’hyperthermie
par les mécanismes de relaxation de Néel et de Brown kisiefiicace que celle par perte au

niveau du cycle d’hystérésis.

Une autre utilisation de I'hyperthermie vise a contrdler ou aclivébération d’'un agent
anticancéreux. Une équipe a utilisé des nanoparticules deahi(@ = 207 + 21 nm) chargées
avec des nanoparticules de fer recouvertes de carborie earboplatine comme agent
anticancéreux (11,0 + 1,1 %m)) [121]. Ce vecteur a libéré le carboplatine sur plusigaurs.
L’hyperthermie a accéléré la cinétique de libération. Pouiblage de la tumeur du foie chez le
rat, un aimant générant un champ magnétique de 5000ét placé au dessus de l'organe
pendant 30 min en ouvrant 'abdomen. Les nanoparticulggermis d’atteindre une température
de 42°C dans la tumeur (180 kHz, 30 min). Le ciblage magnétamumbiné avec I'hyperthermie
a réduit de 93 % la croissance de la tumeur et augnestaax de survie de 60 % apres 60 jours.
Cependant, malgré l'aimant, une grande quantité de ndmbes s’est retrouvée dans le lobe
sans tumeur et la température a atteinf@0Un autre vecteur (3 = 50 nm, Ms = 51 em)) g
constitué de nanoparticules d’oxyde de fes(zeet de la DOX recouvertes par un polymere
thermosensible (poli-isopropylacrylamide, PNIPAM)) a été évalué [185]. L'byihermie a
augmenté la vitesse de libération de DOX (2,5n¥m)). Le ciblage d’'un CHC a été réalisé en
placant un aimant de 0,8 T pendant 30 min au dessusedd’'éme souris. Pour autant, I'étude ne
présentait aucun dosage des nanoparticules dans lartemles autres organes, seulement des
données qualitatives par IRM et histologie montrant la préseese nanoparticules. Une
publication récente a montré que le chargement en doxora pouvait augmenter jusqu'a 4 %
(mym) [186].

Cette revue de littérature a mis en évidence la difficulté derttaittHC a cause de son

caractere hétérogene. En raison de sa fréquence ateisda nombreuses recherches sont en
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cours afin d’'améliorer les traitements et d’en développenale/eaux plus efficaces et plus
ciblés. La thérapie moléculaire est I'une des approctepliess nouvelles et dont les premiers
résultats sont encourageants. Cependant, les effets agesndausés par la circulation
systémique de ces agents spécifiques sont importants et limitesntles doses injectées. Par
conséquent, son impact sur le taux de survie reste Bnjteelques mois. La chimio-embolisation
est le traitement palliatif le plus utilisé. Cette technique est aussetn@loyée en combinaison
avec d’autres traitements. Cependant, le manque de cibdlageette approche restreint son
utilisation a des tumeurs bien vascularisées ou il est possilplesé@®nner le cathéter pres de la
tumeur. Malgré les progres obtenus avec les micropasicukdution d’'un agent anticancéreux,

le pronostic a long terme reste pessimiste en raison duleuéde récurrence [116].

Tableau 1. 8: Traitement du CHC avec des vecteurs agnétiqgues dans des modeles animaux (NI = non
indiqué)

Vecteur Composition Diamétre Ciblage Résultats Ref
nanoparticules RO, + 54 + NI aimant sur la peau inhibition de la croissance [29]
Sc-7269 (48 h) tumorale
nanoparticules Fe-C + 207 nm aimant sur le foie réduction de la croissance [121]
carboplatine + (ouverture de la  tumorale par hyperthermie
chitosan cage thoracique, 30  + ciblage magnétique
min)
microparticules Fe-DOX 0,5<@< 5 um aimant sur la peau nécrose de la tumeur, [64]
Fe 0y (40 min) distribution des particules [102]
dans les zones saines
microparticules nanoparticules 32 um aucun diminution de la taille de I§165]
FeOs; + tumeur avec I'embolisation
polyester + hyperthermie

Le ciblage magnétique (Tableau 1. 8) constitue une voieesd@nte pour améliorer les
différents traitements du CHC. Cependant, la premiere iexpér a I'échelle humaine avec un
aimant externe fut difficile a réaliser et n'a pas donné deltads satisfaisants. Les différents
projets de recherche dans ce domaine se limitent a desrtus@t sous-cutanées ou alors
implantées dans de petits modeles d’animaux afin que I'aisagtrtrés pres de la zone ciblée. La

diminution du champ magnétique avec la distance entre saesetirla cible constitue un
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probleme pour le transfert de cette technologie en cliniqeeddéveloppement des TMMC

constitue donc une nouvelle approche pour le ciblagenétagie du CHC. Le ciblage par la

MRN pourrait étre aussi combiné avec d’autres traitementaneottablation thermique, la

radioembolisation ou I'hyperthermie. Enfin, l'utilisation de I'IRMour le guidage des

microparticules est une avenue prometteuse, car il permstoeutaliser le diagnostic et le suivi

du CHC (Tableau 1. 9). Ce systeme d’'imagerie est préé@arcil minimise l'irradiation des

patients. Il permet aussi de suivre 'accumulation en tempslads le foie de microparticules

magnétiques. Cependant, les parametres d’imagerie spésifigque TMMC devront étre

déterminés.

Tableau 1. 9: Détection en IRM des vecteurs magnéties dans le foie (NI = non indiqué)

Vecteur Composition Diamétre Localisation  Signal Aplication Ref
nanoparticules EO; + F&O, 57 nm cellulesde T2/T2* détection des [221]
Kupffer |ésions
(Resovist)
nanoparticules SPIO + 25 nm cellules du T2 diagnostic du CHC [105]
anticorps SM5-1 CHC
nanoparticules SPIO + PLGA + 300 nm NI T2 clairance de I'effet [184]
TPGS en imagerie en 24 h
microparticules  cristaux E@; +  20<@<40 um vaisseaux  T2* suivi en temps réel [70]
microparticules tumoraux de l'accumulation
de verre des particules
microparticules SPIO + 100< @<300 pm  vaisseaux T2* accumulation [112]
Emboshperés tumoraux distale des petites

300<@<500 pum

particules
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CHAPITRE2 DEMARCHE SCIENTIFIQUE DES ARTICLES

Les résultats de recherche sont présentés sous formtielea car tous les objectifs ont
été traités dans ces deux publications. Le chapitre 3 estitaénde I'article publié dans le
journal ‘Biomaterials’ (soumis le 23/07/2009, accepté le 2/@@PGous le titre ‘Magnetic
nanoparticles encapsulated into biodegradable micropartielesedtwith an upgraded magnetic
resonance imaging system for tumor chemoembolization’ ofetticules magnétiques
encapsulées dans des microparticules biodégradablesgagéc un systeme d'imagerie par
résonance magnétique pour la chimio-embolisation des tum@arpremier article introduisit le
concept de la MRN des microparticules magnétiques embolisaateda zone canceéreuse. |l
présenta: I'étude de conception selon les contraintes deinaoeembolisation et celles de la
MRN au niveau de I'artére hépatique, puis la validation exyihtale de cette conception par
I'encapsulation de nanoparticules fer-cobalt (FeCo) dassyderoparticules biodégradables en
PLGA et son guidagen vitro. Les nanoparticules FeCo ont été choisies en raison dérésur
grande Ms, plus du double de celle des nanoparticuleyatode fer. Le PLGA a été choisi, car
il est biodégradable, biocompatible et soluble dans le dichloram&thle méme solvant
organique utilisé pour suspendre les nanoparticules FeCb.adlele présenta plusieurs
méthodes: (i) la modélisation mathématique du guidage des TMM@h leurs propriétés
(diametre, chargement et type de nanoparticules), (ii) la mette synthése par voie chimique
et le recuit des nanoparticules FeCo, (iii) 'encapsulation patston des nanopatrticules, (iv) la
caractérisation des nanoparticules et microparticules (cal&rlmeagnétisation mesurée avec un
magnétometre a échantillon vibrant, imagerie par microscoparateue a balayage et en
transmission, analyse de la distribution de taille par microangique, diffraction des rayons X,
analyse chimique par spectrométrie d’absorption atomiqué))S4v) le montage de guidage
vitro représentant I'artére hépatique du lapin et sa bifurcatiochgédroite et les techniques
développées pour évaluer l'efficacité de guidage (asatles vidéos des essais de guidage et

dosage du fer et du cobalt par SAA). Cet article a confianfigisabilité du projet.

Le deuxiéme article a été publié dans le journal ‘Biomatérfatsumis le 10/12/2010,
accepté le 31/12/2010) sous le titre ‘Co-encapsulation ghet& nanoparticles and doxorubicin
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into biodegradable microcarriers for deep tissue targetingdsgular MRI navigation’ (Co-
encapsulation de nanoparticules magnétiques et de doxoruldeime des microparticules
biodégradables pour le ciblage des tissus profonds pavigation IRM vasculaire). Ce travalil
était la suite directe du premier article. Il comprenait: la aapsulation des nanoparticules
FeCo avec la doxorubicine comme agent anticancéregaydatérisation des TMMC, les essais
de guidagen vitro dans des conditions physiologiques et de radiologie interveetienvitesse
d’écoulement, gradient magnétique, distance entre le ca#itéebifurcation), et le guidage
vivo dans l'artere hépatique d'un lapin pour cibler le lobeitdom gauche du foie. La
doxorubicine a été choisie, car c’est un agent anticancéres utilisé pour le traitement du
CHC. Cet article présente plusieurs nouvelles méthodes: @-démaapsulation par émulsion de
la DOX avec les nanoparticules FeCo, (ii) la caractérisateofraddOX dans les TMMC par
fluorescence (chargement et libération), (iii) le montage uddagein vitro et I'évaluation de
I'efficacité de guidage par le dosage de la DOX, (iv) eetl@ppement du protocole de radiologie
interventionnelle pour la MRN (placement des cathéters, cordtbébit sanguin dans l'artere
hépatique et optimisation des séquences d’'IRM), (v) lémigaes développées pour évaluer la
distribution des TMMC dans les lobes du foie (analyse hgiple, dosage de la DOX et du
cobalt), et (vi) le dosage de la DOX dans le plasma. éssltats présentés dans le deuxieme

article correspondent aux objectifs 2 et 3 accomplis.
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CHAPITRE 3  ARTICLE 1: MAGNETIC NANOPARTICLES
ENCAPSULATED INTO BIODEGRADABLE MICROPARTICLES
STEERED WITH AN UPGRADED MAGNETIC RESONANCE
IMAGING SYSTEM FOR TUMOR CHEMOEMBOLIZATION

Pierre Pouponneau, Jean-Christophe Leroux, and Sylvaite€M

3.1 Abstract

In this work, therapeutic magnetic micro carriers (TMMQjdgd in real time by a
magnetic resonance imaging (MRI) system are proposadresans to improve drug delivery to
tumor sites. MRI steering constraints and physiological paem#r the chemoembolization of
liver tumors were taken into account to design magnetic iobwalt nanoparticles encapsulated
into biodegradable poly(D,L-lactice-glycolic acid) (PLGA) microparticles with the appropriate
saturation magnetizatiotg). FeCo nanoparticles displayed a diameter of 182 nm miMsaf
209 emu g. They were coated with a multilayered graphite shell to mirirtie reduction dfls
during the encapsulation steps. FeCo-PLGA microparticles,amitiean diameter of 58 um and
anMs of 61 emu g, were steered in a phantom mimicking the hepatic artenjtaifurcation,
with a flow in the same order of magnitude as that of thatie@artery flow. The steering
efficiency, defined as the amount of FeCo-PLGA micropagigte the targeted bifurcation
channel divided by the total amount of FeCo-PLGA microparticlgsted, reached 86%. The
data presented in this paper confirms the feasibility oftderiag of these TMMC.

Keywords: magnetism; nanoparticle; microencapsulation; MRI (magnetic assen

imaging); embolization.
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3.2 Introduction

Hepatocellular carcinoma (HCC), the most frequent primamgr lzancer, remains the
third cause of cancer-related death [1-3]. The survitalfax 70% of HCC patients relies on the
efficacy of palliative treatments [1,2,4]. Trans arterial chemioolization (TACE), consisting of
the injection of chemotherapeutic drugs followed by obstruatiotihe feeding hepatic arteries
supplying the tumor with an embolizing agent, is consideredh@smainstay of palliative
treatment for unresectable HCC [4-6]. Despite an incréageatients’ survival rate, TACE
efficacy is limited by the lack of tumor targeting resulting iarfmain drawbacks: i) a fraction of
the injected dose reaches the systemic circulation inducingniesvaytotoxic effects [7]; ii) the
antitumor drug attacks healthy liver cells [4,8]; iii) the pragedremains painful for the patient
because healthy blood vessels are embolized [8]; iv) hepdéicy damages can occur during
TACE, which can interfere with the catheterization at the mesision and compromise the
success of the treatment [9]. To minimize TACE drawbawles propose the development of
therapeutic magnetic micro carriers (TMMC) based on ntagnanoparticles, which could be
steered in real time with an upgraded magnetic resonaregng(MRI) system from the hepatic
artery to HCC nodules and thus to produce a chemoembatizaiidined to the tumor area (Fig.
3.1a).

