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INTRODUCTION GENERALE

Il a été estimé pour l’année 2002 10,9 millions de nouveaux cas de cancers dans le

monde, 6,7 millions de décès et 24,6 millions de personnes vivant avec un cancer (1). Pour la

même année 2002, le cancer colorectal (CCR) est responsable de 1,02 millions de nouveaux

cas et 529 000 décès. Le CCR est le deuxième en terme de prévalence (11,5 %), après le

cancer du sein (17,9 %) et avant la prostate (9,6 %) (1). La survie a 5 ans est estimée à 54-56

% dans les pays développés et à 39 % dans les pays émergents (1). En France, la cancer reste

la première cause de mortalité (2). Le CCR atteint 36200 personnes par an et provoque le

décès de 15949 patients (année 2000) (3). Le nombre annuel de CCR a augmenté de 50 %

entre l’année 1980 et 2000 (4). Toutefois, sa mortalité a tendance à légèrement diminuer,

probablement due à une prise en charge plus précoce et plus efficace de ce cancer (2).

Les métastases hépatiques sont déjà présentes au moment du diagnostic d’un CCR

chez 15 à 25% des patients et vont apparaître au cours de l'évolution de la maladie chez plus

de la moitié des autres patients (5, 6). Seul le traitement chirurgical offre des possibilités de

guérison. Malheureusement, peu de patients porteurs de métastases hépatiques isolées sont

éligibles pour la chirurgie (7), les autres étant récusés du fait d'un nombre trop grand de

métastases hépatiques, d'une atteinte bilobaire, d'une fonction hépatique ne permettant pas la

résection hépatique ou de contre-indications opératoires (8). De plus, parmi les patients qui

ont pu bénéficier d'une résection chirurgicale, 75% vont développer de nouvelles métastases,

dont 20 à 30% seront confinées au foie (9). La résection chirurgicale des métastases,

lorsqu'elle est possible, est le traitement de référence des récidives localisées au foie (9).

L'histoire naturelle des métastases hépatiques et les possibilités restreintes de les traiter

chirurgicalement ont imposé le développement d'autres modalités thérapeutiques, dont

l'ablation des métastases hépatiques par radiofréquence.

La radiofréquence (RF) est une technique récente de destruction thermique des

tumeurs hépatiques. Les premières publications concernant le traitement des lésions

hépatiques datent de 1993 (10-12). Depuis, de nombreuses séries ont confirmé la faisabilité de

la RF. La morbidité reste faible, de 3 à 36 % (13-15). Toutefois, il existe des situations pour

lesquelles la RF est contre indiquée comme par exemple la situation centrale des tumeurs. En

effet, le risque de lésions biliaires secondaires à l’ablathermie est important.
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La thérapie photodynamique (PDT) est une autre technique miniinvasive de

destruction locale de tumeurs (16). La PDT a été principalement utilisée pour traiter des

lésions cancéreuses ou précancéreuses superficielles de la peau et des muqueuses, accessibles

par endoscopie comme les tumeurs de l’œsophage, des bronches, de la vessie et de la sphère

ORL (16). La limite de cette technique est la faible pénétration tissulaire de la lumière qui est

nécessaire pour activer localement le photosensibilisant (17). L’apparition de nouveaux

photosensibilisants permettant de travailler à des longueurs d’onde ayant une plus forte

pénétration tissulaire, ouvre la voie à la destruction de tumeurs solides comme les métastases

hépatiques (17, 18).

Cette étude a pour but d’approfondir les connaissances dans le traitement des

métastases hépatiques par des moyens de destruction locale.

La première partie concerne le moyen de prévenir les lésions biliaires lorsqu’une

radiofréquence est réalisée au contact des voies biliaires intrahépatiques. Un modèle

expérimental de lésions biliaires par radiofréquence a été validé chez le porc. Dans un

deuxième temps, la perfusion des canaux bilaires par du sérum glucosé froid a permis la

prévention de ces lésions biliaires lors de la réalisation d’une ablathermie au contact des voies

biliaires.

La deuxième partie concerne la cinétique de distribution intrahépatique et

intratumorale d’un nouveau photosensibilisant de deuxième génération, la mTHPBC. Un

modèle expérimental de tumeur hépatique chez le rat athymique à partir d’une lignée de

tumeur humaine (HT29) a été mis au point. La pharmacocinétique hépatique et tumorale du

photosensibilisant a été déterminée par extraction et par spectroscopie de diffusion élastique.

La spectroscopie de diffusion élastique étudie l’interaction lumière tissu par l’analyse de la

lumière diffusée. Afin de réaliser ces mesures, un spectromètre a été élaboré.

Enfin, l’association de la radiofréquence et de la photothérapie dynamique pour la

destruction de tumeurs hépatiques de volume important est abordé dans les perspectives de ce

travail.
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SYNTHESE BIBLIOGRAPHIQUE

1. La radiofréquence

L'hyperthermie a été appliquée comme un moyen thérapeutique en cancérologie.

L'hyperthermie a été employée localement, régionalement et même de manière générale pour
différents types de tumeurs (19). L'hyperthermie locale et régionale a l'avantage de pouvoir

traiter des tumeurs localisées avec des températures supérieure à 42°C. Cela suppose comme
hypothèse que les cellules cancéreuses seraient plus sensibles à la chaleur que les cellules

normales, en raison d'une moins bonne vascularisation du tissu tumoral et d'une capacité de

vasodilatation de la néovascularisation tumorale diminuée (20, 21).

1.1. Histoire de la radiofréquence

La première utilisation de la radiofréquence (courant haute fréquence alternatif) est le

bistouri électrique (1911), appliqué pour coaguler des petites lésions cutanées et de la vessie,
puis pour la chirurgie des tumeurs cérébrales (1928) (22).

Durant les années 1970, les générateurs sont devenus plus petits, plus performants,

monitorant la température à l'extrémité de l'électrode et la puissance. Les voies sensitives
étaient alors électrocoagulées dans le traitement des douleurs chroniques (algies faciales). En

1985, Huang et al. (23, 24) sont les premiers à utiliser la radiofréquence pour détruire les
voies de conduction dans le traitement des arythmies cardiaques.

La petite taille des lésions créées par la radiofréquence de l'ordre de quelques

millimètres constituait la limite de la technique jusqu'à ce que d'importants progrès dans la
forme des électrodes et dans l'énergie délivrée puissent créer des lésions de plusieurs

centimètres. Ce fut alors l'engouement pour cette technologie aussi bien dans la recherche
fondamentale que clinique, d'abord en urologie pour l'hypertrophie bénigne de prostate (25)

puis plus récemment dans le traitement des tumeurs primitives et secondaires hépatiques.
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1.2. Aspects techniques

1.2.1. Principe

L'application d'un courant de radiofréquence sinusoïdal (400 à 500 kHz) provoque une
destruction tissulaire limitée par nécrose de coagulation. L'échauffement responsable de la

nécrose des cellules est créé par une agitation ionique autour d'une électrode (les ions
changeant de direction à la fréquence du courant alternatif) (26).

La différence entre le bistouri électrique et l'ablation par radiofréquence est la

modulation de la forme de l'onde électrique et le volume dans lequel l'énergie est absorbée
(Figure 1.1.).

Figure 1.1. Le tissu traversé par un courant sinusoïdal subit une agitation ionique qui induit,

par friction entre les particules, un échauffement tissulaire (27).
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L'échauffement des tissus induit par la radiofréquence provoque la coagulation (vers

60 °C), puis la vaporisation de l'eau intra et extracellulaire à 100 °C et enfin une carbonisation
au delà de 100 °C (24, 28) (Tableau 1).

Tableau 1. type de lésions histologiques induites en fonction de la température (° C)

Température Changements histologiques

45 °C Vasodilatation, dommage endothélial

50 °C Disparition de l'activité enzymatique

60 °C Désorganisation des membranes cellulaires

Dénaturation des protéines

70 °C Dénaturation du collagène

Perméabilisation des membranes

80 °C Contraction des fibres collagènes

Nécrose de coagulation

100 °C Vaporisation de l'eau
Déshydratation totale

Carbonisation

> 100 °C Volatilisation des constituants organiques

Lors de la destruction tissulaire par hyperthermie locale, 2 phases se suivent; La

première phase est l'effet direct de l'hyperthermie qui est fonction de l'énergie totale délivrée,
de la biologie tumorale et de l'environnement tumoral (29, 30). Cette première étape repose

sur le concept de la plus grande sensibilité des cellules tumorales à l'hyperthermie par rapport

aux cellules normales (21), avec mort cellulaire immédiate. La deuxième phase englobe les
effets secondaires et indirects de l'hyperthermie qui aboutissent à une progression dans la
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destruction tissulaire. Ces dommages tissulaires sont le résultat de plusieurs mécanismes,

incluant les lésions de la microvascularisation, l'apoptose, l'activation des cellules de Kupffer,
et la modulation de la réponse immunitaire.

1.2.1.1. Les effets tissulaires
Plusieurs zones se crééent dans le foie et la tumeur après application d'une

hyperthermie locale. Ces modifications sont mieux visualisées dans le foie que dans la
tumeur. Quatre zones différentes sont décrites: la première zone est celle où le tissu est en

contact direct avec la source d'hyperthermie. Les cellules apparaissent morphologiquement

normales avec un tissu de soutien intact mais ces cellules ne sont pas viables. La zone centrale
entourant immédiatement la première zone est composée de tissu complètement détruit. La

zone de transition est le siège de suffusion hémorragique et contient des cellules au stade de

mort cellulaire précoce. La quatrième zone est le tissu sain entourant la zone de transition
(30). La vascularisation tumorale est altérée dès que la température dépasse 42 °C, avec des

phénomènes de stase et de thrombose. Au delà de 60 °C, cette vascularisation est
complètement détruite (31).

1.2.1.2. Les effets cellulaires immédiats
La fraction cellulaire tuée par l'hyperthermie augmente d'un facteur 100 avec une

élévation de 2 °C (21). A une température comprise entre 50 et 55 ° C, la mort cellulaire
intervient instantanément sur des cultures cellulaires (21). Les modifications de la

perméabilité membranaire étaient traditionellement considérées comme la cause principale de

la mort cellulaire, mais c'est l'altération des mitochondries qui est le facteur déterminant des
lésions irréversibles induites par l'hyperthermie (30, 32). Les modifications ultrastructurales

mitochondriales surviennent dans les 15 minutes après l'application de l'hyperthermie.
L'activité de la NADH-diaphorase (nicotinamide adenine dinucleotide-diaphorase) cesse

immédiatement après l'hyperthermie. L'étude du métabolisme respiratoire cellulaire en

utilisant une coloration au NADH-diaphorase permet de faire la différence entre la viabilité et
la non viabilité du tissu bien avant les modifications morphologiques induites par

l'hyperthermie (33). L'hyperthermie induit aussi des altérations de l'appareil de Golgi, du
cytosquelette, de la synthèse de l'ARN et du réarrangement des polysomes nucléaires (30).
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1.2.1.3. Les effets thermiques indirects

Les dommages tissulaires progressent jusqu'à 7 jours après l'arrêt de l'hyperthermie
(32), puis la taille des lésions de nécrose diminue lentement dans le temps, le tissu nécrotique

étant remplacé par des cellules inflammatoires (34). La progression de ces dommages

tissulaires dans le temps est le résultat de plusieurs mécanismes. L'hyperthermie induit
l'apoptose pour des températures comprises entre 40 et 45 °C. L'application locale d'une

hyperthermie dans un tissu ou une tumeur crée un gradient de température qui décroit au fur
et à mesure que l'on s'éloigne du point d'impact. Basé sur l'étude de l'activité de la caspase 3,

le pic d'apoptose survient 2 heures après la fin de l'hyperthermie et progresse pendant 12

heures (35). La stimulation de l'apoptose est directement induite par l'hyperthermie,
l'altération de l'environnement tissulaire ou secondaire à des cytokines (35, 36). D'autres

facteurs, comme la protéine HSP (heat shock protein) 70, protéine impliquée dans la

thermotolérance acquise, peuvent inhiber l'apoptose (37). La stase puis la thrombose
vasculaire péritumorale induite par l'hyperthermie sont des phénomènes qui peuvent persister

jusqu'à 24 heures après la fin du traitement. L'hypoxie secondaire entraine une baisse du pH
intratissulaire, participant à la mort cellulaire (29). L'hyperthermie induit la production

d'interleukine 1 et de TNFα par les cellules de Kupffer (30). Les lymphocytes T et les

macrophages sont rapidement stimulés par une hyperthermie locale, suivie par un pic

d'immunoblastes et de mastocytes jusqu'à 20 jours après l'application (38). La réponse

immunitaire antitumorale participe aux méchanismes de destruction tumorale, qui perdurent
dans le temps et qui peuvent s'étendre à d'autres localisations. Ainsi Isbert et al. ont montré,

sur un modèle de tumeurs implantées dans le foie, que la destruction de la tumeur d'un lobe
par hyperthermie réduisait la croissance tumorale de la tumeur non traitée sur le même animal

par rapport au groupe contrôle et au groupe résection chirurgicale (39).

1.2.3.4. Taille de la zone d'ablathermie

La taille de la lésion induite dépend de l'équilibre entre la chaleur produite et la
chaleur perdue. En prenant comme hypothèse que le tissu est homogène d'un point de vue

physique et électrique, que la présence de l'électrode ne modifie pas la diffusion du courant,

alors la chaleur générée dans le tissu par l'extrémité de l'électrode est conditionnée par 3
facteurs (28):

- la distance à l'électrode
- le courant (puissance – impédance)
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- la durée d'application

La chaleur est "perdue" à travers le tissu durant la radiofréquence par la conduction
(diffusion thermique), par la convection via la circulation et par la résistance électrique des

tissus. Au point d'équilibre, la chaleur générée par le courant est égale à la chaleur perdue et la

température de la cible reste constante durant la procédure (26). Une lésion elliptique est
observée le long d'une l'électrode linéaire. La taille de l'électrode conditionne la taille de la

lésion. Elle peut être déterminée par la règle suivante: Longueur de la lésion = 2 x longueur de
l'électrode et diamètre maximal de la lésion = 2/3 longueur de la lésion créée (28). Cette règle

est valable pour un tissu homogène, ce qui n'est qu'une approximation. Le monitorage de la

température de l'électrode n'est pas forcément le reflet de la température à l'intérieur de la
lésion car il peut y avoir à l'intérieur d'un tissu hétérogène des zones chaudes (peu

vascularisées) et des zones froides (vascularisées). C'est pourquoi il faut réaliser des tests in

vivo pour pouvoir prédire la taille et la forme de la lésion que l'on veut produire.

1.2.2. Matériel

Le diamètre maximum de la zone de destruction tissulaire induite par une aiguille de

RF est de 1 à 1,5 cm (40, 41). Pour augmenter cette dimension, deux artifices techniques ont
été retenus:

- Plusieurs électrodes (4 à 12) sont déployées dans la cible. Le but est d’obtenir autant de
lésions RF unitaires de petite taille que d’électrodes pour former une plus grande lésion par

sommation. La taille et la forme de la lésion dépendent du nombre d'électrodes déployées et

de leur disposition dans l’espace (40).
- Le refroidissement de l’électrode par circulation de liquide froid dans la gaine de l’électrode

limite l’accumulation de chaleur à son voisinage, ce qui permet de délivrer une énergie
électrique plus importante sans atteindre la température de 100 °C dans les tissus très proches

de l’électrode soumis à une plus grande énergie RF que les tissus plus distants (42). La

comparaison des aiguilles à plusieurs électrodes avec les aiguilles à refroidissement a montré
que ces dernières créaient des lésions plus larges mais que les lésions créées par les aiguilles à

électrodes étaient plus reproductibles, uniformes et sphériques (43). Malgré les possibilités
techniques, la plupart des cliniciens se limitent à des cibles tumorales inférieures à 5 cm de

diamètre, avec des indications préférentielles des tumeurs de moins de 3 cm (40). Au delà de

cette taille, il faudra réaliser plusieurs applications pour traiter la lésion: une tumeur de 4 cm
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est deux fois plus volumineuse qu’une tumeur de 3 cm et une tumeur de 5 cm est quatre fois

plus volumineuse (40).
Quatre firmes commercialisent un appareil de radiofréquence pour l'ablathermie des

tumeurs hépatiques. Tous ces matériels ont le marquage CE et ont obtenu l'autorisation de la

FDA. Trois procédés techniques sont en concurrence.

1.2.2.1. Radionics® (Figure 1.2.)

Le matériel Radionics® (Radionics Instruments, INC, Burlington, MA, USA) se
compose d'un générateur monopolaire de 480 kHz, d'une puissance de 200 Watts à 50 ohms.

L'électrode permet de mesurer la température au site d'application. Cette électrode intègre un
système interne de refroidissement. Une pompe péristaltique à galets perfuse de l'eau stérile

froide à travers l'extrémité de l'électrode afin de réguler l'échauffement au contact. La

carbonisation du tissu autour de l'électrode augmente considérablement l'impédance électrique
et diminue la conduction électrique donc la production de chaleur au delà. Ce système de

refroidissement permet d'obtenir des nécroses tissulaires plus étendues. L'électrode de 17
Gauge permet d'obtenir des nécroses de 3 cm de diamètre pour une longueur d'aiguille

dénudée de 3 cm et un temps moyen d'application de 15 à 20 minutes (44). Afin d'obtenir des

lésions plus importantes, une aiguille en forme de trident appelée "cluster" a été développée:
elle permet d'obtenir des lésions de 5 cm de diamètre. Le courant est recueilli par des plaques

ou électrodes de dispersion collées sur la face postérieure des cuisses du patient, 2 à 4 plaques
sont nécessaires.
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Figure 1.2. Appareil de radiofréquence Radionics® (Radionics Instruments, INC, Burlington,
MA, USA).