TMMC consist of biodegradable microparticles co-encapsulam@ntitumor drug and
magnetic nanoparticles required for the MRI steering andkitmgc(Fig. 3.1b). After the
embolization of tumor blood vessels due to the size of TMME,drug will be released as the
polymer degrades (Fig. 3.1a). Thus, the concentratiomeofdrug in the systemic circulation
should be reduced and the antitumor effect should be sentday the sustainable release of the
drug over time [7,10]. For the steering in the blood esssan MRI system upgraded with
custom gradient coils placed in its tunnel will be used. Thengeent magnetic field of the MRI
system saturates the magnetization of nanoparticles [11HigBtacoils will generate the
magnetic force required for the transversal displacemedC in the blood flow to reach the
targeted blood vessel (Fig. 3.1a) and the MRI system wik tize position of TMMC.
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Compared to traditional magnetic drug targeting that uses aktemagnets to trap
magnetic particles and are therefore generally limited to 8sslase to the skin [12-16] , our
technology would control the distribution of TMMC in deep tissjids17] . Accordingly, most

of TMMC injected could be steered to the tumor area.

o Magnetic nanoparticles
+ Antitumor drug

(O HCC nodules

1 Catheter

_) Vmag
— Vhlond

Figure 3. 1: Schematic representation of the steery of therapeutic magnetic micro carriers (TMMC) for liver
chemoembolization: A) Magnetic gradient-controlledsteering of TMMC reaching HCC nodules. 1) Releasefo
TMMC from the catheter, 2) Steering of TMMC in the hepatic artery, 3) Steering of TMMC in the left
hepatic artery, 4) Steering of TMMC to the tumor blood vessel, 5) Tumor embolization and 6) Drug relsa.
B) Structure of TMMC.

This paper introduces the design of TMMC according to MfeEring constraints and
physiological parameters. To establish the proof of contepidegradable poly(D,L-lactice-
glycolic acid) (PLGA) microparticles loaded with iron-cobaltnaparticles were successfully
steered in a phantom mimicking the hepatic artery (Fig. BSte supplementary data).

In this work, the system was designed using physiologiaedrpeters of rabbits. This
animal model is routinely employed for the assessment of tivaor treatments [18]. For the
embolization of the rabbit liver, 40 um was reported as thenmim average microparticle
diameter [19]. For the MRI steering in the hepatic arteng.(B.1a), we defined the blood
velocity Vpiood) as the longitudinal velocity acquired by TMMC dragged by rédebit hepatic
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artery blood flow (37 mL min) [20], and the magnetophoretic velociWnkg as the transversal
velocity acquired by TMMC under the magnetic gradient inMf@ system [15].Vmag (M sh
was calculated according to Equation 1:

_ f X MSnanoparticles X P ><VTMI\/IC X DB

Vmag = 6/Tx ax u (1)

Where,

f is the concentration of encapsulated magnetic nanopartfde®/\{), MSnanopariicles 1S the
nanoparticle saturation magnetization (emd) gemu: electromagnetic units)y is the
nanoparticle density (kg B, Vimmc is TMMC volume (m®), VB is the applied magnetic
steering gradient (T 1), ais the TMMC radius (m) and is the blood viscosity (0.0035 Pa s).
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Figure 3. 2: Design of TMMC for the MRI steering in the hepatic artery of the rabbit: A) Schematic viev of
the TMMC steering in the rabbit hepatic artery. To reach the targeted lobe, TMMC should end up in are8.
The transit time of TMMC to cross the hepatic artery radius should be less than the time required by MIMC
dragged by the blood flow to reach the bifurcation(tn.x) B) Comparison oftnax to the theoretical transit time
of TMMC required to cross the hepatic radius: influence of composition of encapsulated nanoparticles,
nanoparticle loading, TMMC diameter and applied magetic gradient. For a TMMC diameter of 83 um, the
loading of FeCo nanoparticles is 10% and the loadmof FeO, nanoparticles is 50%. With a loading 30% of
FeCo nanoparticles, TMMC diameter decreases from 7Qim to 50 um when the magnetic gradient increases
from 200 mT m™* to 400 mT ni*,
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For steering, the hepatic artery was virtually delimited in twasareferred to as areas A
and B (Fig. 2a). In order to bring the TMM@a the blood flow into the targeted lobe, the
TMMC should be in area B at the hepatic artery bifurcatidj.[TMMC, which are in area A,
are directed to the targeted lobe by crossing the arterysr@d26 mm) (Fig. 3.2a). Accordingly,
from Vmag We determined the time required by TMMC to cross theyartlius, referred to as
the transit time. We hypothesized that the catheter would bedpda@0 mm from the bifurcation
(Fig. 3.2a), and fronvp00s We calculated the time required by TMMC dragged by tbedoflow
to reach the bifurcatiort(s). To reach the targeted lobe, the transit time should ber lthae
tmax Fig. 3.2b compares,ax to the theoretical transit time calculated for different propedfes
TMMC - i.e. - TMMC diameter, composition (FeCwos. FeO,), loading of magnetic
nanoparticles and applied magnetic gradient. It can be saecotmpared to BE®, nanoparticles
(Ms = 90 emu §) which are used in biomedical applications [13,21,22], Fe@wparticlesNs
= 230 emu §) allow to decrease the loading of nanoparticles in TMMCdeuatease the TMMC
diameter for a same loading level (Fig. 3.2b) [21,23JesEhsimulations suggest that under a
magnetic gradient of 400 mT ' embolization in the targeted hepatic lobe is possible for
TMMC bearing 30% FeCo nanoparticles and exhibiting a dianoéted pum.

3.3 Materials and methods

3.3.1 Materials

Fe(COj, oleic acid, trisn-octyl-phosphine oxide, PLGAMJ,, = 50,000-70,000; L/G molar
ratio = 50/50), and poly(vinyl alcohol) (PVA, 88% hydrolyzed, = 13,000-23,000) were
purchased from Sigma Aldrich (ON, Canada),(C®)s and anhydrous dichlorobenzene (DCB)
were purchased from Fisher ThermoScientific (ON, Canadlh)hemicals and solvents were

used without further purification.
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3.3.2 FeCo nanoparticle synthesis

Coy(CO)% (1 g) and Fe(CQ)(1.2 mL) in DCB (12 mL) were canulated into a solutién o
oleic acid (1.8 mL) and tris-octyl-phosphine oxide (0.4 g) in DCB (48 mL) at 200°Qder
reflux and inert atmosphere. After 35 min at 285°C, the@enusion was cooled down to room
temperature and passed through a 0.2-um filter (Sigma AjdrieeCo nanoparticles were
washed three times by centrifugation (45,@0@0 min) with ethanol. FeCo nanoparticles were
transferred to a crucible and placed in an oven (Lindddig USA) under argon atmosphere.
The annealing cycle was the following: 20 to 350°C at the oatl1°C/min maintained for 10
min, 350 to 650°C at the rate of 6.5°C/min maintained foma®, 650 to 250°C at the rate of
1.5°C/min. Annealed FeCo nanoparticles were suspendedalution of oleic acid (7.5 mL) in
dichloromethane (DCM) (15 mL). Nanoparticles were sonicdigthg 6 min at 60 W in pulse
mode (Sonic Dismembrator 550, Fisher ThermoScientific) lordogenized with a PowerGen
700D (Fisher ThermoScientific) at 10,000 rpm for 2 mihe Bonication and homogeneization
steps were repeated five times. FeCo nanoparticles weslgeddhree times by centrifugation
(15,0009, 15 min).

3.3.3 Encapsulation of FeCo nanopatrticles into PLGA micropartides

PLGA (0.37 g) was added to FeCo nanoparticles (0.13hgpCM (1 mL). FeCo
nanoparticles and PLGA were emulsified (5000 rpm, 5 itifowerGen 700D) with an aqueous
solution of 0.3% \/v) PVA (1.5 mL). At the end of the emulsion step, 0.3% Piution (8
mL) was added to the dispersion. DCM was evaporatedr untkion in vacuum for 50 min.
FeCo-PLGA microparticles were washed three times by cegatitn (1000 g, 5 min). FeCo-
PLGA microparticles were collected on a 20-um filter. Micrtipkes were freeze-dried (Freeze
Dry system, MI, USA) and stored at -20°C until use.

3.3.4 FeCo nanoparticle and FeCo-PLGA microparticle characteriation

Before the annealing step, the nanoparticle size in DCMdesmined by dynamic light

scattering (Zetasizer Nano Series, Malvern Instrument,)UAfter the annealing, nanoparticles
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were imaged by transmission electron microscopy (TEM)I Q&00F, Japan), and the chemical
analysis was determined by energy dispersive spectromed$)( (Inca, Oxford Instrument,
MA, USA) and atomic absorption spectrometry (AAS) (S SefAS, Fisher ThermoScientific).
AAS was calibrated with Fe and Co standards (Sigma Aldrieéo-PLGA microparticle size
distribution was measured by image analysis of data obtainegtlral microscopy (Imager Z1,
Carl Zeiss GmbH, Germany). FeCo-PLGA micropatrticles watevith a focused ion beam (FB-
2000A, Hitachi, CA, USA) and the cross-section was idlagy field emission gun scanning
electron microscopy (SEM) (Jeol JSM-7600TFE). Magnetiperties of FeCo nanoparticles and
FeCo-PLGA microparticles were measured with a vibrating Eampagnetometer (VSM)
(Walker Scientific, MI, USA) at room temperature. The loadofgFeCo nanoparticles was
determined by dividings of FeCo-PLGA micropatrticles byls of FeCo nanoparticles before
encapsulation. The loading was determined by AAS after adatjion of FeCo-PLGA
microparticles in a solution of HN{63m) and HCI (36v) at 110°C under reflux.

3.3.5 MRI magnetic steering

The MRI steering setup is composed of a 1.5 T Siemesentd clinical MRI scanner
(Siemens, Germany), an MRI compatible camera (MRC sgstémbH, Germany) directly
above the bifurcation of the phantom, home-made steerattjemt coils [11]two syringe pumps
(New Era Pump System, Inc., NY, USA), and a Plexidlapatic artery phantom with a
rectangular cross section (width = 2.5 mm and depth =.36p (Fig. 3S.1). The depth of the
channel was chosen according to the depth of focuseatamera placed above the bifurcation.
An aqueous solution of 3%w(v) bovine serum albumin with a viscosity of 0.0015 Pa s-(BV
Viscometer, Brookfield, MA, USA) was used. In the phantdhe flow was set at 8 mL/min
(instead of 8.8 mL/min which is the rabbit hepatic artery flowhe phantom) (Fig. S1) [20]. At
higher flow, FeCo-PLGA microparticles were not clearly detbdig the video camera. The

magnetic gradients were +/-400 mT o target each channel outlet (left or right).

The steering efficiency was determined by AAS and videalysis. FeCo-PLGA

microparticles collected during each steering assay wemadked)in a solution of HN§X63 m)
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and HCI (36m). Iron and cobalt concentrations in each vial were quanhtfieAAS. The steering
efficiency was determined by the ratio of the concentratfametallic ions collected in the vial
placed at the outlet of the targeted channel divided by theo$unetallic ions collected in the
two vials. For the video analysis, the background of eacgénextracted from steering videos
was erased with a MatLab function (The Mathworks, MA, JSKe surface of each aggregate
was measured with Zeiss Axiovision software (Carl Zeiss GmBErmany). The steering
efficiency was determined by the sum of aggregate ssfatthe targeted channel divided by
the sum of aggregate surfaces in each channel. Thengteesults were compared with the

Kruskal-Walllis test at 5% confidence level.

3.4 Results and discussion

3.4.1 FeCo nanoparticles

FeCo nanoparticles (d =15 = 8 nm) were synthesized swibled previously [21], and
then annealed under inert atmosphere at 650°C to improwrentgnetic properties [24-26].
TEM images show that the mean diameter of annealed Fa@particles increased to 182 + 81
nm (Fig. 3.3a) with a broad size distribution. This couldelzplained by the aggregation of
nanoparticles probably occurring upon the degradationrtdctant during the annealing process.
These nanoparticles were coated with a multilayered graphété ($hg. 3.3a and b), with
thickness of 8 £ 4 nm and interlayer spacing of 0.34aurresponding to graphite planes [24,26-
28]. The atomic ratio (%) Fe:Co in the nanoparticles, detedriayeEDS and AAS, was 56:44.
The saturation magnetization reached 209 + 1.4 eMm(Fig. 3.4), in agreement with literature
[25,28]. Ms remained stable for 7 days, possibly due to the gragtetevehich slowed down the
oxidation of nanoparticles [26]. Figure 3.4 shows that alegeFeCo nanoparticles displayed
ferromagnetic behavior because the diameter of nandpartiiowed the presence of several

magnetic domains.
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After several sonication and homogenization steps requiredsuspend FeCo
nanoparticles in DCM for their encapsulation into the PLGA oparticles,Ms decreased by
10% (187 + 6.4 emuY (Fig. 3.4). However, it remained twice as high as thaFeD;
nanoparticles. TEM observation (data not shown) suggestad this slight decrease in
magnetization was the consequence of the oxidation of sanggarticles occurring during these

steps because some graphite shells were broken.

Figure 3. 3: A) TEM image of FeCo nanopatrticles aéir annealing (scale bar = 20 nm). B) TEM image ohe
graphite shell of FeCo nanoparticles (scale bar = @m). C) SEM image of the cross-section of FeCo-PLA
microparticle (scale bar = 10 um). D) FeCo nanopaitle distribution in the PLGA microparticle (scale bar = 1

pm). In Figs 3c and d, FeCo nanoparticles are whifd®LGA are grey and pores are black.