1.2.2.3. RITA (Radiofrequency Intersticial Tumor Ablation) Medical

Systems® (Figure 1.3.)

Le matériel RITA® (RITA Medical System, INC, Mountain View, CA, USA) se
compose d'un générateur monopolaire 460 kHz de 150 Watts à 50 ohms. Ce générateur

contrôle la température, l'impédance et la puissance. Afin d'élargir  la zone de nécrose

tissulaire, l'aiguille de 15 Gauge est composée de 2, 3, 4, 7 ou 9 (14 Gauge) électrodes qui
vont se déployer dans la cible tumorale, comme les baleines d'un parapluie. Sur l'aiguille à 7

électrodes, sont disposés 4 capteurs de température et 5 sur l'aiguille à 9 électrodes. L'intérêt

des capteurs thermiques aux extrémités des électrodes est de contrôler le positionnement: si
une des électrodes est dans un vaisseau, sa température est moidre par rapport aux autres. La

température contrôle automatiquement le niveau de puissance du générateur. Il existe une
possibilité de contrôle de la puissance délivrée par l'impédance mesurée au niveau du tissu

(45). Le courant est recueilli par deux plaques de dispersion. La procédure dure en moyenne

10 minutes, des lésions de 2-3 cm sont obtenues avec l'aiguille à 7 électrodes contre 3-5 cm
pour la 9 électrodes.
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Figure 1.3. Appareil de radiofréquence RITA (Radiofrequency Intersticial Tumor Ablation)

Medical Systems® (RITA Medical System, INC, Mountain View, CA, USA).

1.2.2.3. Radiotherapeutics® (Figure 1.4.)

Le matériel Radiotherapeutics® (Radiotherapeutics Corporation, Sunnyvale, CA,
USA) se compose d'un générateur de 100 Watts à 50 ohms. Ce générateur contrôle
l'impédance et la puissance. La puissance délivrée au début de la procédure est de 50 Watts

puis elle augmente de 10 en 10 chaque minute jusqu'à 90 Watts. La puissance est maintenue

15 minutes ou bien l'appareil s'arrête lorsque l'impédance atteint 200 ohms. Après 30
secondes de repos, une seconde phase d'application est lancée jusqu'à atteindre le seuil

d'impédance de 200 ohms, ou avec un temps maximum de 10 minutes. Les différentes étapes
de cette procédure sont détaillées par un algorithme. Selon le constructeur, le contrôle de la

nécrose tumorale par la mesure de l'impédance serait plus fiable que par la mesure de la

température, même en plusieurs points de la lésion. En effet, la température est mesurée à
l'extrémité des électrodes et n'est pas le reflet de la température au delà des électrodes, ne

pouvant ainsi prédire l'étendue de la nécrose. Par contre, la nécrose progressive de la lésion
entraîne une déshydratation et donc une modification de l'impédance; lorsque la cible est

totalement nécrosée, l'impédance est maximale, entraînant l'arrêt du générateur. L'aiguille de

Leveen comporte 10 électrodes (46). Elle est introduite par un guide de 15 Gauge. Les lésions
produites ont une taille moyenne de 3,5 cm. D'après les concepteurs, la géométrie des

électrodes déployées garantit la constitution d'une zone de nécrose parfaitement sphérique.
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Figure 1.4. Appareil de radiofréquence Radiotherapeutics® (Radiotherapeutics Corporation,
Sunnyvale, CA, USA).

1.2.2.4. Berchtold® (Figure 1.5.)

Le matériel Berchtold® (Berchtold GmbH, Tullingen, Allemagne) se compose d'un
générateur monopolaire 375 kHz d'une puissance de 60 Watts à 250 ohms. Ce générateur
contrôle l'impédance et la puissance. Un thermocouple externe peut être implanté afin de

mesurer les températures à l'intérieur de la cible ou à distance. L'aiguille d'un diamètre de 1,2

mm pour une longueur dénudée de 1 à 2 cm suivant le modèle, est multiperforée à son
extrémité. L'aiguille est reliée à une pompe d'injection qui délivre du sérum isotonique à un

débit de 60 à 80 ml/h. Ce sérum perfuse en permanence l'électrode active et à pour but
d'augmenter la conductibilité électrique. Le sérum, chauffé jusqu'à vaporisation, agit comme

un point chaud (Hot Spot), évite une déshydratation du tissu prévenant l'adhérence de

l'électrode par carbonisation des tissus au contact (47). Deux plaques de dispersion sont
nécessaires. Le temps d'application est déterminé en fonction du volume cible à détruire, en

moyenne de 10 à 15 minutes.
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Figure 1.5. Appareil de radiofréquence Berchtold® (Berchtold GmbH, Tullingen,
Allemagne) et szon aiguille multiperforée.

1.3. Les techniques concurrentes

Les techniques qui ont été développées pour les mêmes indications que la RF sont le

laser et la cryothérapie. L'injection d'acide acétique, d'antimitotique ont fait l'objet de

publications de petites séries mais n'ont pas connu de développements ultérieurs (48).
L'injection d'éthanol, si elle a montré son efficacité dans le traitement des hépatocarcinomes

localisés, n'a pas été créditée des mêmes résultats dans le traitement des métastases
hépatiques. Cette moindre efficacité de l'éthanol dans les métastases hépatiques s'explique par

la moins bonne diffusion du liquide dans la lésion, qui est un tissu dur au stroma fibreux,

entourée de foie sain plus mou, rendant la distribution de l'éthanol imprévisible, par
opposition à l'hépatocarcinome qui est une tumeur molle dans un foie de cirrhose de

consistance dure (49). L'ablathermie par micro-onde (microwave) est une technique
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développée principalement au Japon. La nécrose tumorale est obtenue par diffusion de micro-

ondes de 2450 MHz produites par un générateur à l'extrémité d'une aiguille coaxiale. Comme
pour la RF, ce sont les frictions moléculaires qui entraînent l'échauffement à proximité de

l'aiguille. Une zone de nécrose de 10 à 12 mm de diamètre est obtenue après une application

de 30 à 60 secondes. Plusieurs applications, soit en faisant une répétition des tirs soit en
utilisant plusieurs aiguilles, peuvent être effectuées en une même séance et peuvent détruire

une lésion de 6 cm de diamètre. Si l'efficacité de cette technique est comparable à celle de la
RF (48, 50), son coût dix fois supérieur a probablement été un frein à son implantation hors

du Japon.

1.3.1. Le laser

Le laser produit un échauffement par conversion de la lumière absorbée, lumière
apportée par des fibres optiques. C'est le compromis entre la pénétration en profondeur de la

lumière du laser et l'absorption suffisante par les tissus qui détermine la longueur d'onde du
laser. Le laser Nd YAG (longueur d'onde 1064 nm) et le laser à diode (longueur d'onde 890

nm) sont les 2 lasers qui ont été évalués, car leur longueur d'onde est très peu absorbée par

l'eau et beaucoup plus par les tissus sombres (51). L'intérêt du laser est son utilisation
potentielle couplée à l'IRM, qui permet l'étude des effets du laser sur la lésion et de la

température intralésionnelle (51). Dans la revue de la littérature publiée en 1999 (85), le taux
de complications mineures variait de 8 à 15%, la douleur au point de ponction étant présente

dans 90% des cas (52). Les réponses complètes variaient de 8 à 75% avec un taux de survie

médian allant de 38 à 42 mois pour les patients porteurs de métastases de CCR (52-55). Cette
technique est limitée par les petites zones de nécrose produites (montée en température trop

rapide), le traitement des grosses lésions étant souvent un échec ou nécessitant l'emploi de
plusieurs sondes (52, 55).

1.3.2. La cryothérapie

Le but de la cryochirurgie est la destruction in situ des tissus ou tumeurs en utilisant de
très basses températures. Les premières utilisations de la congélation en cancérologie ont été

faites par James Arnott en 1845 (56). Il utilisait une solution congelée de sérum salé pour

réduire la taille des tumeurs dépassées du col utérin ou du sein. Entre 1870 et 1900, la
production de gaz liquides (air, protoxyde d'azote et azote) a permis d'étendre ses indications
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aux traitements des cancers cutanés puis aux autres tumeurs solides en particulier hépatiques

(57). Il est possible de réaliser durant une laparotomie la destruction d'une MH de 4 cm avec
une cryosonde (circuit fermé d'azote liquide) de 3,2 mm de diamètre fonctionnant pendant 15

minutes (un cycle de 10 à 15 minutes et un cycle de 5 à 10 minutes entrecoupés d'une période

de décongélation de 5 minutes) (58). L'utilisation synchrone de 6 cryosondes permet, dans les
mêmes conditions, de détruire un volume sphérique de 80 mm de diamètre. Les études

expérimentales ont démontré qu'une congélation rapide suivie d'une décongélation lente
assurait une destruction complète des cellules tumorales soumises à une température

inférieure à moins 20° Celsius (57).

La morbidité de la technique est bien connue. Dans une revue récente de la littérature
(59) les résultats de 2713 patients porteurs de MH et traités dans 72 centres, ont été analysés.

La mortalité péri-opératoire était de 1,5% (33 patients) dont 21% liée à un infarctus du

myocarde (patients récusés pour la chirurgie) et 18,2% (6 patients) en rapport avec un
cryochoc. Un cryochoc était observé dans 1,5% des cas. Il s'agit d'une complication grave et

spécifique se manifestant sous forme de troubles métaboliques majeurs en rapport avec la
nécrose tumorale induite par la cryothérapie (insuffisances respiratoire et rénale, troubles de la

coagulation). Ce phénomène de cryochoc mettrait en jeu les mêmes médiateurs, cytokines,

TNFα et interleukine 6 que le choc septique (60). L'élévation de ces médiateurs serait corrélée

au volume de foie congelé, à la durée de congélation et à un clampage pédiculaire. Le seuil

limite du volume de foie congelé au delà duquel le risque de cryochoc augmente serait de 200

cm3. Le taux de complications graves, liées le plus souvent aux fractures survenant à
l'intérieur des glaçons en formation et qui peuvent aboutir après décongélation à de larges

plaies hépatiques (équivalent à une fracture hépatique) (57), sont inférieures à 5% (59):
hémorragie majeure, abcès intrahépatique, fistule biliaire ou biliome, complications

pleurales,... Les autres complications mineures variaient de 6 à 33% suivant les séries (57,

58).
Siefert et al. (61) ont étudié le taux de récidive après cryothérapie (85 patients): 33%

dans le site de cryothérapie, principalement pour les tumeurs d'un diamètre supérieur à 3 cm,

65% dans le foie et 56% en extrahépatique (récidives corrélées avec une non diminution du
taux d'ACE en post-thérapeutique) après un suivi médian de 22 mois. Ce taux d'échec local

était expliqué par les auteurs par un mauvais positionnement des sondes de cryothérapie et par
un mauvais monitorage de la température. Ces deux critiques sont aussi valables pour la

radiofréquence: en effet, la mesure de la température au contact de l'aiguille ou de la sonde
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n'est pas le reflet de la température en périphérie de la lésion, ce d'autant plus que la lésion est

volumineuse et que l'on veut créer un zone de nécrose au pourtour de la tumeur en tissu  sain
afin de se prémunir d'une récidive locale. Rivoire et al. (58) rapportent un taux de récidive

locale de 18 % pour des tumeurs de plus de 5 cm de diamètre. Les auteurs contrôlent en

peropératoire par échographie le bon positionnement des cryosondes ainsi que le bon
déroulement de la procédure et la réalité des marges, permettant un succès dans 97 % des cas

pour des tumeurs supérieures à 6 cm (62). Finlay et al. (63) ont rapporté une étude
(rétrospective) comparant résection hépatique versus résection hépatique associée à la

cryothérapie dans les MH de cancers colorectaux. Il n'y avait pas de différence de survie entre

les 2 groupes de patients (50% avec une médiane de suivi à 20 mois, la médiane de survie
globale étant de 33 mois).

Quatre études (64-67) ont comparé l'ablathermie par cryothérapie et par RF (tableau

2). Si la mortalité ne diffère pas entre les 2 techniques, la morbidité ainsi que le taux de
récidive locale sont plus importants dans 2 études pour le groupe traité par cryothérapie (64,

66). La cryothérapie semble supérieure pour traiter les tumeurs de plus de 4 cm de diamètre
(65, 67), avec des taux de récidives locales de 17 % contre 38 % pour la RF (65). Il est

difficile de conclure quant à la supériorité de l'une de ces 2 techniques, les études étant

hétérogènes avec souvent peu de malades. De plus le choix de la technique était fonction de la
période, les auteurs étant passés à la RF après avoir débuté leur expérience par la cryothérapie

car cette dernière technique était accessible depuis plus longtemps que la RF.



30

Tableau 2. Etudes comparatives non randomisées entre la cryothérapie et la radiofréquence

(cryothérapie / radiofréquence)

Pearson et al.

(64)

Bilchick et al.

(65)

Adam et al.

(66)

Joosten et al.

(67)

Malades (n) 54 / 92 240 / 68 31 / 33 30 / 28

Tumeurs (n) 88 / 138 762 / 181 42 / 43 69 / 72

Mortalité (%) 1,8 / 0 (ns) 3 / 2,5 (ns) 3,2 / 0 (ns) 3 / 3.6 (ns)

Morbidité (%) 41 / 3 (0,001) 11 / 10 (ns) 29 / 24 (ns) 30 / 11 (ns)

Récidives locales

(%)

13,6 / 2,2 (0,01) 15 / 10 (ns) 53 / 18

(0,003)

9 / 6 (ns)

Suivi moyen (mois) 15 / 15 28 / 12 21 / 16 (ns) 25 / 26

ns: non significatif

La cryochirurgie est une technique plus lourde à mettre en œuvre que la RF et il est

nécessaire de disposer d'une unité de réanimation avec possibilité de dialyse pour traiter le
cryochoc. Elle permet par contre d'étendre les indications de traitement de MH des cancers

colorectaux aux tumeurs plus volumineuses (68).

1.3.3. Ultrasons de haute énergie focalisés

C'est la seule technique qui soit extracorporelle, préservant les tissus environnants. Les

fréquences s'étalent entre 1 à 4 MHz, créant des pics d'intensité allant de 100 à 1500

Watts/cm2, pendant 1 à 10 secondes. Les ultrasons focalisés sont des ondes mécaniques
créées par un transducteur piézocomposite entraînant une absorption brutale d'énergie au

point focal (69). Les ultrasons focalisés provoquent des lésions tissulaires par 2 mécanismes.

Le premier est la conversion de l'énergie mécanique en chaleur (entre 85 et 100 ° C), le
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second est un phénomène de cavitation ou formation de microbulles de gaz pouvant entrainer

l'implosion cellulaire (69, 70). Si les études expérimentales concluaient à la faisabilité, les
premières études cliniques ont été un échec, sans effet sur la tumeur et avec de sévères

brûlures cutanées (70). Grâce à la persévérance des équipes chinoises, des études cliniques ont

démontré l'efficacité de cette technique(71, 72). Les ultrasons focalisés  ont été utilisée pour la
première fois en Europe, au Churchill Hospital (Oxford, United Kingdom), en 2004 (70). Une

des limites de la technique est la proximité d'organes creux qui gênent la propagation des
ultrasons focalisés (dôme hépatique et poumon), avec des risques de perforations (colon). Le

temps de traitement est encore long, 1 heure pour une tumeur de 2 cm, surtout si l'on compare

cette technique à la RF (70). Des recherches sont en cours, en particulier à Lyon, pour
améliorer les performances des ultrasons focalisés.

La radiothérapie conformationnelle, asservie à la respiration, est elle aussi une

technique extracorporelle. Herfath et al. ont rapporté leur expérience préliminaire avec un
contrôle local dans 81 % des cas à 18 mois sur une série de 55 tumeurs (73, 74).

L'amélioration continue de la précision balistique, avec la fusion d'images de
tomoscintigraphie par émission de positons, devrait amener de nouvelles indications pour la

radiothérapie conformationnelle.

1.4. Traitement des tumeurs hépatiques par radiofréquence

1.4.1 Efficacité thérapeutique

Les séries de la littérature sont récentes, les premières datant de 1996. Elles ne sont pas
homogènes, comprenant souvent des métastases hépatiques de cancer colorectaux, des

métastases hépatiques d'autres cancers, et des tumeurs primitives, principalement des

hépatocarcinomes. Tous les types de matériel ont été utilisés, la marque Radionics® dominant

puisqu'elle était la première disponible. Berchtold®, firme allemande a été principalement
utilisée dans son pays d'origine. Ce sont souvent les mêmes équipes qui publient, le suivi et le
nombre de patients augmentant avec leur expérience.

Le taux de nécrose tumorale varie de 45 à 75% dans les premières publications (75-77)

pour s'améliorer avec l'expérience (de 71 à 98%) (46, 64, 78). Le taux de récidive au niveau

de la lésion traitée varie de 1,8% (avec, pour la même série, 28% de métastases à distance
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dont 80% dans le foie) (46) à 12% (79, 80) voire plus pour les premières séries (22% pour

Golberg et al. (81), 38% pour Solbiati et al. (82)). La grande variabilité de ce taux de récidive
locale d'une étude à l'autre peut être expliquée par l'hétérogénéité dans la taille des lésions

traitées et dans la technique utilisée (électrodes de première ou seconde génération, ablation

percutanée ou laparoscopique). L'expérience de l'opérateur pour la mise en place des aiguilles
ou des électrodes a certainement une incidence sur le taux de récidive locale. Le taux de

récidive locale est d'autant plus faible que la lésion est de petite taille (75), que la nécrose
déborde la zone tumorale de plus de 5 mm (83) et que l'application de la RF se fait sous

laparoscopie ou lors d’une laparotomie (qui permet un repérage échographique plus précis des

lésions et un clampage des vaisseaux pendant la procédure) (46). Le suivi des patients doit
être suffisamment long (au moins 3 ans) pour pouvoir apprécier le taux de récidive locale

après traitement par RF (42).

Récemment, les survies à long terme des patients traités par RF ont été rapportées
(Tableau 3). La survie à 3 ans varie de 30 à 69 % et à 5 ans de 22 à 46 % (45, 84-89). Le taux

de survie était meilleur chez les patients avec une seule lésion de moins de 2,5 cm de diamètre
(56 % à 5 ans) que chez les patients avec une lésion supérieure à 2,5 cm (13 % à 5 ans) ou de

multiples lésions (11 % à 5 ans; P = 0,0002, log-rank test) (45). Les survies à long terme

obtenues chez les patients traités par RF seraient supérieures à celles obtenues chez les
patients traités par chimiothérapie (45, 88). Toutefois, il faut attendre les résultats des essais

prospectifs, en particulier l’essai de l’EORTC comparant chimiothérapie versus
chimiothérapie plus RF chez les patients inopérables (Etude CLOCC 4004) (90). De plus, la

RF peut se substituer à la chirurgie. Elias et al. ont utilisés la RF à la place de la chirurgie lors

des réévolutions hépatiques chez 47 patients (91). Une étude rétrospective comparant 2
périodes successives a montré que la RF augmentait le pourcentage de traitements locaux

curateurs des réévolutions après hépatectomie première de 17 à 26 % et diminuait le
pourcentage de réhépatectomie de 100 à 39 %.
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Tableau 3. Survie des patients traités pour des métastases hépatiques de cancer colorectal par

radiofréquence

Etudes Année Nombre

patients

Taux

(%) RL

Survie (%)

à 1 ans

Survie (%)

à 3 ans

Survie (%)

à 5 ans

Solbiati et al.(82) 1997 29 N/C 94 N/C N/C

Lencioni et al.(79) 1998 29 23 93 N/C N/C

Gillams et al.(86) 2000 69 N/C 90 34 N/C

De Baere et al.(92) 2000 68 9 81 N/C N/C

Solbiati et al.(84) 2001 117 44 93 69 46

Solbiati et al.(85) 2003 166 41 96 45 22

Oshowao et al.(87) 2003 25 N/C 100 52 N/C

Abdalla et al.(88) 2004 57 9 92 37 N/C

Lencioni et al.(93) 2005 423 25 86 47 24

Berber et al.(89) 2005 135 46 N/C 30 N/C

RL: récidive locale

N/C: résultats non communiqués
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1.4.2. Mortalité et morbidité

1.4.2.1. Mortalité

Le taux de mortalité varie de 0,1 à 1,4 % (13, 14, 94-97), celui de la chirurgie
hépatique étant par comparaison inférieur à 5 % dans les dernières séries (6). Les causes de

décès sont l’hémopéritoine (14, 96), l’insuffisance hépato-cellulaire sur foie cirrhotique (13,
94, 97) ou après sténose de la voie biliaire droite (95, 96), le choc septique (95, 96), les

perforations digestives (94, 96), la thrombose portale, principalement chez le patient

cirrhotique (94) et les complications cardiaques (95).

1.4.2.2. Morbidité

Dans la revue de Mulier et al. (95), la morbidité pour 3670 patients dont les tumeurs
avaient été traitées par RF était de 8,9 %. Ce taux varie de 1,5 à 10 % pour les plus grosses

séries de la littérature (13, 14, 94, 96, 97), à comparer aux 15 – 30 % de morbidité de la
chirurgie hépatique (6, 98, 99). Schématiquement, on peut subdiviser les complications: les

complications secondaires à la mise en place de l’aiguille (hémorragie, hématome sous-

capsulaire, ensemencement du trajet de ponction) et celles secondaires à l’hyperthermie
("dégats collatéraux" de l’hyperthermie comme les perforations d'organes creux, les lésions

biliaires, les cholécystites…), les complications majeures, nécessitant une hospitalisation et
une thérapeutique invasive (chirurgie pour hémostase, drainage d’un abcès, d’un

pneumothorax, thrombose portale…) et mineures, les complications précoces (insuffisance

hépato-cellulaire, troubles métaboliques, hémorragie…) et tardives (sténoses biliaires, abcès,
…). La liste des complications qui suit ne saurait être exhaustive et le plus important reste leur

prévention.

- hémorragie intrapéritonéale (0,3 - 1,6 %) (82, 94, 100),

- hématome intrahépatique (0,5 %) (14),
- brèche pleurale, pneumothorax, hémothorax, pleurésie surtout pour les lésions haut

situées (0,8 %) (100, 101),
- insuffisance hépato-cellulaire (0,8 %) (94, 95)

- hémobilie (0,3 %) (96, 102),

- abcès intrahépatique (1,1 %) (80, 94)
- faux anévrysme artériel (0,6 %)(94),
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- nécrose de la capsule hépatique avec risque d'ensemencement péritonéal (103),

- cholécystite aiguë (102),
- cavernome portal secondaire à une thrombose portale aiguë (0,2 - 2,2 %), la

thrombose étant la conséquence de la radiofréquence au voisinage des structures hépato-

biliaire (94, 95, 102),
- impossibilité de refermer l'aiguille à multiples électrodes et difficultés pour la retirer,

le tissu ayant coagulé autour des électrodes (104),
- brûlures cutanées en regard des plaques de dispersion (nombre insuffisant de

plaques, procédure trop longue entraînant un échauffement au niveau des plaques) (0,6 –

1,4%) (94, 95),
- ensemencement le long du trajet de l'aiguille, nodules de perméation au niveau du

diaphragme (0,3 - 12 %) (14, 95, 105, 106),

- perforations d'organes creux (0,5 %) (94, 95)
- complications cardiaques (0,4 %) (14, 95)

- troubles métaboliques (0,6 %) (14)
Les douleurs et l’hyperthermie pendant les 3 jours suivant la RF sont présentes

respectivement dans 63 et 42 % (97, 107).

Les complications septiques sont majorées en cas d'antécédents d'anastomoses bilio-

digestives et sont une contre indication à toute RF pour l'équipe de l'Institut Gustave Roussy
(94). Le risque de complications sur les vaisseaux hépatiques ou les voies biliaires est majoré

en cas de lésions centrales (108, 109). La présence d'une cirrhose majore le risque de

complications précoces (13), en particulier le risque de thrombose portal lors de clampages
pédiculaires (94). Helton a décrit les facteurs techniques pouvant influencer le taux de

complications (110). Ce sont le type de générateur, le type d'électrode, l'utilisation de sérum
salé pour augmenter la conduction du courant électrique, le mode de délivrance du courant

(automatique versus manuel, continu versus pulsé), le volume de tissu à détruire, le clampage

pédiculaire, le type de guidage radiologique (échographie versus tomodensitométrie, 3D
versus 2D, navigation peropératoire), les constantes de fin d'ablathermie et le type

d'anesthésie. Les cliniciens doivent intégrer toutes ces données afin de diminuer la morbidité
tout en étant efficace en terme de destruction tumorale. Enfin, Poon et al. (111) ont montré

que la morbidité diminuait de 400 % après les 50 premiers cas de RF de leur équipe, validant

le concept de courbe d'apprentissage pour la RF.
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Bien que la RF soit une procédure relativement sûre et efficace, les données précédantes

suggèrent aussi que les résultats s'améliorent avec l'expérience. Pour tout patient et surtout
pour les patients présentant des facteurs de risques, les décisions doivent être prise par un

comité de décision pluridisciplinaire intégrant un chirurgien hépatique et un radiologue

interventioniste.

1.4.2.3. Morbidité biliaire
Le taux de complications biliaires varie de 1 à 20 % (92, 95, 112, 113). Plusieurs

raisons expliquent cette variabilité entre les séries de la littérature: le taux de complications

est plus important si le volume tumoral à détruire est plus grand (112), si les tumeurs à
détruire sont de siège centrale (13) et si le suivi est suffisant car les complications biliaires

sont de révélation tardive (94). Les complications biliaires sont soit des sténoses avec

dilatation d’amont (92) soit des abcès biliaires (114), soit des biliomes ou des biliopéritoines.
Les complications tardives sont des atrophies hépatiques secondaire à des sténoses des canaux

principaux biliaires ou des fistules bilioveineuses avec hémobilie (95). Ces complications
peuvent être fatales soit par insuffisance hépato-cellulaire (14), soit par péritonite ou un

biliome se drainant dans la plèvre (86) La plupart des auteurs recommandent une distance

minimale de 1,5 à 2 cm à respecter par rapport à une voie biliaire intrahépatique pour pouvoir
réaliser une ablathermie par radiofréquence sans risquer une complication biliaire (46, 64, 92,

115, 116).

Le but de la première partie de ce travail était de valider une technique de protection

des voies biliaires intrahépatiques lorsqu'une ablathermie par RF était réalisée au contact de
ces dernières. Un modèle expérimental de lésions biliaires a été mis au point chez le porc.

Une fois ce modèle validé, nous montrerons que la perfusion des voies biliaires par du sérum
glucosé froid permet de prévenir les lésions biliaires lors de la RF intrahépatique.

2. La thérapie photodynamique

2.1. Histoire de la thérapie photodynamique

L’utilisation de la lumière comme thérapeutique remonte à la plus haute antiquité. Elle
était déjà employée par les égyptiens et les chinois bien avant notre ère pour le traitement de
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différentes lésions cutanées comme le vitiligo, le psoriasis, certains cancers cutanés ou même

des pathologies générales comme les psychoses. Cependant, le concept de "thérapie
photodynamique", basé sur l’action conjuguée d’un photosensibilisant, de la lumière et de

l’oxygène n’est apparu qu’au XXième siècle. Dès la fin du XIXième siècle, plusieurs études

montraient que la prise de drogues ou de plantes, sans danger chez des patients ou des
animaux même en grande quantité, pouvait s’avérer toxique suite à une exposition

consécutive des individus à la lumière du soleil. Le premier essai visant à amplifier cet effet
de la lumière fut effectué par Oscar Raab, étudiant en thèse sous la direction du professeur

Von Tappeiner en 1897. Les travaux de Raab portaient sur l’influence de l’acridine et de ses

dérivés sur des paramécies. Ses expérimentations montrèrent que les colorants utilisés étaient
toxiques pour les paramécies en présence de lumière alors qu’ils étaient sans effet en absence

de lumière (117). En 1902, Ledoux-Lebards mit en évidence le rôle majeur de l’oxygène dans

ces réactions en observant une augmentation de la toxicité induite après irradiation de
paramécies incubées avec de l’éosine dans des boîtes de culture ouvertes par rapport à la

même expérience mais réalisée dans des boîtes de culture fermées (118). Von Tappeiner fut le
premier à employer le terme de "réactions photodynamiques" pour caractériser le phénomène

observé (119).

A la recherche de nouvelles substances photoactives, Walter Hausmann étudia en 1911
les effets de l’hématoporphyrine (Hp), un dérivé de l’hème, sur des paramécies, des

érythrocytes et des souris (120). Ce composé s’avéra efficace pour éradiquer de petites lésions
cutanées liées au psoriasis à forte dose et associé à une irradiation aux UV (1937) (121).

L’accumulation et la rétention spécifiques de l’hématoporphyrine dans les tumeurs

furent mises en évidence 1924 par Auler et Banzer chez l’homme (122) et Figge proposa alors
l’hématoporphyrine comme photosensibilisant pour la thérapie photodynamique en raison de

son activité majoritaire au niveau de la tumeur (123). L’hématoporphyrine, constituée d’un
mélange complexe de porphyrines et d’impuretés fut purifiée en 1955 par Schwartz et al.

(124). Le produit de purification, l’hématoporphyrine dérivée (HpD), fut testé premièrement

par Lipson sur des animaux puis utilisé chez l’humain pour la détection de nombreux cancers.
La thérapie photodynamique a connu un essor au cours des années 70 avec les

expérimentations de Thomas Dougherty qui démontra le bénéfice à long terme d’un
traitement photodynamique avec l’HpD de tumeurs induites chez des rats et des souris mais

aussi chez l’homme (125). L’HpD a donné naissance à de nombreux dérivés dont le plus

connu est le Photofrin®. Ce photosensibilisant a été approuvé pour la première fois au Canada
en 1993 pour le traitement du papillome de la vessie puis son utilisation s’est répandue en
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1995 aux Etats-Unis, en Europe et au Japon pour traiter des tumeurs obstructives de

l’œsophage, des tumeurs avancées de la tête et du cou, des tumeurs bronchiques ou encore
gastriques. Le Foscan® a été approuvé en 2001 par la FDA puis en Europe pour le traitement

des tumeurs avancées de la tête et du cou, le Metvix® pour le traitement des tumeurs cutanées

basocellulaires (126, 127).
La recherche se concentre actuellement sur la compréhension des propriétés optiques des

tissus et sur l’optimisation des protocoles d’irradiation, notamment sur les effets de
l’administration fractionnée de drogue et de lumière ainsi que sur l’élaboration de nouveaux

photosensibilisants (17).

2.2. Les réactions photochimiques

La photosensibilisation peut être définie comme un processus au cours duquel
l’activation d’un chromophore (le photosensibilisant) par la lumière va modifier

chimiquement une molécule différente (le substrat). Idéalement, le photosensibilisant devrait
jouer un rôle de catalyseur : il devrait se régénérer suite à son interaction avec le substrat et ne

devrait pas interférer avec l’issue de la réaction. En photobiologie et en photomédecine, le

terme "d’action photodynamique" est réservé aux réactions de photosensibilisation
consommant de l’oxygène moléculaire (128).

Les mécanismes de photosensibilisation sont initiés par l’absorption de lumière (hν)

par un photosensibilisant (P), qui sous l’effet de cette irradiation, passe à un état excité (P*).
En présence d’oxygène, deux réactions faisant intervenir le photosensibilisant à l’état excité

entrent en compétition, les réactions de Type I et II. Selon la définition établie par Foote

(129), le mécanisme de type I implique l’interaction directe du photosensibilisant à l’état
excité avec le substrat (S) alors que dans un processus de Type II, le photosensibilisant à l’état

excité réagit d’abord avec l’oxygène moléculaire pour former des espèces réactives de
l’oxygène susceptibles d’initier d’autres réactions (Figure 2.1.)
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Type I P Type II

  hν

         radicaux P* espèces réactives
S          O2    de l’oxygène

O2

               Dommages

     oxydatifs

Figure 2.1.: Les réactions photochimiques de type I et II faisant intervenir le

photosensibilisant à l’état triplet suite à son activation par la lumière.

Sous l’effet de l’irradiation lumineuse (hν), le photosensibilisant passe d’un état fondamental

P0 à un état singulet excité (nP*), de durée de vie courte, qui va être stabilisé par conversion
interne (IC) au niveau d’excitation singulet de plus faible énergie 1P*. Peu de réactions

peuvent avoir lieu à partir de cet état électronique de la molécule en raison de sa faible durée
de vie (10-9 s). Le plus souvent, 1P* rejoint un état triplet de plus faible énergie (3P*) par

transition intersystème (ISC)(Eq. 1).

               hν IC ISC

(Eq. 1) P0
nP* 1P* 3P*

Dans son état triplet de durée de vie plus longue (10-6 à 1s en fonction de son environnement),

le photosensibilisant est un agent très réactif qui va intervenir dans les réactions
photochimiques de type I et II.

Un rendement quantique en état triplet élevé ainsi qu’un état triplet de longue durée de vie

constituent donc des pré requis pour une photosensibilisation efficace (130).
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2.2.1. Les réactions photochimiques de type I

Les réactions photodynamiques de type I se traduisent par la production  de radicaux

libres ou d’ions radicalaires suite au transfert d’électron ou d’hydrogène entre le

photosensibilisant à l’état triplet et le substrat S (128).
Le transfert d’électron peut s’effectuer du photosensibilisant vers le substrat (Eq. 2) ou du

substrat vers le photosensibilisant (Eq. 3). Cependant, la plupart des substrats biologiques
vont subir une oxydation (Eq. 3)

(Eq. 2) 3P* + S P•+ + S•-

(Eq. 3) 3P* + S P•- + S•+

De la même manière, aussi bien le photosensibilisant à l’état triplet (Eq. 4) que le substrat
(Eq. 5) peut jouer le rôle de donneur d’hydrogène.

(Eq. 4) 3PH* + S P• + SH•

(Eq. 5) 3P* + SH PH• + S•

Les espèces radicalaires générées au cours des réactions de type I peuvent intervenir dans

d’autres réactions. Les formes oxydées du photosensibilisant (Eq. 6) ou du substrat (Eq. 7)
peuvent par exemple rapidement réagir avec l’oxygène moléculaire (O2) présent pour former

des radicaux peroxydes, initiant ainsi une chaîne d’auto-oxydation.

(Eq. 6) P• + O2 POO•

POO• + PH P• + POOH

(Eq. 7) S• + O2 SOO•

SOO• + SH S• + SOOH

Les formes semi-réduites du photosensibilisant ou du substrat peuvent également interagir de

manière efficace avec l’oxygène. Dans ce cas, le transfert d’électron qui a lieu entre les deux
réactifs entraîne la formation de l’anion superoxyde, O2

•- (Eq. 8).
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(Eq. 8) P•- (ou S•-) + O2 P (ou S) + O2
•-

Une fois formé, l’anion superoxyde O2
•- peut réagir directement avec différents substrats ou

agir comme précurseur d’autres espèces réactives de l’oxygène (Eq. 9). Il intervient
notamment dans la formation du peroxyde d’hydrogène (H2O2) et du radical hydroxyle (•OH).