3.4.2 FeCo-PLGA micropatrticles

Fig. 3.3c shows that FeCo nanoparticles were encapsutatedPLGA microparticles
with an average diameter of 58 + 17 um (Fig. 3S.2), wiiitshthe size requirement for
embolization [19]. According to a cross-section SEM imageg.( 3.3c), FeCo-PLGA
microparticles were homogenously coated with nanoparticlegreal the matrix exhibited

clusters of closely compacted nanoparticles (Fig. 3.3d. [bading capacity was estimated at
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33% by VSM and at 40%ww) by AAS [29]. This small difference was attributed to thighs
decrease oMs of FeCo nanoparticles because of minor damage to tiphigrashell during the
encapsulation process. However, the graphite shell preleatestrong decrease of the
magnetization due to the sensitivity of FeCo nanoparticles tatoadduring the encapsulation
process [24,25,30]. Fig. 3.4 shows that FeCo-PLGA mantecles displayed a ferromagnetic
behavior with arMs of 61 + 2.5 emu 4. To the best of our knowledge, these microparticles
exhibited the highegtls value reported in the literature for magnetic nanoparticleapsotated
into PLGA microparticles [31-34]. The size and the saturati@gnetization of FeCo-PLGA

microparticles met the steering requirements (Fig. 3.2b).
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Figure 3. 4: Hysteresis loops recorded at 20°C of®—- FeCo nanoparticles after annealingNls = 209 + 1.4
emu g%), — FeCo nanoparticles before the encapsulatioMs = 187 + 6.4 emu @), and -@— FeCo-PLGA
microparticles (Ms = 61 + 2.5 emu g). Inset shows the hysteresis loop between 0 to 0.2

3.4.3 FeCo-PLGA microparticle MRI magnetic steering

The MRI steering ability of the synthesized microparticles tested in a phantom
mimicking the hepatic artery with a flow in the same order agnitude as that of the hepatic
artery flow (Fig. S1). In the MRI tunnel, FeCo-PLGA migaoticles formed aggregates oriented
in the direction of the magnetic field (Fig. 3.5a; Videos lariy 3 in the supplementary data)
[35]. The steering efficiency, defined as the amounte@@d-PLGA microparticles in the targeted
channel divided by the total amount of FeCo-PLGA micropartialedoth channels, was
determined by AAS and confirmed by video analysis. Fi§. shows that without magnetic

gradients, FeCo-PLGA microparticles were equally distributdabth channels of the phantom



61

(49 + 5%) (Video 1). With a magnetic gradient of +/-400 mT, the steering efficiency reached
86 + 11% (Fig. 3.5, Videos 2 and 3), which represemdedignificant targeting of the
microparticles (p < 0.05). The theoretical steering effigiecaiculated fromVyag reached 73%.
As 27% of the volume of the suspension consisted of péctizles smaller than 40 um, the
smallest FeCo-PLGA microparticles could not reach area Brddhe bifurcation (Fig. 3.2a).
The experimental steering efficiency was found to be grédaderthe theoretical one due to some
magnetic aggregation of FeCo-PLGA microparticles, which aszd the magnetic volume to
steer [36], thereby reducing transit time (Fig. 3.2b).
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Figure 3. 5: FeCo-PLGA microparticles steering effiiency: A) Images of FeCo-PLGA microparticle
aggregates in the phantom from steering videos aftdackground subtraction. B) Box plots of the in viro
steering efficiency of FeCo-PLGA microparticles.® quartile Q1, ® minimum, A median, O quartile Q2,X

maximum,. *p < 0.05 compared to 0 mT rit (Kruskal-Wallis test) (n=5 for -400 mT mi*; n=3 for 0 mT m™,
n=9 for 400 mT m?).

3.5 Conclusion

FeCo nanoparticles with very high saturation magnetization warecessfully
encapsulated into PLGA microparticles. The graphite shellosnding FeCo nanoparticles

minimized theMs loss during the encapsulation process. FeCo-PLGA midrdear exhibited
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high saturation magnetization required for the MRI magnetigisteand the appropriate mean
diameter for the rabbit liver embolization. The magnetic steexrasgy results demonstrated that
FeCo-PLGA microparticles could be steered in a channel riingicthe rabbit liver artery.

Further work will aim at further optimizing the system in viewanin vivo application.

3.6 Acknowledgements

This project is supported by the Canada Research Chairgpno the Canada Foundation
for Innovation, the National Sciences and Engineering Reseaouncil of Canada (NSERC),
Fonds Québécois de la Recherche sur la Nature et ldsndlegies (FQRNT), and the
Government of Québec. The author acknowledges Jeatrierld (UDM) for her collaboration
in the synthesis of FeCo nanoparticles, Genevieve Gaudbd) for her advices regarding the
preparation of PLGA microparticles, Sylvie Marceau and Arkihoury(UDM) for the access to
AAS, Pr. David Menard (EPM) for the access to the VSMyole Massicotte (EPM) for the
access to the oven, Jean-Baptiste Mathieu (EPM) for His foe steering assays, Charles
Tremblay (EPM) for his collaboration in the realization of gifentom, Jean-Philippe Masse
(EPM) for his collaboration with TEM analysis, Centre Hospitallgriversitaire de Montreal
(CHUM) for the access to the MRI system.

Appendix:
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MRI tunnel are provided in the on-line version.
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Figure 3S. 1. Schematic of the MRI steering setupA{b = albumin).
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Video 1.FeCo-PLGA microparticle flow without magnetic gradient in thelMRnel.

doi:10.1016/j.biomaterials.2009.08.005

Video 2 FeCo-PLGA microparticle magnetic steering with -400 miT gradient (left channel
(top) targeted after the bifurcation).

doi:10.1016/j.biomaterials.2009.08.005

Video 3. FeCo-PLGA microparticle magnetic steering with 400 nif gradient (right channel

(bottom) targeted after the bifurcation).

doi:10.1016/j.biomaterials.2009.08.005
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CHAPITRE 4  ARTICLE 2: COENCAPSULATION OF MAGNETIC
NANOPARTICLES AND DOXORUBICIN INTO
BIODEGRADABLE MICROCARRIERS FOR DEEP TISSUE
TARGETING BY VASCULAR MRI NAVIGATION

Pierre Pouponneau, Jean-Christophe Leroux, Gilles Sdwdais Gaboury, and Sylvain Martel*

4.1 Abstract

Magnetic tumor targeting with external magnets is a promisinipadeto increase the
delivery of cytotoxic agents to tumor cells while reducing sifieces. However, this approach
suffers from intrinsic limitations, such as the inability to targetas within deep tissues, due
mainly to a strong decrease of the magnetic field magnitudg &om the magnets. Magnetic
resonance navigation (MRN) involving the endovascular stgeaf therapeutic magnetic
microcarriers (TMMC) represents a clinically viable alterratio reach deep tissues. MRN is
achieved with an upgraded magnetic resonance imaging (8¢8&fner. In this proof-of-concept
preclinical study, the preparation and steering of TMMC whigie designed by taking into
consideration the constraints of MRN and liver chemoemblaizare reported. TMMC were
biodegradable microparticles loaded with iron-cobalt nanoparti&fes doxorubicin (DOX).
These particles displayed high saturation magnetization (M2 ®rfu ¢), MRI tracking
compatibility (strong contrast on T2*-weighted images), appatp size for the blood vessel
embolization (=50 um), and sustained release of DOX (oxeral days). The TMMC were
successfully steered vitro andin vivo in the rabbit modelln vivo targeting of the right or left
liver lobes was achieved by MRN through the hepatic artezgtéal 4 cm beneath the skin.
Parameters such as flow velocity, TMMC release site imattezy, magnetic gradient and TMMC
properties, affected the steering efficiency. These datérdtesthe potential of MRN to improve

drug targeting in deep tissues.
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4.2 Introduction

Magnetic targeting was proposed 30 years ago as a n@adnsrease cytotoxic agent
concentration in tumors [1-4]. This approach consists plyapy an external magnetic field to
trap drug-loaded carriers in a targeted site [5]. Magnetitecs, generally made with iron oxide,
have been developed for the treatment of tumors locatedyams such as brain [6, 7], lungs [2],
and liver [8, 9]. Despite an increase in the amount dighes reaching the targeted area [2, 6,
10], such carriers are also delivered to a significaninéxtehealthy tissues/organs after systemic
administration. This moderately controlled process may resslte effects thereby limiting the
maximal tolerated dose [11]. Furthermore, since the tagyefiiiciency depends on the distance
between the magnet and the tumor [12, 13], this applicamtly applicable for the treatment of
superficial cancers, or tumors implanted in small animals ehdiie magnetic targeting of deep

tissues is highly challenging [2], and is not used in clinicadtpa [14].

Recently, a new approach referred to as magnetic resemavigation (MRN) has been
proposed to steer and track in real time endovascular ri@agaeriers in deep tissues to target
areas of interest [15-18], and restrain the systemic cafis&ibution. MRN is achieved with a
clinical magnetic resonance imaging (MRI) scanner upgradgédan insert of steering coils [18,
19]. The scanner allows tracking the carrier during MRdh@ a pre-planned trajectory. The
magnetic field (1.5 T or higher) of the system enabldsira@on magnetization (Ms) of
ferromagnetic materials throughout the body [15, 17]. Hetiee problem of weaker magnetic
field in deep tissues observed with external magnet carvéeame. A magnetic gradient is
generated to steer the carrier in a particular directioneSanclinical MRI scanner generates a
40-mT mi* gradient, only millimeter-scale carriers can be piloted [B5, To achieve MRN of
micrometer-scale carriers for therapeutic purposes, steevifs generating a gradient up to 400-
mT m? are needed [16, 18, 19]. Moreover, the successflication of MRN is relying on

several medical [16] and MRN parameters such as magnitutihee steering magnetic gradient
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[18], Ms and diameter of the carrier [17], blood vegmelperties (flow velocity and diameter)
[16, 20] and injection site position (Fig. 4.1A).

A: Chemoembolization
without targeting

B: Therapeutic magnetic | C: Chemoembolization with
microcarriers (TMMC) left MRI targeting

@ Biodegradable TMMC |—3

| + Antitumor drug Fmag\
® Magnetic nanoparticle

Figure 4. 1: Representation of MRI targeting with TMMC for liver chemoembolization. Images A and C are
fluoroscopy images of the rabbit hepatic artery wibh superposed images of the TMMC distribution withot
(A) and with (C) the MRI targeting. On image A, the microparticles are released from the catheter inte
artery and distributed to both lobes. Image B illusrates a schematic representation of a cut of the MMC
loaded with an antitumor drug and magnetic nanoparicles embedded into a biodegradable matrix. Image C
displays the MRI targeting of the left bifurcation using the magnetic force (F.g to preserve the right lobe

from the chemoembolization.

In this manuscript, the conception and vivo steering of therapeutic magnetic
microcarriers (TMMC) designed for the treatment of hepdlidee carcinoma (HCCVia trans-
arterial chemoembolization (TACE) in the hepatic artery (Fifj) dre reported. HCC remains
the third cause of death related to cancer [21]. Improwa&me current therapeutic modalities are
critically required since treatment of unresectable HCC iscagsd with a low survival rate
[22]. By controlling chemoembolic material distribution, MRNuttbimprove embolization and
drug concentration in the tumor area while limiting chemoembolizatichealthy blood vessels
and the hepatic complications [23-25] (Fig. 4.1). The TM&Mh@racteristics such as diameter and
drug release profile were based on drug eluting bea@®)@esign. DEB are recognized as
promising chemoembolic systems by inducing tumor anoxiaapéysical obstruction of blood
flow and to the sustained release of a cytotoxic agewgt doxorubicin, DOX) [26-29]. The
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TMMC consisted of biodegradable poly(D,L-lactioglycolic acid) (PLGA) microparticles
loaded with the antitumor drug and magnetic nanoparticlegderisg and tracking (Fig. 4.1B).
In this feasibility study, physiological parameters (of the itaere taken into consideration for
designing the TMMC. Our previously publishéd vitro data [16] indicated that the TMMC
mean diameter should be %0n to get a distal embolization without extravasation in liver
parenchyma and that the microparticles should contain 30% Ra@oparticlesw/w) to give
adequate Ms for steering (Fig. 4.1C). FeCo nanoparticlese wreferred over iron oxide
nanoparticles because of their higher Ms [30] which resltice magnetic material loading in
TMMC [16].

4.3 Materials & methods

4.3.1 FeCo nanoparticles

FeCo nanoparticle synthesis, annealing and preparatidhga@ncapsulation process are

described in the supplementary information section.

4.3.2 Encapsulation of FeCo nanoparticles and doxorubicin

Doxorubicin-HCI (15 mg) (Sigma Aldrich, Oakville, ON, Camadavas stirred with borate
buffer (pH=8.6, 6 mL) and dichloromethane (DCM) (40Q)nfACP, Montréal, QC, Canada).
After 24 h, DCM with DOX (400 mL) was extracted from therate buffer and stored at 4°C. A
second extraction step of 24 h was performed with DCN) @Q). DCM with DOX (800 mL)
was evaporated under rotation under vacuum until a voldr2end. remained. This solution was
added to FeCo nanopatrticles (190 mg) in DCM (1.8 mLYdddran argon flux, the volume was
reduced to 2.2 mL and then added with PLGA (210 rivly) £ 40,000-70,000; L/G molar ratio =
50/50) (Sigma Aldrich). The mixture FeCo-DOX-PLGA-DCMZ4ImL) was emulsified (5000
rpm, 5 min) with 1% poly(vinyl alcohol) (PVAL, 88% hydrolydeM,, = 13,000-23,000) (Sigma

Aldrich) aqueous solutionw(v) (2.5 mL). Then, the emulsion was transferred to ameaqgs
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solution of 1% PVAL (10 mL), and DCM was evaporatedrbtation under vacuum during 50
min. The microparticles were washed by 4 successive aggdtibn-resuspension steps (1000 x
g, 5 min). TMMC were collected on a 20-um filter. TMMC wesealed under argon atmosphere

and stored at -20°C until use.

4.3.3 Characterization experiments

FeCo nanoparticles were imaged with a transmission electrcmosoopy (TEM) (Jeol
2100F, Tokyo, Japan), and the chemical analysis wadsrnd@ed by energy dispersive
spectrometry (EDS) (Inca, Oxford Instrument, AbingdonK). TMMC size distribution was
measured by image analysis of data obtained by optical roapps(imager Z1, Carl Zeiss
Canada, Toronto, ON, Canada). For the fluorescencesampy analysis, a custom filter set was
added to the optical microscope. TMMC were imaged by fiels®on gun scanning electron
microscopy (FEG-SEM) (Jeol JSM-7600TFE). FeCo narmbes and TMMC magnetic
properties were measured with a vibrating sample magnetorf\é¢®d) (Walker Scientific,
Worcester, MI) at room temperature. The FeCo nanopaltiatéing in TMMC was determined
according to Ms measurements [16]. The DOX loading weasored by spectrophotometry at
481 nm (Safire plate reader, Tecan, Durham, NC) followlegdissolution of the microparticles
in dimethyl sulfoxide (1.5 mL) and FeCo nanopatrticle sedintiemntdy centrifugation (16,000 x
g, 5 min).

4.3.4 In vitro steering

The MRI steering setup (supplementary Fig. 4S.3) isridest in the supplementary
information section. TMMC (3 mg) suspended in 0.9% NaGluteon (7 mL) (Baxter
Corporation, Pointe-Claire, QC, Canada) were slowly inje@esi fiL miri*) with 0.027 lumen
Progreat catheter (Terumo, Tokyo, Japan). The cathpteras placed at 20 or 33 mm from the
right/left bifurcation. Each steering assay was repeatetbest three times. TMMC were
collected at each channel outlet. To determine the steerimigrfiy, DOX was measured by

spectrofluorimetry Xex = 481,Aem = 595) (Safire plate reader).
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4.3.5 In vivo steering

Ten New Zealand rabbits (3.7 kg + 0.1, Charles River, Q&hada) were used. The study
was conducted in accordance with the Canadian CounciAfemal Care Guidelines and
approved by the Ecole Polytechnique de Montréal and #rer€ Hospitalier Universitaire de
Montréal (CHUM) animal care committees. Four rabbits receareinjection of TMMC with an
MRI steering, three rabbits received a TMMC injection withdeesng as control and three
rabbits were used as blank control (without TMMC). Undeorfdscopic visualization, 0.027
lumen Progreat catheter was placed in the proper hepatiy aefar as possible from the
right/left bifurcation. A Savvy (56 mm x 2 cm) balloon cathg@ordis, Bridgewater, NJ) placed
in the abdominal aorta at the level of the celiac trunk wdat@d to reduce the blood flow
velocity during TMMC injection. TMMC (40 mg) in saline solutidqd8 mL) were slowly
injected (1.6 mL mift). Two hours after TMMC injection, the animal was euthanizid an i.v
injection of sodium pentobarbital (120 mg RgVetoquinol, Lavaltrie, QC, Canada). The liver
was carefully removed and stored in a 10% formalin sol{@raptec, Pointe-aux-trembles, QC,
Canada) at 4°C. For the steering, a 1.5-T Siemens Awdmtizal MRI scanner (Siemens,
Erlangen, Germany) was used. The rabbit was placed etiter of two gradient coils equipped
with a current reversal switch and a power supply (GMVBo&mtes, San Carlos, CA) cooled
down with a water cooler system (Opti Temp, Traverse Cit}). Mhe magnetic gradient,
generated by applying a 70-A current, depended on thendes between the two coils. Thus,
depending of the size of the rabbit, a gradient of 288 T m* was applied. The liver was
imaged before and after the TMMC injection with a coronaF-Wighted gradient-echo
sequence with the following parameters: relaxation time (TEB=®, repetition time (TR) =
225 ms, field of view (FOV) = 205*205 mm. To determine 8teering efficiency, the TMMC
and DOX doses were normalized by the weight of the saraplyzed. Complementary

information is described in supplementary information section.

4.3.6 Histological analysis

Each lobe was carefully dissected and three 12-mm thicletsgces located 4 mm apart

were sectioned from each lobe. Liver tissues between &fatttese slices were used for DOX
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analysis. From each 12-mm section, a 4-mm thick slice afetiggs formalin fixed and paraffin-
embedded. The remaining pieces were used for cobaltssaBach 4-mm thick slice was then
cut with a microtome producing 4-um sections which werseglently layered on three slides.
One slide was stained with hematoxylin and eosin (H&E) toiconintegrity of the liver
parenchyma and one slide was stained with aniline blue ttysen& MMC distribution.

Complementary information is described in supplementaryrmdton section.

4.3.7 Determination of cobalt levels in the liver

Each slice of each lobe (4 slices per lobe) was weigh&d+(2.0 g per lobe) and dried at
8CPC during 24 h. Then, the tissues were digested with a solotiBING; (63 M) and HCI (36v)
at 8®C. Cobalt concentration was measured with atomic absorptieciremetry (AAS) (S
Series AAS, Fisher ThermoScientific, Ottawa, ON, Canadd)laAk control group was used to
determine Co baseline.

4.3.8 Determination of DOX concentrationsin vitro andin vivo

In vitro release and determination of DOX concentrations in livelt plasma are

described in the supplementary information section.

4.3.9 Statistical analysis

In vitro steering results were compared with a student's t-test AN&VA test at 5%
confidence (Sigma Plot software, Systat Software, ChicdyjjoJn vivo steering data were
compared with the Kruskal-Wallis one-way ANOVA with Dunmest hoc analysis at 5%

confidence. All values presented are expressed asfitandard deviation (s.d.).
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4.4 Results and discussion

4.4.1 TMMC properties

FeCo nanopatrticles (Fig. 4.2A) were synthesized and Etheaimprove Ms (Table 4.1)
[16]. The graphite shell surrounding the nanoparticle (BigA), maintained Ms during the
encapsulation process. The required amount of FeCo adinbgs was successfully co-
encapsulated with DOX in TMMC (Table 4.1) having the appabte diameter for liver
chemoembolization (Figs 4.2B & 4.2C). The loading of Fe@ooparticles conferred to TMMC
an Ms higher than that of iron oxide microparticles (60 ef)U18]. Following a burst release of
25% occurring within the first 5 min, the TMMC released DOX ansustained fashion
(supplementary Fig. 4S.1). After three days of elutiomuatb0% of the encapsulated DOX
remained in TMMC. The release kinetics of TMMC was typicdhtd reported with other DOX-
loaded PLGA microparticles [31]. TMMC were spherical ira@h (Fig. 4.2B), an important
feature to permit optimal arterial embolization [32], and stedrirgl directions relative to the
MRI magnetic field [18]. Therefore, TMMC characteristioet all requirements for successful

steering and chemoembolization.

0N
" Graphite A NT111]
shell

Figure 4. 2: A) TEM image of a FeCo nanoparticle cated with a graphite shell. B) SEM image of a TMMC
exhibiting apparent porosity. C) Fluorescence micrscopy image of a TMMC. The fluorescence signal come

from the encapsulated DOX.
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Table 4. 1:Characteristics of FeCo nanoparticles and TMMC usedor in vivo MRN. Mean £ SD (1=6).

FeCo nanoparticles

Diameter (nm) 206 + 62
Graphite layer thickness (nm) 10+4

Atomic ratio Fe:Co (%) 59:41 + 3:3
FeCo annealed Ms (emu g™) 202 +6
FeCo prior to encapsulation Ms (emu g™) 195+ 10

TMMC

Diameter (um) 53+19
Ms (emu g™) 72+3

FeCo nanoparticle loading (%, w/w) 3727
Doxorubicin loading (%, w/w) 3.2+x0.5

4.4.2 In vitro steering

In vitro steering was performed in a phantom mimicking the hepateryaand the
right/left bifurcation circulated with real flow velocities (supplentary Fig. 4S.3). Steering
efficiency was defined as the reduction of the TMMC (mgdl dose in the untargeted area in the
presence of magnetic steeringrsusthe negative control (no steering). The effect of four
experimental parameters on the steering efficiency wasniagd: (i) magnetic gradient
magnitude, (i) TMMC steering properties (Ms and diametet), the distance between the
catheter tip and the bifurcation (Fig. 1) and (iv) flow veljpcThe last two parameters are critical
for clinical application of MRN since catheter position in the rgriend flow velocity might
change from one subject to the other. Flow velocity is alkeeinced by the treatment procedure

and decreases upon liver embolization [33].

Figure 4.3 shows that in all experimental settings, MRN allowededuction of
embolization in the non targeted area (steering efficiency6}. @ccording to Figure 4.3A,
steering efficiency with high flow velocity decreased signiftgafrom 60 to 44% when the
gradient decreased from 400 to 200 mT.Hence, the highest gradient should be used for an



78

efficient MRN. The impact of TMMC diameter (and corresgiog Ms) on steering efficiency
was assessed in Figure 4.3B. Increasing the TMMC diarfretar30 (Ms = 49 emu) to 53
um (Ms = 72 emu §) improved the steering efficiency. In clinical practice, phtidiameter
below 30um could entail the risk of extravasation and lung embolizati@h fSccording to the
steering model shown in supplementary Figure 4S.2, TMNtG eameters greater than fhfn
could further improve the MRN efficiency [16]. Howevéne chemoembolization with larger
particles could also lead to a less distal distribution resultindawer dose of DOX delivered to

tumor.
A) Magnetic gradient  B) TMMC properties C) Catheter position and flow velocity

100 - 100 - 100 - M Velocity: 12 cm s
Q 90 1 90 1 %01 0 Velocity gradient:
< 80 - 80 - * 80 - — 12to 7.5cms”’
>
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o
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[}
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£
3 30 A 30 1 30
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»n
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Gradient (mT m™) 49emug’ 72emug”  Catheter-bifurcation distance (mm)

Figure 4. 3:In vitro TMMC steering efficiency as a function of the magatic gradient (A), TMMC steering

properties (B), flow velocity and the distance beteen catheter tip and right/left hepatic artery bifurcation (C).

In (A) and (C), TMMC with Ms = 72 + 3 emu g* and @ = 53 + 19 um were used. On (B) and (C), aatient of

+/- 400 mT m' was applied. On (A) and (B) the flow was set at 12nd at 7.5 cm &, respectively. On (C) a
velocity gradient (from 12 to 7.5 cm 8) was applied to mimic the flow velocity decrease ug# to the
embolization. On (A) and (B) the catheter tip was laced at 33 and 20 mm, respectively. * p < 0.05 veten the
groups, 0 p < 0.05 between the groups catheter-biftation = 20 mm and catheter-bifurcation = 33 mm. Man

+ SD (n=3).

On Figure 4.3C, it can be seen that the flow velocity hadhjr impact on the steering
efficiency. It increased from 19 to 67% when the flow vitodecreased from 12 to 7.5 cil s
(case where the catheter tip was positioned 20 mm frorbithiecation). The reduction of the
flow velocity during the experiment (as is expected to oogan the TMMC injection) led to a

steering efficiency of 35%. When the catheter was plate&8anm from the bifurcation, no
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significant difference in efficiency was observed betweertlihee flow velocities (Fig. 4.3C, last
3 columns). Accordingly, the impact of the flow velocity e@esing efficiency was greater when
the catheter tip was located close to the bifurcation and eglgible away from it. At moderate

flow velocity, the impact of catheter position on efficiency wasimal.

Based on these results and in order to maxinmagvo steering efficiency, the catheter
should be placed as far away as practically possible fr@arbifurcation, the flow velocity
reduced to its minimum and the highest gradient magnitude appiligbde optimal conditions,
the steering efficiency reached 76%, suggesting a real t@dtesf MRN to minimize

chemoembolization of the untargeted area.

4.4.3 In vivo steering

In vivo steering efficiency was studied by measuring TMMC andXDitribution into
the right and left lobes according to four methods: (i) magmetionance (MR) images of the
liver (Fig.4. 4A), (i) histology analysis (Fig. 4.4B, FigS4A), (iii) assay of DOX (Fig. 4S.4B)
and (iv) Co (Fig. 4.4C) levels. The distribution ratio betweka right and left lobe was
compared in the presence and absence of steerindgpeQr2t-weighted MR images (Fig. 4.4A),
TMMC appeared as dark pixels because of the signal lossadmagnetic field inhomogeneity
induced by the high TMMC magnetization [34, 35]. After siteering to the left liver bifurcation
(Fig. 4.4A), TMMC were mainly localized to the left lobes dhne right lobe appeared to be free
from TMMC. This qualitative result illustrates the attractive potewtidRN to target a specific
area. It also shows that TMMC can be trackedsitu, an interesting feature for clinicians.
Interventional radiologists will be able to monitor the chemoemblaizaprogress and
efficiency. In comparison, the DEB presently used in tivéccare not visible on any imaging

modality. They are injected with a contrast agent under fleops guidance [29].