En conditions physiologiques, H2O2 est produit par dismutation de O2
•- dont le principe repose

sur la protonation de O2
•- pour former son acide conjugué HO2

•, suivie par la réaction de HO2
•

avec O2
•-. Le radical hydroxyle peut être alors être produit au cours de la réaction de Fenton

entre le peroxyde d’hydrogène H2O2 et l’anion superoxyde O2
•-.

O2
•- + H+ HO2

•

(Eq. 9) HO2
• + O2

•- + H+     H2O2 + O2

H2O2 +  O2
•- •OH + OH- + O2

Les réactions photochimiques de type I peuvent donc produire plusieurs espèces réactives

intermédiaires. Même si l’oxygène n’est pas impliqué dans la première étape du mécanisme,

sa présence dans l’environnement influence fortement les réactions chimiques suivantes. Les
processus de type I induisent la formation d’espèces réactives de l’oxygène comme le

peroxyde d’hydrogène (H2O2), l’anion superoxyde (O2
•-) et le radical hydroxyle (•OH) qui sont

reconnues comme puissant oxydants d’une grande variété de biomolécules telles que le

cholestérol ou encore les chaînes latérales de certains acides aminés (tryptophane, histidine et

méthionine) (131).

2.2.2. Les réactions photochimiques de type II

Dans les réactions photochimiques de type II, la présence d’oxygène est requise dès la

première étape du processus (128). Dans ce cas, un transfert d’énergie s’effectue depuis le
photosensibilisant à l’état triplet vers l’oxygène moléculaire. Le processus (Eq. 10) permet la

régénération du photosensibilisant dans son état fondamental et conduit à la formation

d’oxygène singulet (1O2 ou O2(1Δg)) qui correspond à l’état singulet de l’oxygène dont

l’énergie est la plus faible.

Fer
Catalyseur
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(Eq. 10) 3P* + O2 P + 1O2

L’oxygène diffère de la plupart des molécules organiques par sa multiplicité triple à

l’état fondamental. La réaction 10 n’est possible que si l’énergie de l’état triplet du

photosensibilisant est supérieure à l’énergie de l’oxygène singulet EΔ. Comme cette énergie

est relativement faible (94.5 kJ/mole) (132), un grand nombre de molécules sont susceptibles

d’intervenir dans la génération d’oxygène singulet 1O2 par un transfert d’énergie d’état triplet
à état triplet.

Dans le cas d’une réaction de type II classique, le rendement quantique de production
d’oxygène singulet par un photosensibilisant peut être déterminé à partir de la Figure 2.2.

(133). Ce schéma résume les cinétiques de désactivations et de réactions possibles impliquant

le photosensibilisant à l’état triplet: émission de phosphorescence, relaxation non radiative et
interactions avec l’oxygène par désactivation physique ou par transfert d’énergie, ce dernier

mécanisme conduisant à la formation d’oxygène singulet.

P + hνp phosphorescence
3P*        kd [3P*]

P + chaleur relaxation non radiative

P + O2 désactivation physique kDP [O2] [3P*]
3P* + O2       kQ [O2] [3P*]

P + 1O2transfert d’énergie  kTE [O2] [3P*]

Figure 2.2.: Processus physiques et chimiques impliquant le photosensibilisant à l’état triplet

excité, 3P*, avec leurs constantes respectives.

Le calcul du rendement quantique en oxygène singulet (ΦΔ) est alors donné par l’équation 11.

 (Eq. 11) ΦΔ = ΦISC FQ SΔ     où :

ΦISC = rendement quantique de production de photosensibilisant à l’état triplet

FQ = probabilité de désactivation de l’état triplet excité par réaction avec l’oxygène
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  kQ [O2]     

FQ = 
               kd + kQ [O2]

où la constante d’interaction de 3P* avec l’oxygène, kQ, est égale à kDP + kTE , la
somme des constantes de désactivation physique (kDP) et de transfert d’énergie (kTE) ;

kd : constante de désactivation de 3P* par mécanisme de phosphorescence ou émission
non radiadive.

SΔ = probabilité que la réaction entre le photosensibilisant à l’état triplet et l’oxygène induise

la formation d’oxygène singulet

    kTE

SΔ =

kDP + kTE

Dans le cas particulier où kd < kQ [O2], ΦΔ  = ΦISC SΔ, qui est la forme de l’équation (11) la plus

utilisée.

La réaction d’oxydation des molécules biologiques par l’oxygène singulet est très

rapide. Le temps de demi-vie de l’1O2 est donc relativement court et varie de 4 µs dans l’eau à

25-100 µs dans les milieux organiques non polaires qui constituent un modèle des régions
lipidiques des cellules (134). La distance de diffusion de l’oxygène singulet, également

limitée, est comprise entre 0.01 et 0.045 µm dans le milieu cellulaire (135). Au niveau
cellulaire, ces caractéristiques ont pour conséquence une relation étroite entre le site de

génération de l’oxygène singulet et les structures endommagées (135).

Le rendement quantique de production d’oxygène singulet du photosensibilisant est un

paramètre d’importance en PDT. Ce paramètre a déjà été reporté pour plus d’une centaine de

molécules d’intérêt en biologie (136).

Un mécanisme alternatif d’interaction entre l’état triplet excité du photosensibilisant et
l’oxygène moléculaire implique directement un transfert d’électrons. Cette réaction (Eq 12)
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entraîne la production de l’anion superoxyde et de la forme radicalaire cationique du

photosensibilisant mais reste cependant minoritaire en PDT.

(Eq 12) 3P* + O2 P•+ + O2
•-

2.3. La photodégradation des photosensibilisants

La plupart des photosensibilisants utilisés en thérapie photodynamique, tels que les

porphyrines et leurs dérivés, subissent une dégradation progressive au cours de l’irradiation,
appelée photoblanchiment, qui se traduit par une diminution de leur capacité à absorber la

lumière (137, 138). Le photoblanchiment met en jeu deux mécanismes (139):

- la photodégradation, "true photobleaching", qui correspond à une modification profonde
de la structure du photosensibilisant qui se fragmente, conduisant à la formation de

plusieurs photoproduits n’absorbant pas ou peu la lumière visible.
- la phototransformation, "photomodification", qui correspond à une perte de l’absorbance

ou de la fluorescence du photosensibilisant à certaines longueurs d’onde mais le

chromophore est conservé. Elle conduit à la formation de nouveaux photoproduits
absorbant dans le rouge.

Le phénomène de photoblanchiment est communément évalué par la mesure de la

décroissance de fluorescence photoinduite du photosensibilisant. Cependant, les résultats

obtenus par cette méthode doivent être interprétés avec précaution. En effet, la mesure de
fluorescence ne reflète pas uniquement la photodégradation et les photomodifications subies

par le photosensibilisant mais également les changements d’environnement du
photosensibilisant. La migration du photosensibilisant d’un site de liaison à un autre au cours

de l’irradiation, la photorelocalisation, contribue ainsi à la diminution de l’intensité

d’émission de fluorescence et aux modifications observées dans la forme du spectre (140).

Dans la plupart des cas, les processus de photoblanchiment en PDT correspondent à une
oxydation du photosensibilisant à l’état fondamental (Pox). On distingue classiquement deux

mécanismes de photoblanchiment, le premier faisant intervenir l’oxygène singulet (Eq. 13) et

le deuxième des substrats oxydés (S-O2) obtenus au cours des réactions photochimiques (Eq.
14) (141).
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(Eq. 13) P + 1O2

Pox(phototransformation

(Eq. 14) P + S-O2     et/ou photodégradation)

La dégradation du photosensibilisant peut être induite par des espèces réactives de
l’oxygène autres que l’oxygène singulet, telles que le peroxyde d’hydrogène H2O2 ou l’anion

superoxyde O2
•- produites au cours de l’irradiation. L’implication de l’oxygène et de ses

différentes espèces réactives dans les mécanismes de photoblanchiment peut être évaluée par
addition de molécules anti-oxydantes ou inhibitrices des réactions photochimiques de types I

ou II au cours de l’irradiation. Une autre technique consiste à mesurer les caractéristiques de

cinétique de photoblanchiment en présence et en absence d’oxygène. Il a ainsi été montré que
la présence d’oxygène était indispensable au processus de photoblanchiment des porphyrines

(137, 142). Le rôle de l’oxygène singulet dans ce processus a été proposé et plusieurs études
de l’équipe de Foster montrent que les cinétiques de décroissance de fluorescence

biexponentielle du Photofrin II et de la Protoporphyrine IX (Pp IX) présentent une bonne

corrélation avec un modèle théorique de photoblanchiment induit par l’oxygène singulet (143,
144). Le photoblanchiment des molécules de type chlorine est partiellement ou totalement

inhibé en présence de piégeurs connus de l’oxygène singulet (DABCO ou histidine) mais
n’est pas affecté par la présence de superoxyde dismutase (SOD) ou de catalase, inhibiteurs

des réactions photochimiques de type I (145).

Dans la plupart des cas, les doses de lumière conventionnellement appliquées en PDT

entraînent le photoblanchiment du photosensibilisant présent à la surface de la tumeur ou dans
les zones proches de la source lumineuse. Ce phénomène présente l’inconvénient majeur de

diminuer la concentration de photosensibilisant présent dans les tissus irradiés. Le

photoblanchiment est particulièrement préjudiciable dans le cas où un effet maximal de la
PDT est recherché dans les tissus tumoraux sans tenir compte de l’effet photodynamique dans

les tissus environnants. Les doses de lumière appliquées sont cependant généralement limitées
par les dommages qu’elle peuvent générer au niveau des tissus sains localisés aux pourtours

de la tumeur. Dans ce cas, le photoblanchiment peut être un avantage. Les équipes de Mang,

Ris et Moan ont montré qu’il était possible de limiter les dommages dans les tissus sains tout
en obtenant une profondeur de nécrose tumorale satisfaisante après un traitement
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photodynamique avec le Photofrin® et la m -THPC en utilisant une faible dose de

photosensibilisant associée à une forte dose de lumière (146, 147). Ces conditions permettent
en effet le photoblanchiment de la faible quantité de photosensibilisant localisé dans les tissus

sains avant même que des dommages sévères ne s’y produisent alors que le tissu tumoral, qui

contient de 2 à 10 fois plus de photosensibilisant, peut être simultanément détruit (148). La
diminution de la concentration de photosensibilisant induite par le photoblanchiment permet

également de réduire la consommation photochimique en oxygène en cours d’irradiation  dans
le cas où cette espèce est responsable du photoblanchiment (143).

La phototransformation présente l’avantage d’induire la formation de photoproduits

pouvant eux même servir de photosensibilisants avec des caractéristiques différentes des
molécules dont ils dérivent (142, 149). La perte de l’efficacité dynamique liée au phénomène

de photoblanchiment pourrait être partiellement compensée par une deuxième irradiation de la

tumeur à une longueur d’onde permettant d’activer le photoproduit formé au cours de la
première irradiation.

Le photoblanchiment rend les études de dosimétrie complexes. Traditionnellement, un
traitement photodynamique peut être décrit par la dose de photosensibilisant administrée et la

dose de lumière incidente. Il existe différentes façons de prendre en considération la manière

dont les différents paramètres de dose affectent, et sont affectés, par la réponse du tissu au
cours de l’irradiation. La première option consiste à mesurer chaque paramètre directement et

indépendamment et à calculer une dose résultant de la combinaison de ces paramètres en
utilisant un modèle de réponse à la PDT basé sur ces variables. Cette méthode qui incorpore

de manière explicite toutes les variables de dose est appelée "dosimétrie explicite". La

seconde option, la "dosimétrie implicite", consiste à utiliser une variable qui incorpore de
manière implicite quelques uns ou de préférence tous les paramètres de dose, permettant de

s’affranchir de leur mesure directe. La mesure du photoblanchiment est en particulier
intéressante dans le concept de dosimétrie implicite. Il peut en effet être utile de prendre en

considération la relation existant entre l’interaction des espèces réactives de l’oxygène avec le

photosensibilisant d’une part (photoblanchiment), et avec les tissus cibles du traitement
d’autre part. En effet, si les dommages biologiques et le photoblanchiment impliquent des

processus faisant intervenir la même espèce, la mesure du photoblanchiment peut devenir un
outil de mesure des dommages biologiques. Cette relation a été reportée pour plusieurs

photosensibilisants dont les mécanismes de photodommages et de photoblanchiment font

intervenir l’oxygène singulet (150-152).
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2.4. Les photosensibilisants

2.4.1. Propriétés idéales d’un photosensibilisant

L’HpD et ses dérivés purifiés comme le Photofrin®, le Photosan® et le Photohem® ont
été les premiers photosensibilisants utilisés en PDT et sont référencés comme

photosensibilisants de première génération (153). Ces composés présentent néanmoins
plusieurs inconvénients majeurs. Leur faible sélectivité associée à une clairance lente induit

une photosensibilisation cutanée de plusieurs semaines; leur faible absorption dans le rouge

rend difficile le traitement des tumeurs profondes; ces composés sont des mélanges
complexes dont la composition est difficile à reproduire et complexifie les études dose-

réponses (154).

Ces inconvénients ont permis de définir dans les années 80 les propriétés d’un bon

photosensibilisant (149):

- la toxicité du photosensibilisant à l’obscurité doit être nulle ou faible.

- le photosensibilisant doit présenter une bonne sélectivité tumorale ainsi qu’une clairance
rapide afin de limiter les effets secondaires du traitement liés à la photosensibilisation

générale.
- le photosensibilisant doit également avoir une composition constante et être de préférence

une substance pure facile à synthétiser.

- le rendement quantique en état triplet du photosensibilisant doit être élevé. L’état
énergétique de l’état triplet doit être supérieur à l’énergie requise pour générer de

l’oxygène singulet (94,5 kJ / mol), et la réaction de transfert d’énergie entre ces deux
molécules doit être la plus efficace possible.

- enfin le photosensibilisant doit posséder une absorption optimale dans le rouge entre 650

et 800 nm, là où les tissus sont les plus transparents à la lumière. Son absorption doit être
faible dans les longueurs d’ondes du rayonnement solaire.

2.4.2. Les photosensibilisants de deuxième et de troisième générations

Les photosensibilisants de seconde génération ont été développés de manière à pallier
les défauts des photosensibilisants de première génération. Les caractéristiques de ces
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composés en font ainsi de bons candidats pour l’utilisation en thérapie photodynamique. En

plus d’une certaine stabilité et de leur faible toxicité en absence de lumière, les
photosensibilisants de seconde génération présentent une forte absorption des longueurs

d’onde situées dans la zone rouge du spectre ainsi qu’un bon rendement quantique en oxygène

singulet (ΦΔ). Cette dernière caractéristique se traduit par un fort rendement quantique en état

triplet du photosensibilisant (Φt) de demi-vie élevée et d’état énergétique (ΔEt) suffisant pour

permettre la formation d’oxygène singulet (155).

Une majorité de photosensibilisants testés en clinique possèdent une structure

tétrapyrrolique. C’est le cas de la tetra-(hydroxylphenyl)porphyrine (m-THPP) ou de la
tetra(sulfonatophenyl)porphyrine (p-TPPS4) obtenues par une addition de groupements au

noyau pyrrole qui permettent d’augmenter sa stabilité et ses capacités d’absorption dans le
rouge (128). Les phtalocyanines et les naphtalocyanines sont quant à elles issues de

l’extension du système π macrocyclique de porphyrines qui permet également l’amélioration

de leurs critères de stabilité et d’absorption. La zinc phtalocyanine (ZnPc) présente
notamment un bon rendement quantique d’oxygène singulet et sa commercialisation est en

cours (156). Les chlorines et les bactériochlorines, issues de la simple ou double réduction de
liaison de la porphyrine correspondante pourraient devenir les photosensibilisants de seconde

génération de référence en PDT (157, 158). La meta-tetra(hydroxylphenyl)chlorine (m-THPC,

Foscan®) a été approuvée pour traiter certains cancers et la tin etiopurpurine (SnET2) est sur le
point d’être commercialisée (17). La meta-tetra(hydroxyphenyl)bacteriochlorine (m-THPBC)

permet le traitement de tumeurs fortement pigmentées en raison de sa forte absorption dans le

rouge (159). Le LuTex appartient à la classe des texaphyrines consituée par des porphyrines
dont le noyau pyrrole a été substitué par un noyau phényle (156).

Ces photosensibilisants sont d’origine synthétique totale mais d’autres sont synthétisés
à partir de substances naturelles. Parmi ces composés, on trouve les dérivés de

benzoporphyrine (BPD) ou les bactériochlorophylles, produits à partir de bilirubine et de

chlorophylle respectivement (156). L'hypericine est une phenantropérylénequinone
hydroxylée, présente en grand nombre dans les plantes de genre Hypericum  (160).

L'hypéricine est utilisée à la fois pour le diagnostic des tumeurs vésicales par fluorescence et
leur traitement (160-162).

Une stratégie alternative consiste à utiliser la protoporphyrine (Pp), un

photosensibilisant endogène produit au cours de la biosynthèse du protohème dont l’étape
limitante est la formation d’acide 5-aminolevulinic (ALA). L’apport exogène d’ALA permet
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d’accroître la synthèse de Pp et son administration peut s’effectuer par voie topique, limitant

ainsi la photosensibilisation cutanée. L’ALA fut le premier photosensibilisant de seconde
génération à être commercialisé (17).

Les photosensibilisants de troisième génération sont des photosensibilisants de
deuxième génération modifiés de manière à favoriser leur accumulation préférentiellement

dans les cellules tumorales. Ces modifications se traduisent par une addition de groupements
chimiques (acides aminés, protéines, polymères, hydrates de carbone ou encore par

l’introduction du photosensibilisant dans des liposomes (163).

2.4.3. La 5,10,15,20-tetrakis(m-hydroxyphenyl)bacteriochlorine (m-
THPBC)

La m-THPBC (Figure 2.3.) dérive de la méso-tetra(hydroxyphenyl)porphyrine. Sa

découverte et sa synthèse chimique ont été réalisées par Bonnet et al. (149). Au contraire de la
plupart des PS qui sont excités avec des longueurs d'onde comprise entre 630 et 652 nm, la m-

THPBC a une forte absorbance dans l'infrarouge (740 nm) (164). Des nouvelles perspectives

thérapeutiques ont été alors imaginées concernant la PDT des tumeurs profondes ou situées
dans des organes pigmentés. Bonnet et al. ont montré que, pour une même dose de

photosensibilisant administré, la profondeur de nécrose chez des souris BALB/c porteuses de

tumeur PC6 était de 3,79 ± 0,28 mm pour la m-THPC et 5,22 ± 1,21 mm pour la m-THPBC

(149). Le diamètre de nécrose est plus large après irradiation de foie traité par m-THPBC (93

± 8 mm2) comparé à la m-THPC (26 ± 4 mm2) ou au Photofrin (34 ± 11 mm2) (159).

Figure 2.3. Structure de la 5,10,15,20-tetrakis(m-hydroxyphenyl)bactériochlorine
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La m-THPBC est connue pour être un composant très instable (158). Une étude
comparative de la m-THPBC et de la m-THPC dans une solution de méthanol-eau (3:2, v/v) a

démontré un photoblanchiment 90 fois plus important pour la m-THPBC (149). Rovers et al.

ont montré que le photoblanchiment était 20 fois plus grand que pour la m-THPC chez des
souris porteuses de tumeurs Colo26 (164). Cette photodégradation rapide peut être un

avantage, car elle diminue la toxicité générale du PS (164). Lassalle et al. ont étudiés la
photodégradation de la m-THPBC. L'irradiation d'une solution fraiche de m-THPBC conduit à

une transformation de 50 % de la m-THPBC en m-THPC (165). Mais pour une irradiation 6

heures après la préparation de m-THPBC, seulement 5 % de la m-THPBC était transformée en
m-THPC. Les caractéristiques cinétiques de photoblanchiment et de photodégradation de la

m-THPBC sont donc à prendre en compte pour la PDT avec ce nouveau photosensibilisant

(165).
La m-THPBC a un pic d'absorption dans l'infrarouge à 740 nm mais aussi dans la

portion verte du spectre, à 517 nm dans l'éthanol et 525 nm dans l'eau (158). Cela permet
l'utilisation de la m-THPBC pour le traitement des lésions superficielles d'organes creux

comme l'œsophage, sans risquer de perforation.

2.5. L'oxygène, élément clé du déroulement des réactions photodynamiques

L’efficacité de la thérapie photodynamique dépend de manière critique de la présence

d’oxygène (166). Sa disponibilité peut être intrinsèquement compromise dans les cellules

tumorales localisées au delà de la limite de diffusion de l’oxygène à partir des vaisseaux ou
dans les zones localisées autour des vaisseaux soumis à des changements transitoires de

perfusion (167). La variation de la pression partielle en oxygène intratumoral (pO2) induite
par la PDT est un phénomène complexe. Le traitement peut induire aussi bien une diminution

qu’une augmentation la pO2 au cours de l’irradiation (168, 169). La diminution de la pO2 en

cours d’irradiation serait directement liée à la consommation photochimique en oxygène.
Cette consommation peut être associée ou non à une diminution du flux sanguin liée à des

dommages vasculaires aigus. L’augmentation de la pO2 serait la conséquence de vasospasmes
mais également d’une consommation métabolique plus faible en raison de la destruction

d’une partie des cellules tumorales au cours de l’irradiation.
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2.5.1. La consommation en oxygène au cours de la PDT

Les réactions photochimiques produites au cours de la PDT consomment l’oxygène à

une vitesse suffisamment importante pour qu’une partie du volume tumoral traité entre en

hypoxie et qu’ainsi, une fraction des cellules se trouve protégée des dommages causés par
l’oxygène singulet (170). Le modèle de consommation et de diffusion d’oxygène établi par

Foster montre que la PDT appliquée à 50 mW/cm2 consomme l’oxygène moléculaire à une
vitesse de 6 µM/s en milieu aqueux à 9 µM/s en environnement lipidique (170). D’après le

modèle de Foster, la diffusion de l’oxygène à partir des capillaires sanguins ne peut

compenser ce phénomène en plus de la consommation métabolique des cellules tumorales
(1,7 µM/s). La distance de diffusion initiale estimée à environ 200 µm autour des vaisseaux

peut être ainsi réduite de moitié au cours d’une irradiation réalisée avec une intensité de

lumière de 50 mW/cm2 (170).
La consommation photochimique au cours de l’irradiation se traduit généralement par

une diminution de la pression partielle en oxygène (pO2) associée à une augmentation des
zones hypoxiques dans la tumeur. La déplétion en oxygène au cours du traitement a été

évaluée in vitro dans un modèle de tumeur non vascularisée, le sphéroïde (171), mais

également in vivo, avec le Photofrin (172), la m-THPC (173, 174), l’ALA (175) ou la

verteporphine (176). Les tumeurs retrouvent leur degré initial d’oxygénation immédiatement

après la fin de l’irradiation lorsque le traitement n’a pas induit de dommage vasculaires aigus
(172). Mais lorsque les réactions photochimiques ont simultanément endommagé les

vaisseaux, il se peut que l’hypoxie tumorale persiste (174). Les travaux de Pogue ont
cependant montré que dans certaines conditions de traitement avec l’ALA-PpIX et la BPD-

MA, la pO2 intratumorale augmentait significativement au cours de l’irradiation. Ce

phénomène pourrait s’expliquer par une augmentation du flux sanguin accompagnée d’une
diminution de la consommation métabolique en oxygène liée à la mort cellulaire induite au

cours du traitement (168, 169).
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2.5.2. Utilisation de moyens permettant de pallier la déplétion en oxygène
au cours de la PDT

2.5.2.1. Application de faibles irradiances

L’application d’une lumière de faible irradiance permettrait de diminuer la vitesse de
consommation photochimique en oxygène au cours du traitement, d’étendre la formation

d’oxygène singulet à un volume tumoral plus important et d’augmenter ainsi l’efficacité de la
PDT (170). Plusieurs études montrent en effet que la dose de lumière délivrée à faible

irradiance permet d’accroître l’efficacité du traitement (177-179). Néanmoins, seulement

quelques unes établissent une corrélation claire entre l’irradiance appliquée, la consommation
en oxygène et l’efficacité thérapeutique. In vivo, la mesure de la concentration en oxygène au

cours du traitement photodynamique a montré que l’application de faibles irradiances

permettait de maintenir la pO2 tumorale à un niveau proche de sa valeur initiale, avec pour
conséquence, des délais de recroissance tumorale plus longs comparés à ceux obtenus avec les

mêmes doses de lumière mais administrées à une irradiance plus forte (173, 174, 178).

2.5.2.2. Fractionnement de l’irradiation

Une autre méthode permettant de pallier la déplétion photochimique en oxygène au
cours du traitement photodynamique consiste à fractionner l’irradiation. La dose de lumière

est administrée selon un protocole alternant des cycles lumière/obscurité, de manière à ce que
la déplétion en oxygène induite par la lumière au cours de l’illumination soit compensée par la

diffusion d’oxygène par les capillaires pendant les périodes d’obscurité, et qu’ainsi, l’oxygène

ne soit pas un facteur limitant des réactions photochimiques. Hening et al. (180) ont estimé
que la vitesse de consommation en oxygène était respectivement de 2 et 6 fois celle de la

vitesse de réoxygénation. Ces mesures, ainsi que la distance intercapillaire permettent
d’ajuster la durée de la période d’obscurité (170, 181). Foster et al. ont ainsi montré que la

dose de lumière délivrée selon des périodes d’illumination de 30 secondes suivies de périodes

d’obscurité de 60 secondes permettait d’accroître significativement l’efficacité de la PDT
avec le Photofrin® sur des tumeurs mammaires greffées chez la souris (170). Le bénéfice de

ce protocole a également été mis en évidence sur des tumeurs induites par les UVB chez la
souris SKH-HR1 sensibilisées par l’ALA (182, 183). L’irradiation doit être interrompue avant

que la dose-seuil de dommage aux vaisseaux ne soit délivrée, de manière à ce que la diffusion

de l’oxygène pendant la période d’obscurité ne soit pas limitée (182, 183). En plus d’une
réoxygènation des tissus, la période d’obscurité permet, dans ce cas, la synthèse
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supplémentaire de PpIX et contribue de cette manière à potentialiser l’effet du traitement

pendant la seconde illumination (184). Tsutsui et al. (185) ont montré que le fractionnement
de la lumière pouvait accroître l’efficacité de la PDT avec la m-THPC chez le rat, de 20 % sur

un modèle de tissu sain et de 10% sur un modèle tumoral, dans le cas où une forte irradiance

est appliquée. A faible irradiance, le fractionnement de l’irradiation est sans effet bénéfique
par rapport à l’irradiation continue; les auteurs suggèrent que dans ces conditions, la vitesse

de consommation photochimique en oxygène n’est pas suffisamment élevée pour que la
période d’obscurité soit bénéfique (185).

2.5.2.3. Compensation de l’hypoxie préexistante
L’application de faibles irradiances ou le fractionnement de l’irradiation présentent

l’inconvénient de ne compenser que la déplétion en oxygène induite au cours de l’irradiation.

L’inhalation continue de carbogène (95% O2 + 5% CO2) à un débit compris entre 2,5 et 3
L/min permet de compenser également l’hypoxie tumorale préexistante par augmentation du

degré de saturation de l’hémoglobine en oxygène et d’augmenter l’efficacité de la PDT avec
le Photofrin® (186). L’inhalation d’oxygène normobarique, ou hyperbarique induisait aussi

une augmentation significative de la pO2 dans des tumeurs d’adénocarcinome mammaire

induites chez la souris et que cette augmentation s’accompagnait d’une meilleure réponse à la
PDT avec le Photofrin® (186). L’hypoxie tumorale liée à l’anémie peut être traitée par

administration préalable d’érythropoïétine (EPO) dans le but d’accroître l’efficacité du
traitement photodynamique avec le Photofrin® chez la souris porteuses de tumeurs Colo26

(187).

2.6. Les mécanismes de photodestruction des tumeurs par la PDT

La destruction tumorale par la thérapie photodynamique résulte de l’action combinée

de deux mécanismes :

- un effet direct létal de la PDT sur les cellules tumorales.
- un effet indirect de la PDT sur la vascularisation tumorale, qui se manifeste par i) une

altération de la perfusion des tumeurs, ii) l’induction d’une réponse immunitaire et
inflammatoire qui potentialise l’efficacité directe du traitement.

Ces effets cellulaires, vasculaires et immunitaires s’influencent mutuellement, produisant une
multitude de réponses possibles. Leur combinaison est requise pour contrôler les tumeurs à
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long terme, mais leur contribution respective dans la réponse globale n’a pas encore été

clairement établie (16).

2.6.1. Dommages cellulaires

Suite au traitement photodynamique, les cellules peuvent mourir par nécrose ou par

apoptose. En général, la voie nécrotique est induite lorsque les cellules sont exposées à de
fortes concentrations de photosensibilisant associées à des doses de lumière importantes, à

l’origine de dommages cellulaires particulièrement sévères (16). La localisation subcellulaire

des photosensibilisants influence également fortement le mode de mort cellulaire. Les espèces
réactives de l’oxygène possèdent un temps de demi-vie court et par conséquent, leur distance

de diffusion est considérablement réduite. Les sites primaires de photodommages sont donc

étroitement liés à la localisation subcellulaire des photosensibilisants (188). De manière
générale, la photoactivation de photosensibilisants localisés dans les lysosomes et la

membrane plasmique induit la mort des cellules par nécrose, alors que celle des
photosensibilisants localisés dans les mitochondries induit l’apoptotose. La mitochondrie est

en effet l’organite cellulaire central impliqué dans le processus de mort cellulaire. La

mitochondrie assure la production de l’énergie (ATP) nécessaire au fonctionnement cellulaire
et à l’entrée des cellules en apoptose (16). Cependant, l’intensité des photodommages au

niveau mitochondrial peut influencer le mécanisme de mort cellulaire. Des dommages
mitochondriaux sévères sont plutôt susceptibles de conduire les cellules à la mort par nécrose.

La distribution subcellulaire des photosensibilisants est en particulier influencée par

leur degré d’hydrophobicité. Les photosensibilisants hydrophobes possèdent une forte affinité
pour les membranes plasmiques, à travers lesquelles ils peuvent diffuser passivement. Ces

photosensibilisants peuvent ensuite se localiser dans les membranes mitochondriales. C’est le
cas des porphyrines dérivées de l’hématoporphyrine (Photofrin®) (189). Les

photosensibilisants hydrophiles (mono-L-aspartyl clhorine e6, tetraphenylporphyrine et

aluminium phtalocyanin tri et tétra sulfonées TPPS3, TPPS4, AlPc S3, AlPc S4) ne diffusent
pas au travers de la membrane plasmique et sont incorporés par endocytose. Ils sont retrouvés

de manière préférentielle dans les lysosomes. La charge des photosensibilisants modifie leur
caractère hydrophobe et par conséquent leur localisation subcellulaire. Ainsi, la TPP et l’AlPc

mono ou disulfatées sont plus hydrophobes, et plutôt localisées dans le cytoplasme après

diffusion membranaire (190).
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L’état d’agrégation des photosensibilisants, leur concentration extra et intracellulaire

ainsi que les protocoles d’incubation sont des paramètres également susceptibles d’influencer
leur localisation subcellulaire (191).

La plupart des photosensibilisants d’intérêt en PDT se lient aux différentes membranes

cytoplasmiques. L’accumulation des photosensibilisants dans le noyau cellulaire semble
extrêmement restreinte et reste peu décrite (192).

2.6.2. La nécrose

La nécrose est un processus de dégénérescence cellulaire passif, initié par des
dommages aux différentes membranes cellulaires.

Les photosensibilisants lipophiles et anioniques se localisent préférentiellement au

niveau des membranes. Dans les minutes suivant l’exposition à la lumière, ces
photosensibilisants induisent la peroxydation du cholestérol membranaire ainsi que d’autres

phospholipides insaturés. Ces dommages sont à l’origine de phénomènes d’enflement et de
bourgeonnement, de la libération de vésicules contenant des enzymes membranaires, d’une

diminution du transport actif, d’une dépolarisation de la membrane plasmique, d’une

inhibition de l’activité des enzymes membranaires telles que l’ATPase à Na+K+ (193), une
augmentation de la concentration en Ca2+ (194) ainsi qu’une modulation de la régulation des

antigènes de surface (195). La perte de l’intégrité membranaire et de l’homéostasie ionique
conduit rapidement les cellules à la mort par nécrose.

La nécrose peut également survenir après photoactivation de photosensibilisants

agrégés ou hydrophiles localisés préférentiellement au niveau des lysosomes et des
endosomes suite à leur incorporation par endocytose et/ou par pinocytose. L’exposition à la

lumière de lysosomes sensibilisés induit leur perméabilisation avec libération du
photosensibilisant et des enzymes hydrolytiques fonctionnelles dans le cytosol (196).

Les membranes mitochondriales et parfois nucléaires sont également sévèrement

endommagées par l’oxydation liée au traitement photodynamique (197). Varnes et al. ont
montré que la libération de cytochrome c de la mitochondrie vers le cytosol induisait

l’inhibition de la respiration cellulaire suite à de fortes doses de PDT avec la phtalocyanine-4
(198). Elle interrompt la chaîne de transport des électrons ainsi que la phosphorylation

oxydative. Ces évènements induisent une augmentation du taux d’espèces réactives de

l’oxygène ainsi qu’une réduction de la production d’ATP (199). Les cellules dépourvues
d’énergie meurent ensuite rapidement par nécrose (200).



56

L’étude des mécanismes de lyse cellulaire indique que les dommages oxydatifs des

protéines de transport membranaire induisent une modification rapide de l’homéostasie des
ions Na+, K+ ou Ca2+. La libération de ces ions hors des cellules est généralement associée in

vivo à des réactions inflammatoires aiguës nécessaires au contrôle à long terme des tumeurs

(201).

2.6.3. L’apoptose

Contrairement à la nécrose, l’apoptose est un processus de suicide cellulaire

étroitement régulé, contrôlé par des signaux à la fois intra et extra-cellulaires et conduisant à
des modifications cellulaires biochimiques et morphologiques. Le mécanisme apoptotique,

qui nécessite de l’énergie (ATP), conduit au démantèlement systématique des cellules en

corps apoptotiques, phagocytés in vivo par les macrophages ou par les cellules tumorales
environnantes qui les catalysent ultérieurement. Les cellules apoptotiques se distinguent par

un rétrécissement de leur taille, une condensation de la chromatine, une fragmentation de
l’ADN, et par la formation de corps apoptotiques (202).