The histological images (Fig. 4.4B), confirmed that TMMC sgstully embolized into
the distal branches of the hepatic artery. No TMMC werteatied in the liver parenchyma
outside the vascular network. According to TMMC and Dé3¢tribution analyses (Fig. 4.4C and
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supplementary Fig. 4S.4), MRN significantly controlled thetriiigtion of these therapeutic
particles as compared to the control. The same distributadibepinto each lobe was obtained for
the three analyses, with a correlation coefficieht>(0.98 between the methods. The steering to
the right or left bifurcation led to an increase in the TMMCad#on in the targeted lobe (Fig.
4.4C). More importantly, a decrease in the TMMC levelghi untargeted lobe was obtained.
Regarding the plasmatic DOX concentrations, after a buesttedt 5 min, the drug concentration
in the systemic circulation rapidly decreased to very low lggeisplementary Fig. 4S.5). The
vivo burst effect correlated well with that obsenneditro (supplementary Fig. 4S.1). Moreover,

the pharmacokinetic profile resembled that reported for [XBR
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Figure 4. 4:In vivo TMMC steering data. Images A represent T2*-weightd MR images of the rabbit liver
before and after TMMC left steering. The red line cklineates the right lobe and the blue line shows ¢hleft
lobes. S indicates the stomach and L the lungs. Iga B displays a microscopic view of the liver paramyma
and the blood vessels stained with hematoxylin andosin (HA = branch of hepatic artery; HPV = hepatic
portal vein; BD = bile duct; NP = FeCo nanoparticls). TMMC are located within a branch of the hepatic
artery. Image C shows the variation in TMMC distribution versuscontrol in the liver lobes with left and right
steering based on Co analysis. Significant differee (p = 0.029) between the steering group € 4) versusthe
control group (n = 3) was obtained. Mean + SD.

To the best of our knowledge, this is the first study showhatjsteering can be achieved
in the hepatic artery located at a depth of 4 cm below tinensih moderate blood flow with an
MRI scanner. Steering efficiency was higher with the leftrstgecompared to the right steering
(Fig. 4.4C and supplementary Fig. 4S.4). Hence, MRNma® efficient to preserve right liver
lobe from the chemoembolization than left lobes. Furtherntioeeright lobe targeting was better.
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As only one third of the TMMC dose reached the right lol#hout steering because of the
natural difference in blood supply between the lobes acaptditheir weight (right lobe = 22 +
3 g and left lobes = 33 + 2 ), the effects of MRN wame important in the right lobe.

Variation in the steering efficiency was observed from anenal to another. This
variation could be mainly attributed to the catheter tip positiontiaadblood flow velocity (Fig.
4.1 and Fig. 4.3C). In fact, the catheter position was linbiednatomical constraints and it was
generally placed at 20 + 2 mm from the right/left bifurcatiomg.(F.1). At this distance,
according to then vitro results (Fig. 4.3C), the efficiency is significantly affectey the flow
velocity. We supposed that the variation of blood flow velobiggween each animal could
account for the observed variability. In one experimengreslihe catheter tip was placed at a
distance greater than 30 mm, the steering efficiency inedetas50%. This result was in good

agreement with thim vitro steering data (Fig. 4.3C).

Thein vivo steering efficiency could in principle be improved by théfing measures
(Fig. 4.3): (i) measuring blood flow prior to MRN and rethggcit to an adequate value with a
balloon catheter, (ii) embolizing the gastroduodenal arteryldcepthe catheter as far away as
possible from the bifurcation, and (iii) increasing the magngtizlient to 400 mT th In a
clinical setting, TMMC could be injected through an implantabterial catheter positioned in
the main hepatic artery equipped with a balloon on its extreMitth this design, it could be
possible to perform alternative embolization of the right and l@fe or hyperselective

embolization without the need for repetitive catheterization.

4.5 Conclusion

New therapeutic particles for MRI targeting were successtigiyeloped and validated
vivo taking into consideration MRN and liver chemoembolizationstramts. These particles
possessed a very attractive combination of properties: MBpatibility, MRI tracking

property, appropriate diameter for the embolization obhie@rtery branches, and sustained drug
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release. MRN was successfully carried muvitro andin vivo. MRN in the hepatic artery of
these patrticles to control their distribution in the liver represarggnificant step toward the
development of tumor targeted therapies and better conteolthe side effects. This strategy
could improve the therapeutic outcome of chemoembolizatiqgraiients with poor prognostic
outlook. Further work will aim to target a liver tumor to evalusiteN therapeutic efficacy. In
addition, MRN in a vascular network with several bifurcationdl be investigated for

hyperselective embolization.
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Appendix. Supplementary data

Supplementary methods include FeCo nanoparticle syntliesisetical steeringn vitro/in vivo
MRI steering;in vitro/in vivo DOX analysis and histological analysBupplementary figures
includein vitro/in vivo DOX release; theoretical steering;vitro MRI steering setup; and vivo
variation in TMMC and DOX distribution versus control. Suppbemary data are provided in the

on-line version.
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4.8 Supplementary information

4.8.1 Supplementary methods

4.8.1.1FeCo nanoparticle synthesis, annealing and encapsulation prtion

Coy(CO) (1.00 g) (Fisher Scientific, Ottawa, ON, Canada) and Fe@@ mL) (Sigma
Aldrich, Oakville, ON, Canada) in dichlorobenzene (DCB) (hR) (Fisher Scientific) were
transferred under inert atmosphere in a solution of DCBn@y, tri-n-octylphosphine oxide
(TOPO) (0.4 g) (Sigma aldrich) and oleic acid (OA) (1.8) ifBigma Aldrich) under reflux and
steering at 200°C. The temperature was increased un$iCZ8%6 35 min. The solution was then
cooled down to room temperature. The colloidal solution wassqd through a 0.2-um filter
(Sigma Aldrich). DCB was evaporated under vacuum rotagiod FeCo nanoparticles were
suspended in hexane (8 mL) (ACP, Montréal, QC, Canadmnoparticles were washed three
times by centrifugation (45,000g¢ 45 min). The centrifuged particles were resuspendetdriirs

hexane (8 mL) and then diluted in ethanol (20 mL) befamh eentrifugation step. After the last
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centrifugation, the nanoparticles were dispersed in hexaseml) and transferred into a
crucible. After hexane evaporation, the nanoparticles waneaded under argon atmosphere at
650°C during 35 min as described in reference [1]. Afetk nanoparticles were kept under
vacuum prior to their use. To clean the nanoparticles thiteannealing, FeCo nanoparticles (190
mg) were suspended in dichloromethane (DCM) (10 mL)RA@nd homogenised (10,000 rpm,
4 min) (PowerGen 700D, Fisher ThermoScientific). Nanogasgtiwere placed in an ultrasonic
bath during 5 min and then centrifuged (15,00, 20 min). These steps were repeated twice.
OA (3 mL) was added to the nanoparticles suspended iM & mL), and the latter were
sonicated (2 min, 60 W with 2 s of pulse ON and 1 s tdep®FF) (Sonic Dismembrator 550,
Fisher ThermoScientific). The sonication step was repedetires to suspend nanoparticles.
Then nanoparticles were cleaned by 3 centrifugation sté&p80Qd xg, 15 min) in ethanol (20
mL). Nanoparticles were finally resuspended in DCM (1.8),méealed under an argon

atmosphere and stored at 4°C until use.

4.8.1.2In vitro DOX release

In vitro release kinetics were performed under sink conditionsMTM10.5 = 0.2 mg)
with phosphate buffered saline (PBS) (5 mL) were plagceder rotation at 37°C to maintain
microparticles in suspension. At each time point, TMMC wengrifeged (2000 >3, 5 min). The
supernatant (600 uL) was taken and replaced by frBshda® 37°C [2]. The DOX concentration
in the supernatant was measured by spectrophotometi§labhm (Safire plate reader, Tecan,
Durham, NC). At the end of the experiment, after centrifioga(2000 xg, 5 min), the
supernatant was discarded and TMMC were freeze-ditedete Dry System, MI, USA).
Dimethyl sulfoxide (DMSO) (1.5 mL) was added on the TMNCdetermine the remaining
encapsulated DOX content according to the method descnitblee article.

4.8.1.3Theoretical steering method

During the steering (Fig. 4S.2A), TMMC acquired two velositi®yag corresponded to

the magnetophoretic velocity created by the MRI steerint)Vagoq corresponded to the velocity
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of TMMC dragged by the blood flow. My depends of the concentration of encapsulated
magnetic nanoparticles (¥/w), the nanoparticle saturation magnetization (Ms) (eff)y the
nanoparticle density (kg ™, TMMC volume (m®), the applied magnetic gradient (T3nthe
TMMC radius (m) and blood viscosity (0.0035 Pa s) [1lh Bbe steered to the targeted
bifurcation, the TMMC should have crossed half of thealie@rtery radius which represents the
longest pathway case for the steering. Accordingly, the tegeired to cross the artery radius
determined from Mag should be lower than the time to reach the bifurcation dchggethe
blood flow determined by dsoq @and the distance between the catheter tip and the bifurcéhien.
comparison of these two times is used to determine TMM& isteproperties such as diameter
and Ms.

4.8.1.4Synthesis of TMMC with reduced steering properties (96-439 pm, Ms = 49 +
6 emu @)

These microparticles were synthesized with the same mateojabntions described in
the article. The smaller diameter and nanoparticle loading weta&ned by decreasing the
penetration depth of the homogenizer probe in the mixtufee@o-DOX-PLGA-DCM during
the emulsion.

4.8.1.5In vitro steering

The MRI steering setup was composed of a 1.5-T SierSenata clinical MRI scanner
(Siemens, Erlangen, Germany), home-made steering gtamti#s, one syringe pump (New Era
Pump System Inc, Wantagh, NY), a Plexiglas rabbit hepatcyaphantom with a rectangular
cross-section (width = 2 mm and depth = 1.57 mm), and/IRh compatible camera (MRC
systems GmbH Heidelberg, Germany) directly above thedaifian of the phantom [1]. The
rabbit common hepatic artery is composed of the caudateaiion which leads the blood to the
caudate lobes, and the right/left bifurcation which leads thediio the right lobe and to the left
lobes (left median lobe and left lateral lobe) [3]. Accordinghg, phantom was composed of the

caudate bifurcation placed at 13 mm from the TMMC entraarae the right/left bifurcation
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placed at 20 mm from the caudate bifurcation (Fig. 4&8)aqueous solution of 40%v(w)
glycerol was used to mimic the blood viscosity [4]. The phanteas placed between two
steering coils. This setup was placed in the middle of thé tMiihel. The flow, obtained with a
syringe pump, was set at 7.5 or 12 ¢ Bhese values were measured by Doppler ultrasound
(US) in the rabbit hepatic artery. To mimic the decrease efflibw velocity during the
embolization [5], the velocity was reduced from 12 to 7.5scrafter the injection of half of the
glycerol solution (60 mL) used for a steering test. Steegradients were-/- 400 or+/- 200 mT

m’ to target each channel outlet (right or left). Collected TMM@eveentrifuged (2000 §, 5
min). The supernatant was discarded and replaced by D{I$Q.) to release the encapsulated

DOX as previously described.

4.8.1.6In vivo protocol: complementary information

Rabbits were anesthetized with isoflurane (2-3%) (Abbotiht&aurent, QC, Canada)
delivered with an MRI compatible anesthesia machine (Disppdutiétte, QC, Canada). During
the experiment, the rabbit body temperature was maintainedawttihculating water blanket
(Cincinnati Sub-Zero, Cincinnati, OH). The pulse rate andatterial oxygen saturation were
monitored with an MRI compatible pulse oximeter (STARR LifeeBces Corp., Oakmont, PA).
An arteriotomy was conducted on the right and left femor&narand a 4-Fr micropuncture
introducer (Cook Medical Inc, Bloomington, IN) was placedtbe right side to introduce the
microcatheter whereas the balloon catheter was directly plaeeda 0.018 wire in the left
femoral artery. In the blank animal group, we have oleskspasm on the hepatic artery after
performing external Doppler US, probably related to thmpression of the artery on the catheter
induced by the US probe. Hence, we decided to not neasowd flow velocity by US prior to
TMMC injection. To minimize the magnetic aggregation of TMM@ridg their injection, a
tubing (1.27-mm internal diameter) (Cole-Parmer, Montr@&l, Canada) was connected to the
catheter and the injection was done at 1.5 m from MRirsra In the steering group, one rabbit
received half of the TMMC dose (20 mg in 18 mL of sabotution) to confirm that the steering
efficiency was not affected by the injected dose. Bloodpsas (1 mL) were taken at 15 min
before and at 5, 10, 20, 40, 60 and 120 min after MBICT injection. During the necropsy, the

main hepatic artery and the gastroduodenal artery wererkgiata prevent the TMMC reflux.
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For the determination of the steering efficiency, the TMMGedfound in the left medial lobe
and left lateral lobe were added and referred as left lbbeause the steering platform used
could only target one bifurcation (right/left).