L’élément précoce du déclenchement de l’apoptose semble être la libération du
cytochrome c à partir de la mitochondrie. La perte du cytochrome c, accompagnée ou non de

la perte du potentiel membranaire mitochondrial, conduit à l’activation de la caspase-3 par
formation d’un complexe avec APAF-1 ("apoptosis activating factor"), dATP et la

procaspase 9 (Figure 2.4.). Les caspases sont à l’origine des éléments biochimiques

conduisant à l’apoptose et peuvent être irréversiblement activées de manière autocatalytique
ou par des enzymes de spécificité similaire. Suite à un signal pro-apoptotique, une caspase

initiatrice (pro-caspase 8 ou 9) peut activer des caspases effectrices (caspase 3, 6 ou 7),
responsables de la désorganisation cellulaire. Elles inactivent en effet des protéines

impliquées dans la réparation et la réplication de l’ADN, et dans l’épissage de l’ARN

messager, détruisent les lamines avec pour conséquence une condensation de la chromatine,
clivent les protéines du cytosquelette et affectent par conséquent, la structure et l’adhésion

cellulaire. Différentes caspases initiatrices peuvent être activées par divers stimulis,
néanmoins, à certains points de la cascade enzymatique, ces événements convergent et les

mêmes caspases effectrices sont activées. Ceci explique pourquoi différents stimuli

apoptotiques ont pour conséquence les mêmes altérations morphologiques (203).
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Figure 2.4. Les principaux mécanismes impliqués dans l’apoptose suite à la photoactivation

d’un photosensibilisant localisé au niveau de la membrane plasmique, des lysosomes, des
mitochondries ou du réticulum endoplasmique. Adapté d’après (202).

La photoactivation d’un photosensibilisant localisé au niveau des mitochondries (16)

peut conduire rapidement la cellule à l’apoptose, suite à la libération de cytochrome c dans le

cytoplasme où il interagit avec APAF-1 et active les caspases apoptotiques (Figure 4). Il
semble que ce mécanisme soit l’élément central impliqué dans l’induction de l’apoptose par la

PDT. Dans un nombre de cas restreint, le gène codant pour la procaspase-3 impliquée dans la
voie de l’apoptose est muté, et peut induire une résistance relative à l’apoptose. Mais même

dans ce cas, les cellules traitées par PDT peuvent entrer en apoptose par l’intermédiaire de

l’activation des autres caspases (-2, -6, -7 et –8) présentes (202). La voie centrale impliquant
la caspase-3 pourrait être fortement modulée par les niveaux relatifs des homologues des

protéines pro et anti-apoptotiques de la famille de Bcl-2, dont certaines constituent des cibles

des réactions photodynamiques. Pour les photosensibilisants localisés dans les lysosomes, les
cathepsines relarguées suite aux photodommages peuvent activer la protéine Bid susceptible

de promouvoir l’apoptose au niveau de la mitochondrie par l’intermédiaire de la caspase-3 ou
de l’inhiber par clivage de cette même caspase. L’apoptose peut également résulter de
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photodommages induits au niveau du réticulum endoplasmique, par libération de Ca2+ qui va

agir sur les mitochondries, ou par l’altération de certains récepteurs localisés au niveau de la
membrane plasmique (202).

La cinétique d’apoptose dépend d’une grande variété de facteurs, dont la dose d’agent
inducteur et la capacité des différents types cellulaires à franchir les étapes successives du

mécanisme. Le pourcentage de cellules apoptotiques peut donc varier avec le temps après
initiation du processus (204).

2.6.4. Dommages vasculaires

Le flux sanguin est le moyen d’apporter aux tissus et aux tumeurs l’oxygène et les

nutriments indispensables à leur survie. La PDT peut induire une altération du système
vasculaire qui alimente la tumeur, la privant ainsi de l’oxygène et des nutriments. Dans ce cas,

les dommages vasculaires induisent indirectement la mort des cellules tumorales par ischémie
(205).

2.6.4.1. Les mécanismes des dommages vasculaires
L’effet vasculaire de la thérapie photodynamique a été observé pour la première fois

au travers de chambres transparentes implantées sur des rats porteurs de tumeurs mammaires
et permettant de visualiser les changements morphologiques des vaisseaux sanguins pendant

et après le traitement (206). Ces expériences associées à des mesures de flux sanguin ont

montré que la PDT induisait une occlusion des vaisseaux et par conséquent, une ischémie
vasculaire et tumorale (206). Les dommages vasculaires mettent en jeu plusieurs mécanismes

complexes qui s’influencent mutuellement. Ces mécanismes sont schématisés sur la Figure 5
et décrits de manière détaillée dans les paragraphes suivants.

Une altération des cellules endothéliales au cours du traitement semble être à l’origine des

modifications observées au niveau vasculaire (205). La PDT provoque des modifications de
l’organisation des protéines du cytosquelette dans des cellules endothéliales humaines

consécutivement à l’induction d’un influx calcique cellulaire (207). L’altération des protéines
du cytosquelette modifie la forme des cellules qui s’arrondissent et se contractent, avec pour

conséquence l’interruption des jonctions cellulaires, la perte des communications

intercellulaires ainsi que l’exposition de la matrice extracellulaire et de la membrane basale
(205). L’exposition de la membrane basale est un signal d’activation des plaquettes et des
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neutrophiles polymorphonucléaires (PMN) qui viennent adhérer sur la paroi de l’endothélium

et réduisent le diamètre luminal (Figure 5). Sous l’effet de leur adhésion, les plaquettes
libèrent de manière importante une molécule vasoactive, le thromboxane (Tx) qui contribue à

amplifier l’agrégation plaquettaire et qui constitue également un puissant vasoconstricteur

(167). La formation d’espaces entre les cellules endothéliales contribue aussi à réduire la
perfusion tumorale en augmentant la perméabilité vasculaire et donc la fuite des éléments du

sang hors des vaisseaux (208, 209). Les veinules sont en grande majorité dépourvues des
muscles lisses présents au niveau des artérioles et montrent par conséquent moins de

phénomènes de vasoconstriction au cours de la PDT (210). La contraction des vaisseaux est

réversible dans le cas où le traitement est administré en dessous d’une certaine dose, de fortes
doses induisant des dommages irréversibles (167, 211).

Figure 2.5. Représentation schématique de l’incidence de la PDT sur la vascularisation. La

PDT induit la contraction des cellules endothéliales, la fuite des composés du sang hors des

vaisseaux, l’agrégation des leucocytes polymorphonucléaires et des plaquettes, et modifie
l’équilibre existant entre la production de PGI2 (vasodilatatrice) par les cellules endothéliales

et celle de thromboxane (vasoconstricteur) par les plaquettes en faveur du Tx.
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La conséquence majeure des dommages vasculaires induits par la PDT est une

réduction de la perfusion du tissu traité. La combinaison de l’occlusion vasculaire et de
l’augmentation de la perméabilité vasculaire affecte profondément la perfusion, de manière

temporaire ou définitive (Figure 5). La réduction de la perfusion tumorale en cours

d’irradiation accroît l’hypoxie générée par les réactions photodynamiques et peut limiter
l’efficacité de la PDT. Cependant, dans la majorité des cas, la diminution de la perfusion

tumorale induite par la PDT contribue au contrôle de la tumeur à long terme. Dans le cas
d’une diminution ou d’un arrêt provisoire de la perfusion tumorale, il a en effet été montré

que le stress oxydatif important généré par le phénomène d’ischémie-reperfusion permettait

d’augmenter l’efficacité du traitement. Korbelik et al. ont montré sur un modèle de
fibrosarcome que le taux tumoral de xanthine oxydase, enzyme clé de l’ischémie-reperfusion,

augmentait de 5 fois immédiatement après PDT avec le Photofrin® (212). L’ischémie-

reperfusion joue un rôle essentiel dans les processus d’induction de la réponse inflammatoire
dont la contribution à l’efficacité de la PDT a été largement décrite (16, 213).

2.6.4.2.Facteurs influençant la réponse vasculaire à la PDT

La réponse vasculaire au traitement photodynamique est multifactorielle et son

intensité dépend en particulier de l’intervalle drogue-lumière appliqué et de l’irradiance de la
lumière administrée.

2.6.4.2.1. L’intervalle drogue-lumière (IDL)

L’intervalle drogue-lumière détermine la biodistribution du photosensibilisant dans le

compartiment vasculaire et dans les cellules tumorales au moment de l’irradiation. Il constitue
ainsi un paramètre essentiel dans la contribution relative des dommages vasculaires.

L’interdépendance existant entre l’intensité des dommages vasculaires et l’intervalle drogue-
lumière semble liée à la différence de solubilité des photosensibilisants et par conséquent, à

leur pharmacocinétique (214). Les photosensibilisants modérément ou fortement lipophiles

présentent une forte activité vasculaire peu de temps après leur administration, au moment où
leur concentration est  importante dans le sérum. C’est le cas de la benzoporphyrine dérivée

(BPD) dont l’amplitude de l’effet vasculaire est inversement proportionnelle à l’intervalle
drogue lumière appliqué. Fingar et al. ont ainsi montré que la diminution du diamètre luminal

était maximale pour un IDL de 5 min chez des rats porteurs de chondrosarcomes et irradiés de

5 min à 3h après administration de la BPD (215). Des travaux similaires sur des bronches de
porc ont également mis en évidence un effet vasculaire important pour l’IDL le plus court
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testé (5 min) (216). L’hypericine présente aussi une action vasculaire accrue 30 min après son

injection, au moment où sa concentration est maximale dans les vaisseaux de tumeurs RIF-1
induites chez la souris. Cet effet vasculaire est fortement atténué lorsque le photosensibilisant

se localise de manière diffuse dans les cellules tumorales, 6h après son injection (217).

Pour tous ces photosensibilisants, l’intensité de la réponse vasculaire a été corrélée à
l’efficacité globale de la PDT. La découverte de photosensibilisants à activité exclusivement

vasculaire a conduit  les chercheurs à les appliquer pour traiter d’autres pathologies que le
cancer qui nécessitent la destruction locale de la vascularisation. Un dérivé de la BPD, la

BPD-MA (ou verteporfine), est en particulier prometteur dans le traitement de certaines

dégénérescences maculaires liées à l’âge (218).

2.6.4.2.2. L’irradiance appliquée

L’effet de l’irradiance de la lumière sur la vasoconstriction et la stase vasculaire a été
étudié sur des animaux sensibilisés avec du Photofrin® (25 mg/kg) et irradiés 24h après à 75

ou à 50 mW/cm2. Les résultats ont montré une diminution de la réponse vasculaire à la PDT
chez le groupe traité avec une irradiance de 50 mW/cm2, où aucune modification du diamètre

du diamètre des artérioles, des veinules ou de la vascularisation tumorale n’a été mis en

évidence, contrairement à ce qui a été observé chez le groupe d’animaux traités à 75 mW/cm2

(205). L’intensité de la vasoconstriction ainsi que l’incapacité des vaisseaux à récupérer est

proportionnelles à l’irradiance appliquée (210, 219). L’ensemble de ces résultats suggèrent
que l’application d’une faible irradiance permet de maintenir l’intégrité vasculaire au cours du

traitement photodynamique.

2.6.5. Dommages immunitaires

Parallèlement aux dommages induits aux cellules tumorales et à leur vascularisation,

une forte réaction inflammatoire a été mise en évidence après traitement photodynamique. La

PDT est associée à une production massive de cytokines telles que l’IL-1β, l’IL-2, l’IL-6,

l’IL-10, le TNFα, et le G-CSF (granulocyte colony stimulating factor), possédant un puissant

pouvoir chimiotactique des cellules de l’inflammation (220-222). Outre l’altération de

l’endothélium à l’origine de la production accrue de médiateurs de l’inflammation (223),

l’élément majeur déclenchant la réaction inflammatoire serait la photooxydation des lipides
membranaires des cellules tumorales (224). Il a en effet été montré que la libération massive
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de fragments lipidiques et de métabolites de l’acide arachidonique induisait le recrutement et

l’activation des cellules effectrices de l’inflammation (225).
La plupart des cellules du système immunitaire incorporent le photosensibilisant et

peuvent subir des dommages suite à l’irradiation (226). Korbelik et al. ont cependant montré

que le Photofrin® ou la benzoporphyrine dérivée présentaient un pic d’incorporation dans une
population de macrophages associés aux tumeurs dans des proportions 9 fois supérieures aux

concentrations retrouvées dans les cellules tumorales (227). Cette accumulation préférentielle
serait liée à la forte capacité des macrophages à phagocyter le photosensibilisant sous un état

agrégé ou en association avec des lipoprotéines plasmatiques.

Une augmentation massive de neutrophiles (200 fois) a été mise en évidence dans les 5
minutes suivant le traitement photodynamique avec le Photofrin® (228). Ces cellules

phagocytaires seraient activées au niveau du site irradié afin d’éliminer les débris de cellules

générés par la PDT. La présence des neutrophiles serait au moins partiellement dépendante de
la présence de G-CSF lui-même induit par l’IL-1 (229). La PDT stimulerait donc l’activité

anti-tumorale des neutrophiles avec l’aide de l’IL-1 et du G-CSF. La déplétion de
neutrophiles réduit de 70% l’effet curatif de la PDT avec le Photofrin®, démontrant

l’importante contribution des neutrophiles à l’efficacité du traitement (226). Des résultats

similaires ont été obtenus en ajoutant des cellules de carcinome traitées par PDT à des
macrophages in vitro (230), et supportent ainsi l’hypothèse selon laquelle les macrophages

seraient préférentiellement activés par les débris cellulaires plutôt que directement par la PDT.
Ces cellules participent activement à l’effet curatif de la PDT (231). Après phagocytose et

traitement des débris cellulaires, les macrophages peuvent fonctionner comme cellules

présentatrices d’antigènes (CPA) (227). Contrairement à d’autres traitements comme la
radiothérapie, la PDT induit la formation rapide de débris de cellules susceptibles d’accroître

l’incorporation et la présentation des antigènes tumoraux par les cellules présentatrices de
l’antigène associées à la tumeurs. Ces événement peuvent ensuite impliquer les lymphocytes,

comme décrit par Abdel-Hady après PDT avec l’ALA (232). La réponse immunitaire

systémique qui s’ensuit peut induire la destruction des cellules tumorales restantes, la
destruction ou la prévention de métastases par développement d’une réponse immunologique

à mémoire, ouvrant la voie à la vaccination in situ (233-235).
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2.7. La thérapie photodynamique en pratique clinique

Des milliers de patients ont été traités par PDT au cours des 20 dernières années, mais

la plupart des essais incluaient un petit nombre de patients, ces études étant des phases I et II.

Il est alors difficile de tirer des conclusions définitives. Le nombre de centres exploitant cette
technologie est réduit car cette procédure requiert non seulement un matériel spécifique mais

aussi le concours de physiciens (153). De plus l'interprétation des résultats publiés dépend de
beaucoup de variables: type de photosensibilisant, dose de lumière (ou fluence exprimée en

Joules), énergie de la lumière (J/cm2), longueur d'onde, durée d'illumination, concentration du

photosensibilisant, intervalle drogue – lumière, méthodes de mesure de la lumière, type de
laser, …

2.7.1 Cancer de l'œsophage

La PDT a montré son efficacité dans les tumeurs de l'oesophage obstructives
entrainant une dysphagie. Dans une étude randomisée avec 236 patients, la PDT avec le

Photofrin (ester dihématoporphyrine) a montré des résultats similaires à l'utilisation du laser

YAG sur la dysphagie mais avec moins de complications (1 % après PDT vs 7 % après laser

YAG p < 0,005) et un taux supérieur de réponses complètes et partielles supérieures (32 %

après PDT vs 20 % après laser YAG, p < 0,05) (236). L'association PDT radiothérapie est une
alternative thérapeutique chez les patients avec une tumeur avancée de l'œsophage. Une étude

non randomisée, a comparé la PDT avec HpD associée à la brachythérapie versus
brachythérapie seule, les 2 groupes recevant par ailleurs une radiothérapie externe (237). Les

patients du premier groupe avaient une amélioration significative de la dysphagie par rapport

au groupe de patients traités par radiothérapie exclusive. Le taux de complications après PDT
et radiothérapie étaient de 9 % (4 perforations oesophagiennes et 4 fistules oesotrachéales

survenant plusieurs mois après le traitement) et concernaient des patients porteurs de tumeur
T4. Pour les auteurs, la PDT était un traitement palliatif efficace, mais nécessitait une

meilleure sélection des patients (237). La PDT avec le Photofrin  est aussi un traitement

efficace lorsque survient de nouvelles obstructions oesophagiennes chez des patients déjà

porteur de stent oesophagien (238). La FDA a approuvé l'utilisation du Photofrin pour le

traitement palliatif des patients avec des cancers oesophagiens obstructifs ou partiellement

obstructifs et ne pouvant pas être traités correctement par le laser YAG (239).
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La PDT avec le Photofrin a montré son efficacité dans le traitement des dysplasies de

haut grade et des cancers de l'œsophage T1 non opérables (240-243). Les dysplasies de haut
grade disparaissent dans 80 % des cas avec une diminution significative du développement de

cancers oesophagiens par rapport à un traitement par oméprazole (9 % versus 19 %)(241). Les
petits cancers (Tis ou T1) non opérables peuvent être traités par PDT, avec 84 % de

stérilisation avec un recul médian de 2 ans (243, 244). La radiothérapie peut être associée à la

PDT si la lésion persiste après 2 séances de PDT, avec 82 % de stérilisation (240). Les
séquelles de la PDT sont des sténoses oesophagiennes, survenant dans 12 % et 30 % des cas

après respectivement 1 et 2 séances de PDT (240, 242). La surveillance des patients traités
pour dysplasie de haut grade est importante car le risque de développer un cancer sous la

muqueuse régénérée existe (243).