4.8.1.7TMMC distribution by histological analysis

Whole slide scanning was performed on stained sectiong asiautomated digital slide
scanner (Nanozoomer, Hamamatsu Photonics, Hamamafsan)Jén each slide, the TMMC
surface was measured in each blood vessel with the NDPsaiware (Hamamatsu Photonics).
Then, the sum of the TMMC surfaces in one lobe was divitjethe weight of the liver sample
cut for the slide preparation. The TMMC distribution in eaclelalas determined by the sum of
the TMMC surfaces in the lobe divided by the total sum ef iMMC surfaces in the right and
left lobes.

4.8.1.8Plasmatic DOX concentration analysis

Fresh blood sample in EDTA coated tube (1.6 mg EDTA mér of blood) was
centrifuged (1550 g, 3 min). Plasma was collected and stored a@®OX was extracted
from the plasma according to the following procedure:rpéags0ul) was added to the internal
standard solution (100L) composed of daunorubicin in methanol (10 ngLThe solution
was centrifuged (15,680¢ 10 min) and was kept a®@ prior to its analysis. It was injected (17
uL) in a liquid chromatography-mass spectrometry system-NISIMS). The system was
composed of a high-performance liquid chromatographyL@P(Prominence, Shimadzu
Prominence system, Columbia, MD), an MS equipped witklactrospray source in a positive
mode of ionization (APl 4000, AB Sciex Instruments, Cadc®N, Canada), a guard column
(Zorbax XDB-8, 12.5 x 2.1 mm, Agilent Technologies Can&at, Mississauga, ON, Canada),
and an analytical column (Zorbax SB-C18, g8\, 2.1 x 50 mm, Agilent Technologies Canada
Inc). An acetonitrile (ACN) (mobile phase B) gradient (7-50fbowater containing 0.05%v/{)
formic acid (mobiles phase A) were used as mobile phaisasflow rate of 0.4 mL mih An

equilibration time of 4 min was set between each injectio®XDand daunorubicin were
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determined by multiple reaction monitoring (MRM) scan mode 4 positive mode of
lonization). MRM transitions were 544 397 (DOX) and 528> 321 (daunorubicin). For the
calibration standard curve, DOX concentrations in plasmanguhbetween 100 to 10,000 pg
mL™. The method was validated with quality control standards psiera suitability prior and
after the sample injection. MRM chromatograms were integraad) Analyst software v.1.4.2.

(AB Sciex Instruments).

4.8.1.9DOX quantification in the liver

Liver samples dedicated to DOX analysis were weighed £4®6 g per lobe) and
homogenized (2-3 min) (PT 10/35, Brinkmann, Mississa@i&, Canada) with Milli-Q-water (2
mL per g of liver). Formic acid (10@L per g of liver), daunorubicin as internal standard {IL8
per g of liver), and ACN (5.6 mL per g of liver) werddad and homogenized (2-3 min). 66%-
methanol-water solutiorvfv) (1 mL per g of liver) was added and the mixture wasexed (30
s). The homogenized liver solutions were centrifuged (365@) 10 min). A sample of the
supernatant (1000L) was evaporated (24 h) to remove the organic solvdregn Tformic acid
(88%) (6puL) and methanol (164L) were added to each sample. The samples were cegetlifu
(15,680 xg, 5 min) and stored at 4C. The sample (1HL) was then analysed with the same
system described for the plasmatic DOX concentration analjsgsstandard curve was obtained
by added free-DOX to blank liver (non-treated with TMM@gpaubmitted to the same protocol
as previously described. The DOX concentration was calcufze g of liver and the standard
curve concentration range was between 1 to 270 ng of p& g of liver. The extraction and
analysis method were validated by measuring blank liver cangggnknown amount of TMMC.
For the statistical analysis, in the control group, one lobdagasluring the analysis process<

2 for the control group); thus no statistical analysis wasilpess
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Figure 4S. 1:In vitro DOX release from TMMC in PBS buffer at 37°C undersink conditions. At the end of the
assay, TMMC contained 54 + 1% of the initial encapdated DOX amount. Mean £ SD (n=3).
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Figure 4S. 2: Theoretical steering of the TMMC as dunction of diameter, magnetic gradient applied, lbow
velocity and distance between the catheter and thigifurcation. Image A displays a schematic view ofhe
TMMC steering in the rabbit hepatic artery. B) Comparison of the time required to cross the hepatic dery
radius and the time to reach the bifurcation draggd by the flow according to the distance between the
catheter and the bifurcation, the magnetic gradientapplied, TMMC characteristics (diameter and Ms) am
the flow velocity (12 or 7.5 cm 3). C) and D) images display the size distribution rad the cumulative
distribution of TMMC with Ms = 72 emu g* and with Ms = 49 emu ¢, respectively.

According to our theoretical steering model based @g&d \iood (Fig. 4S.8), to steer
a TMMC (Ms = 72 emu §) with a gradient of 400 mT Thwith a flow of 7.5 cm $ with a
catheter placed at 20 mm from the bifurcation, the TMM@néizr should be at least of 32 um.
When the flow was set up at 12 cih his value increased to 42 pm. Consequently based on the
size distribution, the volume fraction of TMMC suspension wtdohld not be steered can be

determined for different catheter tip positions and differlent ¥/elocities. For the two examples
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previously described, the cumulative volume which couldb®osteered reached 17 and 40%,
respectively. By taking into consideration in our model ihevitro steering parameters, a
significant difference in steering efficiency (Fig. 3) wasieetd when the cumulative volume,
which could not be steered, reached at least 20%. Our $tasitng model could help to choose

the appropriate TMMC formulation depending on the vasadawork targeted.
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Figure 4S. 3:In vitro steering MRI setup. Image A represents a schematidew of the MRI steering setup.
Image B is a schematic view of the hepatic arteryhmntom with its dimensions. On the image, a and befer to

the position of the catheter tip. Image C displaya frame extracted during the recording of a TMMC skering
test when the catheter was placed at 20 mm from thHw@furcation.
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Figure 4S. 4:In vivo variation in TMMC distribution determined by histo logy (A) and in DOX concentration
(B) versuscontrol. The same TMMC distribution profile obtained with the Co analysis was achieved with
these two analyses. Good correlation coefficientsene found between the TMMC/DOX distribution obtained
with the three methods: r = 0.99 for AAS and histalgy results, r = 0.99 for AAS and DOX results, and =
0.98 for DOX and histology results. These data coinfn that MRN can significantly control the TMMC

distribution in the liver. Mean + SD (n=4).
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Figure 4S. 5: Plasmatic DOX concentration after TMMC injection. The values were rationalized by the
injected dose. The burst effect occurred at 5 minfter the injection in both groups. The area under he
plasmatic concentrationvs. time curve (AUC) in the steering group (AUC = 8505 4975) was significantly
lower than the one in the control group (AUC = 2348 + 5171).

Accordingly, the steering could reduce the plasmatic DOKcentration. This result
could be attributed to the slight aggregation of the TMMQuoang during the injection due to
the MRI scanner magnetic field [1]; the aggregation redtleedontact surface with the blood. It
was shown that when DEB diameter increased, the plasmafic dd@@centration was reduced
because of the reduction of the contact surface [&.sEeering could have an additional impact
on the plasmatic concentration by reducing the contact witbltdoel; TMMC deposited mainly
in one lobe. Additional experiments are required to determithgsieffect was due to the steering
or to the magnetic TMMC aggregation during the injectdean + SD (n=3).
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CHAPITRE5 DISCUSSION GENERALE

5.1 Nanoparticules fer-cobalt

Cette section traite de I'utilisation des nanoparticules FeCo ersréaur fabrication, leurs
propriétés, leur biocompatibilité et elle se termine par I'utilisaties nanoparticules de fer dans
les TMMC.

5.1.1 Fabrication et utilisation des nanoparticules FeCo

L'utilisation des nanoparticules FeCo pour une application hidcate est relativement
récente et constitue un défi technologique. Plusieurs méthiedésbrication par voie physique
[4, 208] ou par voie chimique [28, 103] ont été étudi®@ms cette recherche, la synthese par
voie chimique a été choisie en raison de son colt et dapsité a fabriquer des quantités
suffisantes pour la réalisation des TMMC. Le recuit deopanicules a permis la diffusion du
carbone vers la surface et la restauration de la phagpieub faces centrés [6, 25, 28, 43, 180].
Ceci a optimisé la Ms (Figure 3. 4). Néanmoins, le recuitteamé I'agrégation partielle des

nanoparticules qui fut difficilement contrélable [43, 92].

Dans le domaine biomédical, I'utilisation de ces nanoparticulegtéaétudiée pour
I'hnyperthermie [101], la séparation magnétique [215] et cenament de contraste IRM [110,
208]. Cependant, les applications restent peu hombremsesartie a cause de la difficulté de
fabriquer et d’utiliser ces nanoparticules tout en présereams propriétés magnétiques. Leur
oxydation rapide diminue leur Ms [4, 103]. Elle chute de €2 §* (nanoparticules FeCo) [28,
43, 208, 235] & 80 emu'gnanoparticules Cog®;) [5, 145]. L'oxydation a été limitée par une
coquille de graphite (Figure 3. 3) [178, 208, 226, 24K]2u par une couche d’oxyde de
magnésium [151]. A ce jour, la seule applicationvivo des nanoparticules FeCo ou elles
conservent leur Ms est comme agent de contraste. Unbecdegcgraphite d'une épaisseur de 1
nm a protégé la Ms [110, 208]. Comparées aux nanopi@ticommerciales d’'oxyde de fer, ces
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nanoparticules ont permis une imagerie plus précise desegais sanguins (jusqu’a 100 um de
diamétre) [110].

5.1.2 Biocompatibilité des nanoparticules FeCo

L'utilisation de ces nanoparticules souléve des questionsenwantt leur toxicité pour
I'organisme en partie a cause de la présence du col3jltUhe étude a montré que l'alliage
FeCo présentait une toxicité cellulaire et une résistanceognson limitée, entrainant une
libération d’ions de cobalt et de fer [183]. Il a été suggprén traitement de surface serait
nécessaire pour éviter la libération d’'ions. Deux étudesnomitré que les nanoparticules FeCo
recouvertes d’'une couche de graphite n’induisaient pafetdetoxiques chez des modeles
d’animaux [110, 208]. Selon les auteurs, la structurgrdphite a empéché la libération d’'ions
métalliques. Malgré ces résultats prometteurs, une étude ctenipatibilité devra étre conduite
sur les TMMC dans le cadre d’'une chimio-embolisation danfapin. Cette étude comprendra
guatre types de microparticules: (i) des microparticules deARI(i3 des microparticules avec
élution de DOX, (iii) des microparticules chargées avec demparticules FeCo et (iv) les
TMMC. Cette recherche permettra de mesurer la toxicité aegparticules et de la comparer a
celle de la doxorubicine. Les paramétres étudiés seront: émstians inflammatoires, la
concentration plasmatique des ions métalliques, la distribugsménoparticules dans le foie,
dans les vaisseaux sanguins (dép6t par sédimentatioreléesdégradation des TMMC) et dans

la rate, les reins, les poumons et le cceur.

5.1.3 Utilisation des nanoparticules de fer

Si les nanoparticules FeCo induisent une toxicité lors de l'didisales TMMC, il est
envisageable de les remplacer par des nanoparticules. de effet, le fer est mieux toléré par
I'organisme que le cobalt [26, 206]. De récents travanbxmontré que des nanoparticules de fer
recouvertes par une structure de graphite ou de silicem@isnt une Ms de 170 emi} [57, 73,
226, 246]. Avec ces nanoparticules, le chargement doitlétd® % if¥m) pour conserver la Ms
des TMMC. Les résultats de cette these montrent que agechent est réalisable. Si le

chargement en nanoparticules doit rester a 30r#n)( le diamétre des microparticules doit
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augmenter de 10 um environ. Enfin, en dernier rectesjanoparticules d’oxyde de fer (Ms =
90 emu &) peuvent étre utilisées [31, 50, 85]. Cependant, pouenabdes propriétés
équivalentes aux TMMC, il faut éviter I'oxydation des nantipales pendant leur encapsulation

[30] et augmenter le chargement et le diamétre des micrapastig-igure 3. 2).

5.2 TMMC

Cette section traite des propriétés des TMMC par rapportracroparticules de PLGA
chargées avec de la DOX ou des nanoparticules magnétigursDEB et aux vecteurs

magneétiques pour le traitement du CHC.

5.2.1 TMMC et les microparticules de PLGA

Le PLGA a été choisi, car il est biocompatible et biodéglad§®l3]. || permet
d’encapsuler la doxorubicine [88, 128] ou des nanopdescmagnétiques [174, 237]. De plus,
les microparticules a base de PLGA ou PLA ont été testamsl@pdraitement du CHC par

radioembolisation [231] et chimio-embolisation [9, 187].