2.7.2. Cancer pulmonaire non à petites cellules

La PDT est un traitement palliatif efficace des obstructions bronchiques tumorales,

même après chimiothérapie ou radiothérapie, permettant une diminution de l'obstruction de

plus de 50 % chez plus de 80 % des patients (245). Une étude comparative avec le laser YAG
a montré un taux de désobstruction identique mais une durée de réponse plus longue dans le

groupe traité par PDT(246). Une invasion des gros vaisseaux ou un antécédent de traitement

par radiothérapie et curithérapie sont des contre indications à la PDT car le risque
d'hémoptysie fatale est élevé (247).

Les patients présentant une petite tumeur endobronchique et contre indiqués pour une
chirurgie ou une radiothérapie en raison d'une insuffisance respiratoire, peuvent être traités

par PDT. Les taux de stérilisations varient de 83 à 90 % avec un recul supérieur à 5 ans (248-

250).

2.7.3. Les cancers ORL

La PDT avec le Photofrin est un traitement des cancers in situ et T1 du larynx et de la

sphère ORL avec des réponses complètes de 100 % et 80 à 95 % de stérilisation avec un suivi

de 37 à 44 mois (251, 252). Les tumeurs plus avancées T2 et T3, répondent au traitement mais

récidivent dans un grand nombre de cas (252). Le traitement par PDT doit donc être considéré
comme palliatif pour ces tumeurs avancées (239). La PDT peut être une alternative en cas de
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récidive locale après un premier traitement par radiothérapie comme l'ont montré Tong et al.

(253). Une approche différente des patients présentant une récidive locale est de réaliser la
PDT lors de l'exérèse chirurgicale afin d'obtenir des marges saines. Biel et al. ont ainsi traité

10 patients porteurs de récidives par chirurgie suivie de PDT peropératoire. Seul 3 patients sur

10 ont présenté une réévolution (254).

2.7.4. Les tumeurs de vessie

Les tumeurs traitées par PDT sont surtout les carcinomes in situ et les tumeurs pTa et

pT1 (154). L'HpD intraveineuse ou sa fraction oligomérique permettent d'obtenir des taux de
rémission complète à trois mois variant de 57 (255) à 100 % (256) avec une moyenne de 69 %

sur l'ensemble des études (154). Ce taux tombe à 45 %, avec des suivis allant de 3 mois (255)

à 110 mois (257). Dans ces études, la majorité des patients avaient déjà été traités
préalablement par résection transuréthrale, chimiothérapie ou immunothérapie intravésicale

ou radiothérapie, ce qui représente un biais dévaforable de recrutement. Les effets secondaires
sont une cystite inflammatoire habituellement transitoire, mais des nécroses étendues

urothéliale et musculeuse ont été décrites, conduisant à une microvessie pouvant nécessiter

une cystectomie (256). Le problème majeur de la PDT vésicale est de pouvoir standardiser le
traitement (154). La PDT trouverait une indication logique pour les tumeurs superficielles

multifocales, avec administration d'un photosensiblisant sélectif des tissus tumoraux afin de
diminuer les effets secondaires locaux, la voie  d'administration intravésicale étant privilégiée

afin de réduire les effets secondaires systémiques (154).

2.7.5. Les tumeurs cutanées

La PDT est une excellente technique pour traiter les kératoses actiniques multiples et

étendues. La FDA a approuvé son traitement par voie locale grâce à l'acide delta-

aminolevulinique ou ALA (239). Son nom de commercialisation est le Levulan aux Etats

Unis (contenant 20 % d'ALA) et Metvix en Europe (Methyl ester d'ALA, avec une meilleure

biodisponibilité). La PDT par ALA permet de traiter les maladies de Bowen, les carcinomes

basocellulaires superficiels avec 87 % de rémission complète avec un recul de 3 à 36 mois

(258-260), avec un bon résultat cosmétique dans les localisations cutanées difficiles. Par
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contre la PDT a moins d'efficacité pour les basocellulaires nodulaires et n'est pas indiquée

pour traiter les carcinomes spinocellulaires.

2.7.6. Les cholangiocarcinomes hilaires

Plusieurs études ont comparés, dans les cholangiocarcinomes hilaires non résécables,

le traitement de référence à savoir la prothèse biliaire, à ce même traitement associé à la PDT

avec Photofrin (261-264). La qualité de vie était significativement améliorée dans le groupe

PDT car le taux de changement de prothèse pour obstruction était plus faible (263). L'impact
sur la survie globale a été montré dans les études rétrospectives et prospectives mais sans que

cela n'empèche la progression de la maladie (262, 264). Les survies à 1 an, 2, 3 et 4 ans

étaient respectivement de 47 %, 21 %, 11 % et 5 % (262). La seule réserve à l'étude de Ortner
et al. (médiane de survie de 493 jours vs 98 jours, p < 0,0001), tenait à une survie

particulièrement médiocre dans le groupe drainage simple, laissant supposer un drainage
inefficace (264). L'étude de Cheon a cependant confirmé ces résultats en montrant une

amélioration de la survie dans le groupe traité versus un groupe non traité dont la survie était

plus en accord avec les résultats d'un drainage biliaire efficace (558 jours versus 288 jours, P
< 0,02) (265).

Une nouvelle approche se développe, l'utilisation de la PDT en préopératoire car le

taux de récidive après chirugie R0 est de 76 %. Le but est d'obtenir des marges saines. Une
seule étude a été publiée avec un taux de survie sans récidive à 1 an de 83 %, toutes les

marges étant saines (266).

2.7.7. Les tumeurs du pancréas

Plusieurs études expérimentales ont montré la faisabilité de la PDT sur les tumeurs

pancréatiques (267-270). Il est possible de détruire des tumeurs pancréatiques chez le rat sans
complications majeures, le tissu pancréatique sain et les structures adjacentes (voies biliaires,

vaisseaux, duodénum) cicatrisant (271). Cette protection du tissu sain lors de la PDT des

tumeurs pancréatiques est peut être due à une neutralisation du PS dans le tissu pancréatique
par une molécule non présente dans la tumeur comme le glutathion (267, 272). Une étude

clinique utilisant le Foscan a été rapportée à propos de 16 patients contre indiqués pour la

chirurgie (272). La survie médiane était de 9,5 mois après le traitement et 44 % des patients
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étaient vivants à 1 an. Les complications, 2 hémorragies par érosion de l'artère gastro

duodénale et 3 sténoses duodénales, ont toutes été traitées médicalement. L'utilisation de la
PDT par voie écho endoscopique trans-digestive a récemment fait l'objet d'une étude

préliminaire chez l'animal (273). Le traitement local de tumeurs pancréatiques chez des

patients inopérables est faisable par PDT mais sa place doit être précisée par rapport à la radio
chimiothérapie.

2.7.8. Les autres indications

Les autre indications de la PDT sont les récidives de carcinome épidermoïde du col
utérin au niveau du fond vaginal chez des patientes traitées antérieurement par radiothérapie

(274), les extensions pleurales de carcinome pulmonaire (275) avec une médiane de survie de

21 mois (276), mais avec un risque de fistule oesophago-pleurale (277). Des études incluant
des carcinomatoses péritonéales d'origines diverses ont montré des médianes de survie de 21

mois (278, 279) mais il est difficile de conclure en l'absence d'études randomisées. Quelques
études ont montré un bénéfice de la PDT en per-opératoire après exérèse de tumeurs

cérébrales comme les gliomes ou les glioblastomes malins sur la survie et le taux de récidive

locale (280-282). Des études prospectives randomisées sont en cours.

La PDT semble être un traitement efficace sur les lésions prénéoplasiques ou les petits
cancers et peut être une alternative efficace en situation palliative dans les stades avancés.

L'utilisation peropératoire adjuvante de la PDT après résection chirurgicale de lésions

cérébrales ou ORL, mériterait des études supplémentaires. Un des facteurs limitant
intervenant dans la faisabilité de la PDT est la pénétration du rayonnement lumineux dans le

tissu cible. La pénétration optique des tissus est maximale pour les longueurs d'onde rouges et
infrarouges proches (283). La pénétration dans les tissus très pigmentés comme le foie ne

dépasse guère 1 à 8 mm selon le photosensibilisant utilisé (283, 284), jusqu'à 10 mm en PDT

intersticielle (127). Les photosensibilisants les plus étudiés sont le Photofrin et la mTHPC, et

sont activés à des longueurs d'onde respectivement de 632 et 652 nm, ce qui limite la

pénétration de la lumière dans les tissus. Seul la mTHPBC, activée avec une longueur d'onde
de 740 nm, permet une meilleure pénétration de la lumière dans les tissus, même fortement

pigmentés comme le foie (164). Vogl et al. sont les premiers à avoir rapporté l'utilisation de la
mTHPBC en clinique humaine pour traiter des métastases hépatiques de cancers colorectaux
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par PDT intersticielle (18, 285). Le but de notre travail était d'étudier la pharmacocinétique de

la mTHPBC dans le foie sain et tumoral à partir d'un modèle expérimental de xénogreffe
hépatique d'une lignée d'adénocarcinome humaine chez le rat nude.
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RESULTATS

1. Etude des lésions biliaires induites par la radiofréquence et prévention de ces lésions

Si le taux de complications biliaires majeures secondaires à une ablathermie par RF est

bas (95), c'est parce que les tumeurs centrales ou hilaires proche ou contre les vaisseaux

portes et les voies biliaires principales ne sont pas des bonnes indications. Le flux sanguin

protége les vaisseaux de gros calibre en évacuant la chaleur produite par la RF (108, 286). Par

contre, l'ablathermie par RF au contact des voies biliaires induit des lésions irréversibles,

source de complications précoces ou tardives, qui peuvent être fatales (14).

Le but de cette étude est (i) de mettre au point un modèle expérimental de lésions

biliaires par RF puis (ii) de prévenir ces lésions en perfusant les voies biliaires par du sérum

glucosé froid lors de l'ablathermie par RF.

1.1. Modèle expérimental de lésions biliaires lors de la réalisation d'une

ablathermie hépatique par RF

Notre étude de modèle expérimental chez le porc sain a été publié dans European Surgical

Research (2004; 36: 88-94) que nous reproduisons ci-après.
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1.2. Prévention des lésions biliaires lors de la réalisation d'une ablathermie hépatique
par RF au contact des voies intrahépatiques

C'est à partir de l'idée du Dr Elias que l'expérimentation a été élaborée afin de valider le

refroidissement des voies biliaires comme moyen de prévention des lésions biliaires. Nous

avons pu démontrer l'efficacité du refroidissement des voies biliaires dans la prévention des

lésions biliaires au cours de l'ablathermie. Il reste à déterminer quelle serait la température

optimale du liquide de perfusion qui permettrait de prévenir les lésions biliaires sans réduire

l'effet thérapeutique recherché (le volume de nécrose tumorale) qui pourrait favoriser les

récidives tumorales.

Notre étude a été acceptée pour publication dans Annals of Surgery. Nous donnons ce

texte in extenso.
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2. Cinétique de distribution intahépatique et intratumorale de la 5,10,15,20-tetrakis(m-
hydroxyphenyl)bacteriochlorine (m-THPBC)

2.1. Modèle expérimental de tumeur hépatique chez le rat athymique à partir

d'une lignée de tumeur humaine HT29

La majorité des modèles animaux expérimentaux de tumeurs hépatiques est

développée à partir de souris nude, pesant de 20 à 30 g à six-huit semaines de vie (287, 288).

Les tumeurs hépatiques sont de petites tailles, de 2 à 4 mm, rendant difficile une mesure in

vivo de la concentration intratumorale d'un photosensibilisant (288). C'est la raison pour

laquelle nous avons choisi de développer un modèle expérimental chez le rat. Son poids est

dix fois plus élevé que celui de la souris. Nous avons pu obtenir des tailles tumorales de 1 à 2

cm avec des volumes de près de 3000 mm3. Ces volumes tumoraux permettent de reconstituer

de manière assez similaire des métastases hépatiques; en effet, au delà d'une certaine taille

tumorale, la métastase se développe à partir de la périphérie grâce à la néoangiogénèse

tumorale, le centre de la métastase étant nécrotique par défaut d'oxygénation. Le choix de la

lignée issue d'adénocarcinome colique humain (HT 29) a été dicté par la parfaite maîtrise au

sein de notre laboratoire de cette souche tumorale depuis de nombreuses années (173, 289,

290).

Ce modèle expérimental a été publié dans Oncology Reports (2005; 14 (5): 1203-

1207) et est présenté dans les pages suivantes sous forme d'article.
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2.2. Pharmacocinétique intrahépatique et intratumorale de la m-THPBC par

spectroscopie de diffusion élastique et par extraction

L’application de la thérapie photodynamique sur le foie, est limitée par l’absorption

importante du tissu dans l’intervalle spectral ultraviolet (UV)-visible, jusqu’aux longueurs
d’onde supérieures à 620 nm. Elle est consécutive au fort taux d’hémoglobine et

d’oxyhémoglobine. De ce fait, si la bande d’absorption du photosensibilisant (PS) est située
dans la région d’absorption de l’hémoglobine, la probabilité d’absorption des photons par le

photosensibilisant est faible, et le traitement devient inefficace. La recherche d’un PS aux

propriétés photo-physiques optimales pour son utilisation dans le foie est en conséquence
importante. La m-THPBC, qui présente un fort pic d’absorption dans le proche infrarouge

(IR) (environ 740 nm), rend son usage particulièrement intéressant car dans cette bande
d’absorption, le foie est relativement transparent et l’efficacité photodynamique de la m-

THPBC est élevée.

La Figure 2.1. reporte dans la bande spectrale UV-visible-IR proche, les spectres

d’absorption de l’hémoglobine diluée dans l’eau pure et de la m-THPBC diluée dans le

méthanol. L’hémoglobine possède deux bandes d’absorption: la bande de Soret, qui couvre

l’UV proche à la longueur d’onde de 450 nm, et le Q-band compris entre 480 et 650 nm. Dans

la région rouge et proche infrarouge (640–660 nm), l’absorption de l’hémoglobine est

relativement faible. La déoxyhémoglobine possède encore une faible bande d’absorption

autour d’un pic maximum à 760 nm. La m-THPBC présente trois bandes d’absorption: de 330

à 390 nm dans le proche UV, de 500 à 530 nm (avec un pic à 516 nm) dans le visible et de

710 à 755 nm (avec un pic à 735 nm) dans le proche infrarouge. L’efficacité du traitement

dépend entre autres de la concentration du PS dans le tissu illuminé. En général, le traitement

est plus efficace quand la concentration de PS est élevée ou suffisamment importante. Des

études cinétiques sont donc essentielles afin de définir l’intervalle optimal entre l’injection du

PS et l’application de la lumière. Bien que la fluorescence de la m-THPBC puisse être excitée

dans les 3 bandes d’absorption décrites, le pic de fluorescence est trop proche du pic

d’absorption, pour effectuer la pharmacocinétique de la m-THPBC par fluorescence dans le

foie.
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Figure 2.1. Spectres d’absorption de l’oxyhémoglobine (HbO2), déoxyhémoglobine (Hb)
dans l'eau pure, de 5,10,15,20-Tetrakis(m-hydroxyphenil)bacteriochlorin (m-THPBC) dans le

méthanol.

2.2.1. Techniques de mesure de la concentration intratissulaire d'un
photosensibilisant

Il existe deux types de méthodes de mesure de la concentration d'un

photosensibilisant: les méthodes invasives (par extraction ou micro-dialyse) et les méthodes
non-invasives (par les méthodes de "pharmacocinétique optique" ESS (Elastic Scattering

Spectroscopy) ou LIFS (Light Induced Fluorescence Spectroscopy)). La concentration d’un
PS peut être mesurée par l’extraction chimique d’un échantillon et la mesure de l’intensité de

fluorescence (291). Dans le cas de produits fluorescents, cette méthode est considérée comme

la méthode de référence "gold standard". Dans le cas d’études pré-cliniques chez l’animal,
cette méthode présente le désavantage de ne pas pouvoir être renouvelée sur le même animal

du fait de son caractère invasif. Il existe une demande pour mesurer la concentration de
médicaments de façon non-invasive et en temps réel. Dans le cas où la molécule est
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fluorescente (la plupart des photosensibilisants utilisés en PDT), on peut envisager les

méthodes de LIFS.(292-294). Ces techniques ont néanmoins des restrictions importantes:
- la fluorescence des PS peut être contaminée par la fluorescence des fluorophores

endogènes,

- la valeur du signal peut dépendre d’une façon non-linéaire de la concentration du
fluorophore,

- la concentration de la drogue ne peut être estimée qu’en surface de l’organe étudié.

Les mesures de changement relatif de concentration par comparaison d’intensité de

fluorescence sont simples, mais les estimations de concentration ne le sont pas (295).