Une étude a montré des microparticules de PLGA (& = 4quinprésentaient un profil
de libération de la DOX proche de celui des TMMC (Figure #5[128]. La libération
instantanée (‘burst release’) de I'agent anticancéreug at&itbuée a sa libération de la surface
des microparticules de PLGA [91, 248]. En effet, pentafdbrication des microparticules, lors
de I'élimination du solvant, la substance encapsulée étaitg@raers la surface [196]. La vitesse
de libération instantanée dépendait de la taille de la particuls: Ipludiamétre de la
microparticule augmentait et plus la vitesse de libération diminuaR, [155]. Aprés cette
premiére phase de libération, I'élution de la DOX se faisaitiffusion a travers des micropores
formés par hydratation, érosion et dégradation [155].ilb@ges en microscopie €électronique a
balayage ont mis en évidence la présence de quelquesdaore les TMMC (Figure 4. 2). Ainsi,
cette porosité a da influencer la cinétique de libération dedX.DPar ailleurs, il a été montré

gue la dégradation de microparticules de PLGA d’un dianméfieeieur a 300 um était homogene



101

[213]; la vitesse de dégradation du corps était équivalertell@ de la surface. Ainsi, il est
possible que les TMMC aient une dégradation homogéne.étirde sur la dégradation des
TMMC in vitro et in vivo permettra de compléter les travaux de cette these. L'éudigro
déterminera le profil complet de la libération de la DOX etrdg®particules. Une étude vivo
sur un CHC permettra d'évaluer le comportement de la uurftaille et vascularisation) en
fonction de la libération de lI'agent anticancéreux et de tpadi@dtion des TMMC. Dans cette
étude, la distribution de la DOX dans le tissu et la tumearrsesurée [171].

Dans ce projet de recherche, les TMMC ont été fabrigages un PLGA ayant un ratio
PGA:PLA de 50:50 et une masse molaire comprise entB®@@t 70 000 g/mol. Il a été montré
gue la dégradation de microparticules de ce polymére dulteieurs semaines [213]. Si les
parametres de libération de la DOX et de dégradation déd Bloivent étre modifiés afin de
maximiser 'efficacité thérapeutique, les parametres suidmitent étre pris en considération: le
ratio entre PLA et PGA, la masse molaire [91], la porogi€ §5], la méthode de fabrication
[41, 91] et le pH du milieu [248]. Aussi, il sera intéressdtcaractériser I'effet du chargement
en nanoparticules dans les TMMC sur la libération de la DEIferspective, il faut noter que le
PLGA offre aussi la possibilité d’encapsuler dautres agemBcancéreux [242] et des

oligonucléotides [42].

Tableau 5. 1: Encapsulation de nanoparticules magtiques (NI= non indiqué)

Nanoparticules Particules Diamétre Ms Ref
Fe0, PLGA 150 < @ < 300 nm 10emitg  [237]
Fe0, PLGA 240 £ 55 nm NI [3]
Fe,0, PLGA 120<@<200nm  75xTeemug [93]
Fe0, PLGA 280 nm 42 emu'y [174]

Fe,04 PLA 0.66 pm 248 emu'g [211]
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Plusieurs encapsulations de nanoparticulg®f@ans des particules de PLGA ou de PLA
ont été reportées dans la littérature (Tableau 5. 1). Le tliamés particules de PLGA a varié
selon le temps et la puissance de sonication durant le prodémélsification [29, 30]. Les
nanoparticules ont formé des agrégats dans les particOle<CR2 phénomene a été observé avec
les TMMC (Figure 3. 3). En outre, la magnétisation desiqudes dépendait linéairement du
pourcentage de magnétite {Bg) encapsulée [30, 37, 38]. De plus, la Ms des natiopbss a
baissé au cours de leur encapsulation a cause de lalatimxy[30]. Ainsi, elle n’a pas excédé 50
emu ¢ Enfin, des nanoparticules d’oxyde de ferF€0s) (@ = 8 nm, Ms= 66 emu™Jy
chargement = 6 %{m)) et du paclitaxel ont été co-encapsulés dans des micropestie PLA
(@ = 972 + 68 nm, Ms = 4,1 emiy[82]. La diffusion de I'agent anticancéreux a été acéélé
par hyperthermie (50 Hz, 750 G).

5.2.2 TMMC et les microparticules a élution d’'un agent anticanéreux

Les propriétés des DEB ont été utilisées pour la conceptismMIMC. La comparaison
des TMMC avec les DEB porte sur I'élution de la DOX, I'eiigation et leur suivi en imagerie.
Les TMMC ont permis une libération de la DOX sur plusieussg@omme les DEB (Figure 4S.
1). Cependant, il est difficile de comparer la cinétique dérdition de ces deux types de
microparticules, car les DEB avec un diameétre de 50 pusomepas étudiées actuellement [127].
Par ailleurs, dans ce projet de recherche, la quantitéQ¥ &hcapsulée a été limitée par son
codt. Ainsi, il n'a pas été possible d’étudier son chargemmenximal dans les TMMC et de le
comparer aux DEB. Les résultatsvivo ont montré que les TMMC permettaient 'embolisation
et la libération de la DOX comme les DEB. Lors du traitenttumt CHC avec les TMMC, la
distance entre la tumeur et I'embolisation ainsi que la diffudeia DOX dans le tissu devront
étre mesurées et comparées avec les DEB. En outiexidte pas encore sur le marché de DEB
radio-opaques ou visibles en IRM [156]. Par conséquientadiologistes sont obligés d’injecter
les microparticules avec une solution radio-opaque. Aing, rderoparticules pouvant étre
directement suivies aux rayons X ou/et en IRM sont enscderdéveloppement [70, 72, 170].

Les TMMC, visibles en IRM (Figure 4. 4), permettent leuvissans irradier les tissus.
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5.2.3 TMMC et les microparticules magnétiques pour le CHC

La Ms des TMMC est supérieure a celles des les midiopkes magnétiques pour le
CHC sauf pour les particules de la compagnie FeRx [X2&3. particules et les TMMC seront
comparées ultérieurement dans ce chapitre (section 5.4¢ $emble pas exister de systéme
combinant la chimio-embolisation avec un ciblage magnétiquenlieroparticules pour le CHC
sont magnétiques soit pour étre suivies en IRM [70, 110, dif pour I'hyperthermie [164]. Les
TMMC ont été facilement détectés en IRM. Pour I'hypertherrdont le but est d’accélérer la
libération de la DOX ou d’augmenter la température dansote zumorale, les TMMC
pourraient générer de la chaleur grace au cycle d’'l@ssédes nanoparticules FeCo (Figure 3. 4)
[165, 167, 227]. Pour I'hyperthermie par la relaxatiorNdel ou de Brown, il faudra encapsuler
des nanoparticules FeCo monodomaines [101, 117, 208]. &t¢é montréin vitro que les
nanoparticules FeCo, par rapport a celles de magnétite, eatagjent plus rapidement la
température du milieu grace a leur plus grand moment mageétitj0l]. Ainsi, ces
nanoparticules pourraient étre tres utilisées pour chauffeaegment un CHC malgré son
refroidissement rapide par sa vascularisation [164, 1T7%eda donc intéressant d'étudier

I'hyperthermie avec les TMMC.

5.3 Guidage des TMMC

Cette section traite du guidage vitro/ in vivo, des montage# vitro, du modéle
théorique de la MRN, du protocole de radiologie interventidaretdldes parametres influencant

I'efficacité de guidage.

5.3.1 Guidagein vitro

Ce projet de recherche a nécessité le développemengédiences de guidage vitro
dans des conditions physiologiques et de radiologie intervewalfienet de méthodes pour

déterminer I'efficacité de guidage.
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Le premier modele de l'artere hépatique utilisé (Figure 3Sa permis de valider la
conception des TMMC en controlant la vitesse d'injection dd8IT et la vitesse du flot. Par
rapport au modele théorique, l'efficacité de guidage mesatéit plus élevée en raison de
I'agrégation des TMMC [40, 154, 195]. Ces agrégatsose ®rmés avant le guidage, car les
particules ont été directement injectées dans le tunnel de [(Rjure 3S. 1). Cependant,
I'agrégation doit étre minimisée afin de permettre la MRN desisdisseaux sanguins jusqu’a la
tumeur. En outre, comme [linjectiom vivo des TMMC se fait par un cathéter, un nouveau
montage de l'artére hépatique a été réalisé (Figure 43l fAut noter que le diamétre du
cathéter, et donc sa lumiere interne, était limité par celladere hépatique du lapin. Quand les
TMMC ont été injectées dans le cathéter aux abords dultdeadéRM, I'agrégation a provoqué
son occlusion. Par conséquent, une tubulure a été déenied'entrée de ce dernier (Figure 4S.
3). Ainsi, lI'injection des TMMC sans agrégats a été effseta 1,5 m de I'lRM.

Les résultats obtenus ont mis en évidence l'interaction entmiffésents parametres et
leur prépondérance sur I'efficacité de guidage. L'utilisatiendeux formulations des TMMC a
démontré que les propriétés de ces microparticules dépehdaieéseau vasculaire ciblé. Ces
expériences ont aussi montré qu'il était difficile de guidervecteur de taille plus petite. Ce
dernier point a été confirma vitro par le guidage en IRM de cellules chargées en natmgas
[195] et d’agrégats de nanoparticules [40]. Cependaitesses du flot utilisées restaient tres
inférieures aux vitesses physiologiques. Quand la vitess#otetait proche d'une valeur
physiologique, l'efficacité de guidage était tres faible, vamdle. Selon les auteurs, la
magnétisation des nanoparticules (nanoparticules d’oxydierXet le faible volume magnétique
a guider étaient responsables de cette efficacité limitée.

Les résultats de ces essaiwitro (Figure 3. 5, Figure 4. 3) ont mis aussi en évidence que
le modéle théorique de la MRN (Figure 3. 2, Figure 4Se2inettait d’évaluer la faisabilité du
guidage. Dans le cadre d’'une application clinique, ce mgulerait étre utilisé pour choisir les

propriétés des TMMC selon les paramétres physiologiqué&sdil
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5.3.2 Guidagein vivo

Le lapin a été choisi comme modeéle animal, car il permet I'imateon d’une tumeur
VX2 qui présente des propriétés vasculaires analogu€si@u111]. Ce modele est couramment
utilisé pour évaluer l'efficacité préclinique de nouvelles chienabolisations [162]. Avant de
réaliser un guidagm vivo, il a fallu mettre au point le protocole de radiologie intervemaie
pour: (i) placer le cathéter dans l'artére hépatique praprsme distance satisfaisante de la
bifurcation droite/gauche, (ii) placer le cathéter ballon danartéaafin de réduire le débit
sanguin dans l'artere hépatigue pendant le guidage et @tgrrdiner les parametres des
séquences d’'IRM. La réduction du flot sanguin par unétathballon a été une solution
sécuritaire. Cette étape est importante pour le guidage vestumeur, car la vitesse
d’écoulement du sang dans I'artere hépatique augmentdaavascularisation d’'un CHC [89].

Les résultats des expériendasvivo confirmerent ceux obtenus lors des esgaigitro.
Cependantde part les contraintes anatomiques, le cathéter d’injecésnT¥IMC n’a pas pu
toujours étre placé dans l'artére hépatique a une distancBOdexm de la bifurcation
gauche/droite. Ainsi, quand le cathéter fut plus pres deflacation, il était impératif que la
vitesse du sang soit réduite a son minimum sans provogeethtombose de l'artere hépatique
ou des spasmes [104, 173]. Ce dernier point a étéil@ificmaitriser et affecta I'efficacité de
guidage. Une solution pour les futurs essais consiste aliserbl’artére gastroduodénale pour
placer le cathéter dans l'artere hépatique principale. Landista&ntre |'artere hépatique
principale et la bifurcation gauche/droite chez le lapin é&tgalement autour de 20 mm. Cette

procédure est sécuritaire et elle est appliquée pour le tratelae CHC chez I’humain [60].

Differentes méthodes ont été développées pour évaludetl'dii guidage sur la
distribution des microparticules. A cause de I'embolisation, whope a d{ étre traité dans son
intégralité [216]. Pour déterminer la distribution des TMMC sd&s concentrations en ions
métalliques, I'analyse du cobalt a été préférée a cellerdodela concentration de cet élément
dans le foie était infime [166, 175]. Pour de futureséemces de guidage, il est conseillé
d’étudier les interactions entre les TMMC et le tissu avec depes histologiques et de

guantifier la distribution en dosant la DOX et/ou le cobalt. d&es méthodes sont viables.
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La plateforme de guidage utilisée dans les expérieinces/o contenait des éléments
métalliques non compatibles avec I'IRM. Par conséquent, d@nia du foie n’était possible que
guand la plateforme était a I'extérieur du systéme. Ceciéehgple suivi de I'embolisation
pendant le guidage. Cependant, une nouvelle plateforme aéé&énment acquise par le
laboratoire de Nanorobotique permettant d’alterner I'imagerie guidage [149, 154]. Ainsi,
pour les nouvelles expériences de MRN, un bolus de TM¥ guidé puis imagé afin de
vérifier si le débit sanguin n’est pas trop élevé. L'imagpeenettra aussi de s’assurer qu’il n'y a
pas de reflux des particules au cours de I'embolisation lesrgones saines [60, 102]. Cette
nouvelle plateforme permettra aussi d’étudier I'effet de I'gatién des TMMC sur le guidage.
En effet, la |Iégére agrégation magnétique des micropartiobkrvée au cours de la MRN doit
étre quantifiée afin d’assurer une embolisation distale de lauunDe plus, la biodistribution
des TMMC dans les organes (reins, poumons, cceur patela étre évaluée qualitativement par

IRM, car les microparticules produisent une perte de sigmattéristique.

5.4 Ciblage avec la MRN et ciblage avec des aimants externes

Cette section commence par les résultats majeurs de ciblegemehamp magnétique et

se poursuit avec son application pour le CHC.

Des résultats expérimentaux, obtenus sur des animauxlguga patients, ainsi que des
travaux de modélisation [67, 168, 212] ont montré que legalions du ciblage des tissus
profonds avec un aimant externe étaient: (i) la taille et langtegtion des nanoparticules [38,
139], (ii) la diminution du gradient magnétique avec la disagmtre la source et la zone ciblé
[139, 182] et (iii) les conditions physiologiques [225]. Desplune modélisation a montré gu'il
était possible de capter des microparticulgs=(1 um) dans des artérioles de 50 um avec un
aimant placé a une distance de 50 mm de la cible [59]cdteméquent, pour que la rétention
magnétique fonctionne, il faut que les particules soient injealées les petites arteres et
artérioles le plus prées possible de la zone tumorale. ggedynjection est extrémement difficile

a realiser en clinique. De plus, ces résultats ont mis err@adjue le contrdle de la distribution
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des particules avec cette approche lors d’une injectiorvgias intraveineuse systémique ou

intra-artérielle restait trés difficile.

Le foie, étant un organe profond, il est difficile de géné&n champ et un gradient
magnétique avec un aimant externe suffisamment fortqgmiréler la distribution des particules
[58]. Les expérienceis vivo de ciblage d’'un CHC avec de nouveaux vecteurs sodrgiement
réalisées en placant I'aimant soit directement sur le foie eramula cage thoracique [120] ou
alors dans des petits animaux ou la distance entre I'airhéntwmeur reste inférieure a 10 mm
[29, 140, 185]. De plus, les études de ciblage mainti@gnif@mant entre 30 min a 48 heures
aprés l'injection pour augmenter la capture du vecteun fésulte un temps de procédure long.
Ainsi, ces modes opératoires restent trés difficiles, voireogsiples a obtenir dans des
conditions cliniques [181]. Le projet le plus abouti sur le géla’'un CHC avec un aimant
externe reste les travaux réalisés par la compagnie BeBure 1. 13). Cependant, I'essai
clinigue de phase I/l fut arrété, car aucune différesigmificative sur la régression tumorale
n'avait été obtenue par rapport au contréle. |l est possjbke les difficultés techniques
rencontrées a I'échelle humaine (placement de I'aimant, iofedifficile des particules dans les
branches nourricieres de la tumeur, durée de l'intervemialébit sanguin supérieur a celui des
essaign vitro) aient conduit a l'arrét de cette méthode [241]. Ainsi, d¢H8rdnts travaux ont
montré que cette approche de ciblage nécessite a I'étliiaine des vecteurs thérapeutiques

dont la taille est de I'ordre du micrometre et d’excellentepnpétés magnétiques.

La modélisation de guidage des TMMC a montré (Figure Bidlre 4S. 2) clairement
gue la MRN dans les arteres ne pouvait fonctionner qu’amegecteur de plusieurs dizaines de
micrometres. Ce point est analogue avec les contraintesldgecdwvec un aimant. Cependant, le
contréle de la distribution du vecteur par la MRN permeteaithéorie d’amener toute la dose
injectée a la tumeur. Ce point differe du piégeage magreétigi dépend du passage occasionnel
du vecteur. En outre, pour réaliser un guidage avedroana externe, il faut étre capable de
placer tres précisément le champ magnétique. Ce qui ifigtieda I'échelle humaine [241]. En
utilisant des TMMC, le ciblage avec un aimant externe du ¢@hehe/droit du foie pourra étre

comparé avec celui par MRN.
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by

5.5 Considérations pour [l'utilisation des TMMC a [I'écleell

humaine

Dans cette partie, le modele de guidage théorique a été ptliséconcevoir des TMMC
pour une navigation dans l'artére hépatique propre humsimée d'un guidage dans la
bifurcation droite (Tableau 5. 2). Cette modélisation n’a pas en compte les variations
anatomiques de l'artere hépatique [77, 87, 214]. Leswgras considérés étaient les suivants:
diamétre moyen de I'artére hépatique (4,4 mm) [8, 2bAQueur de I'artere hépatique propre
(27 mm) [8], distance entre la bifurcation gauche/droite dfiflarcation suivante (6,7 mm) et
diametre de l'artére hépatique droite (2,9 mm) [8]. Cettdéliation constituait un cas critique
parce que le sens du gradient devait étre changé apgmesnere bifurcation et la longueur de la
deuxieme bifurcation était courte. La vitesse moyenne du dlogusn considérée dans l'artéere
hépatique propre était de 28 cih &t dans I'artére hépatique droite de 31 ¢h{28, 90]. Des
calculs ont été effectués avec des vitesses plus élevaasa des variations interindividuelles
[89] et, gu’en raison de la présence d’une tumeurjtesse du sang augmentait dans l'artere
hépatique (0,55 L mif). Une vitesse inférieure & celle moyenne a été aussidésge dans le
cas d'un placement d’'un cathéter ballon. Dans cette modéfis&ialiametre des TMMC a été
déterminé selon le taux de chargement en nanoparticules, Fe@radient magnétique et la

vitesse du flot.

Tout d’abord le diamétre moyen des TMMC avec un tauxh#gement de 30 % en
nanoparticules FeCo doit passer de 52 um chez le lapindéamétre de 81 um chez 'homme
(Tableau 5. 2). Ensuite, si la vitesse du flot est plus élevéyt utiliser des TMMC avec un
taux de chargement de 30 % d'un diametre moyen autodi0@del20 um. En considérant la
navigation dans la seconde bifurcation qui est un cas pgtigue, le diamétre des TMMC doit
étre autour de 150 um. D’un point de vue clinique, deB Bec un diamétre entre 100 et 300
um sont recommandées afin de réaliser une embolisationdadgtale possible de la tumeur.
Ceci permet une bonne diffusion de l'agent anticancédans le tissu [171]. Il est donc
recommandé d'utiliser pour la MRN chez 'lhomme au nivdau’artére hépatique propre des

microparticules ayant un diametre entre 100-150 pm.
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Tableau 5. 2: Propriétés des TMMC pour un guidage @niveau de 'artére hépatique propre humaine et das

I'népatique droite.

1" pifurcation gauche-droite
Cathéter-bifurcation = 27 mm, diametre de l'artérehépatique = 4,4 mm

Vitesse du sang (cmy  Gradient (mT m™) Chargement (%) Ms (emu ¢g') Diamétre (um)

15 600 30 69 48
15 400 30 69 59
15 200 30 69 83
28 600 30 69 66
28 500 30 69 72
28 400 30 69 81
28 300 30 69 93
28 200 30 69 114
28 100 30 69 161
28 400 10 23 140
28 400 50 115 63
45 400 30 69 101
45 300 30 69 117
60 400 30 69 117

2°Me pifurcation
Bifurcation-bifurcation = 6,7 mm, diamétre de I'artére hépatique droite = 2,9 mm

Vitesse du sang (cmY  Gradient (mT m™) Chargement (%) Ms (emu ¢g') Diamétre (um)

15 400 30 69 96
15 200 30 69 135
31 400 30 69 140

Cette modélisation constitue un autre exemple d’interdépendantte le réseau
vasculaire ciblé et les propriétés des TMMC. Ainsi, deuxrradtéves sont possibles: soit
fabriquer des TMMC qui permettent une navigation dans larité@jdes cas, soit des séries de
TMMC avec des propriétés différentes. Dans le premier sae étude exhaustive sur la
vascularisation des tumeurs du foie devra étre effegaae déterminer les caractéristiques les
plus fréquentes. Dans le deuxiéme cas, on peut envideg@nicroparticules avec un chargement
en nanoparticules FeCo de 30 % et un chargement en BGX/ et trois séries de diameétre: 80-

100 pm, 100-125 pm et 125-150 um. Ensuite, on peusager des variantes sur le chargement



110

en nanoparticules ou en DOX selon lindividu et I'état de faeur. Des microparticules (@ =
100-160 pum) pour la chimio-embolisation de PLA ont été faldeg par émulsion [65]. Ceci
permet d’envisager que le procédé de fabrication actuelTRB4C pourrait étre utilisé pour

réaliser les microparticules a I'échelle humaine.
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CONCLUSION

Ce projet de recherche visait le développement, la fabricatibévaluationin vitro etin
vivo des TMMC, le premier vecteur thérapeutigue pouvant @idéglans un réseau vasculaire

par la navigation par résonance magnétique.

Les TMMC développées pour la chimio-embolisation du foierépondu aux objectifs
demandés et validé les hypothéses de recherches. LesCTktlent des microparticules
biodégradables en PLGA chargées avec des nanopartiEelés (37 %m/m) et de la
doxorubicine (3,2 %nm). Les nanoparticules FeCo présentaient une magnétisasiaturation
de 205 emu ¢ Ces nanoparticules ferromagnétiques, dont le diamétredét@®0 nm, ont été
recouvertes d’'une couche de graphite d’'une épaissell dm qui les protégea de I'oxydation et
permit ainsi le maintien de leurs propriétés magnétiques. LeBIT Mrésentaient plusieurs
fonctions: I'embolisation des branches de I'artére hépatiguegur diametre de 50 um, une
libération progressive de I'agent anticancéreux sur plusjeurs, un fort contraste en IRM sur
les séquences T2* permettant leur détection dans le tises etapriétés de guidage (diamétre et

Ms de 72 emuQ) permettant la MRN au niveau de I'artére hépatique.

Le guidagen vitro a été étudié grace au développement de modeéles decl’bépatique
et de sa bifurcation gauche/droite dans des conditions phyisjioks et de radiologie
interventionnelle. Son efficacité a été évaluée par plusieutBones (analyse des vidéos de
guidage, dosage du fer, du cobalt et de la DOX). L'atii¢ de guidage correspondait a la
réduction par la MRN de la concentration de TMMC dEngone non ciblée par rapport au
contrble négatif. Cette efficacité illustra le potentiel de ces péstizules pour diminuer
I'embolisation des tissus sains du foie. L'efficacité dépendes propriétés des TMMC
(diamétre et Ms). Elle augmentait avec I'agrégation des pacticules. Elle diminuait avec
I'augmentation de la vitesse d’écoulement (7,5 & 12 tmla réduction du gradient (400 & 200
mT m?) et de la distance entre le cathéter et la bifurcation (30 enm). Dans les conditions

optimales, elle atteignit 70 %.
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Le guidagein vivo a nécessité le développement d'un protocole de radiologie
interventionnelle propre a la MRN (placement des cathétataction de la vitesse d’écoulement
du sang et détermination des parameétres des séquencgsLi&RBistribution des TMMC dans
chaque lobe a été déterminée par une analyse histologignedesage de la DOX et du cobalt.
La MRN dans l'artéere hépatique a permis de contrdler talliion des microparticules dans les
lobes gauche/droit du foie. La concentration des TMMC aneau¢é dans le lobe ciblé et elle a
diminué fortement dans celui non ciblé. L'efficacité de ggéaépendait de la réduction du
débit sanguin et de la position du cathéter par rapport afuecdtion. Dans les conditions
optimales, I'efficacité de guidage atteint 50 %. Dans le cddire traitement d’'un CHC, la MRN
des TMMC pourrait traiter plusieurs nodules en placantauh sathéter au niveau de l'artere
hépatique. Les patients présentant un sombre pronostitopd donc étre traités grace a la

diminution des effets secondaires de la chimio-embolisation.

Avant d’évaluer l'efficacité thérapeutique, il faut tout d’aboédliser la navigation des
TMMC dans une succession de vaisseaux sanguins. CettibDipjeurra étre réalisé avec la
plateforme de guidage récemment acquise par le laborateifdadorobotique. Elle permet
d'imager et de générer des gradients dans les trois dired®ni’espace en alternance. Cette
plateforme permettra aussi d'évaluer l'effet de l'agrégatioagmétique des TMMC sur
I'embolisation des branches de Il'artére hépatique. Apresquilirh évaluer le ciblage d’'une
tumeur avec et sans MRN. Il faudra quantifier la distribuies TMMC dans les vaisseaux
tumoraux, dans les vaisseaux sains et dans les lobestwaesir. Des caractérisations
complémentaires des TMMC pourront étre réalisées conéhelé de la libération de la DOX et
des nanoparticules ainsi que la dégradation des micropestisur plusieurs semaines. Il sera
aussi intéressant d’étudier I'hyperthermie des TMMC a ladoieme moyen pour accélérer la

libération de I'agent anticancéreux et aussi pour chauffesria tumorale.

Enfin, l'efficacité thérapeutique des TMMC pourra étrelé&a sur plusieurs semaines
avec les quatre groupes suivants: TMMC sans guidagep@rb), TMMC avec guidage (groupe
2), microparticules FeCo-PLGA avec guidage (groupe &)aparticules PLGA chargées avec
de la DOX (groupe 4). Dans le groupe 2, deux tauwxhdegement en DOX pourront étre évalués.
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Les groupes 1 et 2 permettront d’évaluer l'effet de laNViRes groupes 2 et 3 celui de
I'embolisation par rapport a la chimio-embolisation dans leecdtline MRN, et le groupes 2 et
4 celui de la chimio-embolisation classique par rapport a laNMiRs TMMC. Cette étude

permettra aussi d’étudier la toxicité des nanoparticules FeCo.
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