2.2.2. Spectroscopie de diffusion élastique (ESS)

La diffusion est définie comme le changement de direction de la propagation de la

lumière dans un milieu avec une distribution non-homogène de coefficient de réfraction
(milieu trouble). Dans le cas ou la fréquence de la lumière diffusée ne change pas, ce

phénomène s’appelle diffusion élastique (ES, Elastic Scattering). La spectroscopie de
diffusion élastique (Elastic Scattering Spectroscopy, ESS) est un domaine de la spectroscopie

qui étudie l’interaction lumière – tissu par l’analyse de la lumière diffusée. L’étude de la

lumière rétro-diffusée (la part de lumière dont le sens de sa propagation a changé et est
diffusée en sens inverse) s’appelle "spectroscopie de réflectance diffuse" (Diffuse Reflectance

Spectroscopy).
La méthode de spectroscopie de diffusion élastique est basée sur l’enregistrement de la

lumière diffusée. Cette méthode est basée sur l’analyse de spectres acquis par une fibre

optique d’acquisition sur une zone très limitée. Chaque spectre correspond à l’exploration
d’un volume tissulaire dont la dimension est déterminée par la dimension de la fibre ou la

surface du spot du système optique. La forme du spectre dépend des paramètres de diffusion
et d’absorption des tissus. Le spectre de la lumière diffusée contient l’information concernant

la structure du tissu (propriétés de diffusion) et sa composition chimique (propriétés

d’absorption). Donc la spectroscopie de diffusion élastique nous permet de détecter des
changements de propriétés de diffusion et d’absorption de la lumière dans les tissus. Ces

changements sont en relations avec la taille des noyaux et des cellules, la vascularisation et

l’oxygénation, des altérations structurelles ou encore des différences de concentration de
chromophores.

La technique de spectroscopie à ondes continues est la plus simple à réaliser. Un
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système d’enregistrement de ESS est constitué en règle générale de trois parties: la source

d’illumination, le système de distribution et d’acquisition de la lumière et un système
d’acquisition et de traitement du signal.

Un appareil utilisable pour l’étude des propriétés des tissus biologiques et la mesure de
concentration de PS par l’analyse des spectres de diffusion élastique et de fluorescence in vivo

dans l’intervalle spectral du visible–infrarouge proche a été mis au point. C'est le Dr Vadzim
N Chalau qui a réalisé cet appareil dans le cadre d'une thèse doctorat de l'Institut National

Polytechnique de Lorraine. La validation des paramètres techniques de l’appareil a été menée

sur des fantôme et in vivo sur un modèle animal (296).

2.2.3. Description de l'appareil de mesure

Le spectromètre destiné à l’enregistrement des spectres de fluorescence et de

réflectance diffuse résolue dans l’espace in vivo est constitué de trois modules (Figure 2.2.) :
- un module physique et électronique de contrôle de la source de lumière;

- un module capteur multicanaux à base de fibres optiques;

- un module de spectrométrie piloté par un ordinateur et ses programmes
informatiques associés.
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Figure 2.2. Shéma de l'appareil de mesure par analyse des spectres de diffusion élastique et

de fluorescence

2.2.3.1. Module "Source de Lumière"

Ce module est constitué de plusieurs sources de lumière LED’s émettant à des
longueurs d’onde d’émission différentes, de différents régulateurs d’intensité et d’une

interface électronique de communication entre le module physique et l’ordinateur.

La source d'illumination est composée de 2 canaux de 8 diodes émettrices de lumière
(light emitting diode ou LED). Chaque LED est alimentée par sa propre source de courant

stabilisée. La lumière visible est générée par une LED blanche (450 – 700 nm) (Radiospares,
Beauvais, France). Dans le proche IR, la combinaison de LED (Roithner Lasertechnik,

Vienne, Autriche) émettant à des longueurs d'onde de 700, 740, 780, 810, 850, 880 et 960 nm

a permis de réaliser une source de lumière avec un spectre allant de 440 à 1000 nm. La
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puissance en sortie de fibre est de 20 à 50 µW.

2.2.3.2. Sonde à fibres optiques

Une sonde multifibre en forme de Y a été développée.La sonde est constituée de 7

fibres optiques de 250 µm de diamètre externe, la distance maximale entre les fibres étant de
0,5 mm. 2 canaux de 3 fibres d'illumination séparés de la fibre d'acquisition respectivement de

1,74 mm et 0,53 mm ont été constitués (Figure 2.3.). Les extrémités proximales des fibres
étaient connectées aux modules LED's.

Figure 2.3. Shéma de la sonde à fibres optiques

2.2.3.3. Module de spectrométrie, ordinateur et programmes
informatiques associés

Le spectromètre utilisé est un instrument standard du marché, conçu à base d’un

capteur CCD et portant la référence Avantes USB2000 (Avantes, Soerense, Netherlands) dont
l’intervalle spectral est de 300 à 1100 nm (selon les données du fabricant).

Un logiciel spécifique de commande de la commutation de la source de lumière,
d’acquisition et de traitement du signal a été développé. Le programme informatique est écrit

en Visual Basic et interfacé avec Excel (Microsoft Excel, USA). Cette méthode nous permet

de réaliser le logiciel prototype et nous permet d’utiliser toutes les possibilités d’Excel pour
traiter les données sans programmation supplémentaire.
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Les résultats de l'étude pharmacocinétique de la m-THPBC au niveau hépatique et

intratumoral (modèle xénogreffe HT29 chez le rat athymique) ont été soumis à publication

("Journal of Biomedical Optics"). Ces résultats sont présentés dans les pages suivantes sous la

forme du manuscript original.
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ABSTRACT

The aim of this study was to determine the pharmakokinetics of mTHPBC in normal

rat liver tissue and in an experimental HT29 tumour rat liver after intra venous

injection of mTHPBC, using tissue extraction techniques and non invasive Elastic-

Scattering Spectroscopy (ESS). The analysis of resolution and sensitivity of the

spectrometer was performed on the basis of measurements on liquid phantoms with

optical properties simulating the optical properties of biological tissues. The maximum

mTHPBC accumulation in the liver was at 4 hours after photosensitizer injection

followed by a regular decrease with time. The correlation between ESS and tissue

extraction techniques was very good (R2 = 0.993). At 4 and 24 hours after

photosensitizer injection, the concentration values measured in tumor were

respectively 0.58 ± 0.59 and 0.31 ± 0.36 µg/g tissue. At these time points, mTHPBC

levels in healthy hepatic tissue were respectively 3.70 ± 2.27 and 1.82 ± 1.83 µg/g.

In conclusion, ESS has the potential to provide quantitative, in vivo, site-specific

measurements of mTHPBC concentration in liver and HT29 tumour. mTHPBC had a

better selectivity for normal liver tissue than for HT29 liver tumour. We suggest that

the mTHPBC–mediated PDT effect could be largely mediated via vascular damage in

peripherical liver tissue surrounding the tumour and that the selectivity of the

treatment could not be based on differential tumour drug uptake.

Keywords: mTHPBC, Elastic-Scattering Spectroscopy, Liver metastasis, Colorectal

neoplasms, Rat nude, Photodynamic therapy.
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INTRODUCTION

Colorectal cancers present the first cause of malignant-neoplasm-related

deaths mortality in males and females in Western Europe and the United States.

Namely, 36.000 new cases are detected annually in France and 130.200 in the

United States.1 Although curative excision of the primary tumour is possible in many

colon cancer patients without detectable metastasis, about half of these patients die

from hepatic metastasis within a few years. In selected patients (20 –25 %) with

colorectal liver metastases, hepatic resection offers a 25 – 38 % 5-year survival rate. 2

Photodynamic therapy (PDT) use of combination of a photosensitising drug

and light to cause selective damage to the target tissue. 3 This therapy results in a

sequence of photochemical and photobiologic processes that cause irreversibles

photodamage to tumor tissues. 4 A photosensibiliser can target directly, inducing

necrosis or apoptosis. 5 Alternatively, by the targeting of tumour vasculature (or

indeed of healthy surrounding vasculature), the tumour can be starved of oxygen-

carrying blood. Thus, together with inflammatory and immune responses, damage to

the tumour can be maximised by use of PDT. 6 The effect of the PDT depends on a

multitude of parameters including the tissue and tumour optical properties, the drug

dose, light activation wavelenght, light intensity, light dose and time interval between

drug and light administration. PDT has mainly been used to treat superficially located

lesions such as skin, oesophagus, bladder, head and neck and lung tumours. 3 Most

photosensibilizers currently used in PDT are activated by light in the red region of the

visible spectrum, which has a limited penetration in tissues. 4 New photosensibilizers

has been developed in oder to make interstitial treatment of solid tumours more

feasible, especially in highly pigmented tissues, like the liver. 7 The bacteriochlorin
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photosensibilizer 5,10,15,20-tetrakis ( m-hydroxyphenyl) bacteriochlorin (mTHPBC)

has a very strong absorbance peak at 734 nm. 8 Activation of mTHPBC at near-

infrared wavelenght significantly increases light penetration and thus treatment

volumes in most tissues. 7 If properties of this new photosensibilizer was studied in

normal liver tissue, 7,9 there is no study in literature about properties of mTHPBC in

tumour liver.

The problem of determining in vivo tissue concentrations of photosensibiliser

is especially important for PDT treatment. There are very few minimally invasive or

non-invasive methods for determining drug concentrations in tissue. 10 Fluorescence

measurement of tissue concentration of photosensibiliser can provide informations,

however some of the PDT drugs are nor fluorescent, and therefore can not be

measured by fluorescence techniques. Futhermore, the light intensity to be measured

is larger, and photobleaching is not an issue. 10 For modest intensities, the

predominant responses of tissue to light are scattering and absorption. Elastic-

scattering spectroscopy refers to broadband white-light measurements, wherein

seperate illuminating and collecting fibres are placing in direct optical contact with the

tissue. This method was applied to the measurement of PDT drugs concentrations in

tissue.11 In this study, we used a simple and accurate steady-state spectroscopic

method of measuring mTHPBC concentration.

The purpose of this study was to determine the pharmakokinetics of mTHPBC

in normal rat liver tissue and in an experimental HT 29 tumour rat liver after intra

venous injection of mTHPBC, using tissue extraction techniques and non invasive

Elastic-Scattering Spectroscopy (ESS).
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MATERIALS AND METHODS

Animals and tumour model

A total of 26 male athymic Rowett nude rats (Hsd: RH-mu) (Harlan United

Kingdom Limited, Shaw’s Farm, Oxon, UK), weighing 300 ± 30 g, were used in these

experiments. The animals were kept in special pathogen-free conditions in a laminar

flow cabinet with constant temperature (24–26 °C), humidity (40–50%) and 12 h

light/dark cycle. The animals had free access to food and water. The experiments

were approved by the Animal Welfare Committee of  the Faculty of Medicine in Nancy

(54500 Vandoeuvre-lès-Nancy), and the animals received care in accordance with

established guidelines of FELASA (Federation of European Laboratory Animal

Science Associations).

Colorectal tumor-derived human cell line HT29 was obtained from ATCC cell

collection and regularly controlled for mycoplasma contamination. Cells were

maintained in Roswell Park Memorial Institute (RPMI) 1640 medium (Life

Technologies, Cergy Pontoise, France) supplemented with 10 % heat-inactivated

Fœtal Calf Serum (FCS, PAN Biotech GmbH, Aidenbach, Germany), 1% penicillin

(10 000 IU), streptomycin (10 000 µg/ml) and 1 % 200 mM glutamin (Life

Technologies). Cells were kept at 37°C in a 5 % CO 2 humidified atmosphere,

trypsinized and re-seeded into fresh medium every 7 days. One week before

treatment, 2 x 10 4 cells/ml were seeded in 175 cm 2 flasks. Just before tumor cell

implantation, cells were trypsinized, counted and resuspended in 0.5 ml 5 % glucose

solution to obtain 1 to 3 10 8 cells/ml.

The rats were irradiated the day before the liver graft with a dose of 3,5 Gy,

using a particle accelerator (Gamma1.25 MeV photons), Theratron 780C 
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(Theratronics, MDS Nordion, Ottawa, Canada) . At laparotomy, A single cell

suspension of 0.5 ml containing 2 x 10 7 tumour cells was injected subcapsulary in the

liver through a neddle 29 G (Terumo Europe N.V., Leuven, Belgium)  in order to

obtain a unique tumor. When the rats awoke, each was isolated in a cage with food

and water. The rats were treated prophylactically with  amoxicillin-clavulanate

(Augmentin , GlaxoSmithKline, Marly-le-Roi, France) at 0.35 mg/ml drinking water

for 2 weeks. Two months after tumour cells injection, tumours had reached a

diameter of approximately 10 - 12 mm. All surgical procedures were performed under

general anesthetics. Photosensibilizer was injected via a vein of the tail.

Drug

5,10,15,20-Tetrakis-(m-hydroxyphenyl)bacteriochlorin (mTHPBC) (Biolitec Pharma

Ltd, Edimburg, UK) was dissolved in 60 % 1,2-propanediol and 40 % ethanol (96%)

(vol. / vol.) and administered at a dose of 0.5 mg kg -1 body weight.

Non invasive Elastic-Scattering Spectroscopy measurements

An optic-fibers based system was developed and applied to the registration of

spatially resolved diffuse reflectance spectra. The device consists of the three

principal parts: light source, optic-fibers probe, data acquisation and processing

system.

Light source: The source of illumination includes two identical sets (channels)

of 8 LEDs modules, each with individual current stabilisers, and shared electronic

computer interface 5 (Figure 1). Visible light (450–700 nm) is generated by a "white"

LED (Radiospares, Beauvais, France). In the near InfraRed (NIR) band, we

combined a set of LEDs peaking up at wavelengths 700, 740, 780, 810, 850, 880 and
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960 nm with spectral half-bandwidth of 40–60 nm (Roithner Lasertechnik, Vienna,

Austria). This technical concept permits to obtain a light source with spectral range

440–1000 nm and with a shape easily adaptable to specific measurement conditions.

The maximal registered wavelength is 960 nm, since the silicium-CCD based

spectrometer has a limited sensitivity in the near IR spectral range. A specific optical

coupling was built-up to allow injection of LEDs light into the fiber through standard

barrel connector SMA 905. The power of optical irradiation at the output of the fiber

probe is about 20–50 µW.

Optic Fibers probe: A multi-fibers Y-shaped probe was specifically developed

(Figure 2). The probe is made of 7 optical fibers with approximate core diameters of

200 µm, cladding diameters about 250 µm and numerical apertures of 0.22. Using

optical fibers with cladding diameter of 250 µm, the maximal possible distance

between fibers centers is 1.75 mm. Moreover, the exterior cladding diameter also

limits the minimal possible distance between the centers of the fibers, in our case to a

value of 250µm if they were in close contact. But this is difficult to achieve with

acceptable precision and stability of the fibers positioning and we finally choose a

minimal distance of 0.5 mm as more appropriate to our technological development

capabilities. The registration fiber collects the diffused light and is connected to the

spectrograph. The 6 other illumination fibers are split into two groups of 3 fibers and

placed at concentric distances of 0.53±0,04 mm (group 1) and 1.74±0,03 mm (group

2) respectively from the registration fiber. Real distances were measured by

macrophotography. Because of the limited spectral bandwidth of LEDs (except of

"white" LED), we used each group of 3 fibers to combine the intensity spectra of 3

LEDs and therefore to obtain a broadened spectrum light source (100–180 nm
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instead of 40–60 nm for a single LED). On assumption that studied medium is semi-

infinite optically homogeneous and isotropic medium, it is irrelevant that the fibers in

one group are not located in the same point if the distances between the irradiation

and acquisition fibers are equivalent. Therefore proposed solution is equal to the

point light source and its spectrum is equal to the sum of the spectra of three

equidistant sources.

Figure 1. Shematic diagram of the experimental system used for non invasive

Elastic-Scattering Spectroscopy measurements
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Figure 2. Shematic diagram of the multi-fibers Y-shaped probe used for non invasive

Elastic-Scattering Spectroscopy measurements

Spectrometer and system control: Compact CCD based spectrograph

Avantes USB 2000 with spectral range 380-1000 nm (Avantes, Soerense,

Netherlands) was used for registration of the animal tissues and phantoms diffuse

reflectance spectra in the spectral range of 500–968 nm. A specific program was

developed on a PC computer to synchronise the measurements with the

spectrometer and light sources controls, as well as to perform preliminary correction

and processing of spectra.

Measurements principle: To measure the diffuse reflectance spectra,

illumination light channels 1 and 2 connected to the 3-fibers groups 1 and 2

respectively, are alternatively switched on and off. Channel 1 alone (shortest

distance) is switched on first and the corresponding spectrum is registered, then
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channel 2 alone (longest distance) is switched on and the second spectrum is

acquired. Thus, the total acquisition time at the two distances is equal to the sum of

registration time required for each spectrum. The signal intensity obtained at 0.53

mm distance is higher than the one at 1.74 mm so that registration time of Channel 1

can be shortened, thus decreasing the total measuring time. The spectrograph

sensitivity and the power of light source allowed us to keep a total acquisition time

value less then 2 s. The time diagrams of acquisition are displayed in the Figure 3.

Figure 3. Time diagram explained the data acquisition by  the experimental system

Phantom model: The analysis of resolution and sensitivity of the device was

performed on the basis of measurements on liquid phantoms with optical properties

simulating the optical properties of biological tissues. We used Intralipid-20%

(Fresenius Kabi AG, Bad-Homburg, Germany), analogue to Intralipid-10%, which is a
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medium for intravenous nutrition, moreover widely used as a diffusing medium for

optical phantoms.12,13 Optical parameters µs (scattering coefficient), g (anysotropy

factor) and µ's (reduced scattering coefficient) for Intralipid-20% were calculated from

equations stated in for Intralipid-10% assuming, 13 that concentration of scattering

particles in it is more twice. Absorption coefficient of Intralipid was estimated to be

negligible (0.027 cm-1 at 633 nm). 12 As light absorber we used Indian ink (Lefranc &

Bourgeois, Le Mans, France).  Indian ink was diluted in water (1:100 vol/vol) and the

absorption coefficient µa of obtained basic solution, further used to phantom

preparation, in the visible and near IR range was measured with a Lambda Bio

spectrometer (Perkin Elmer, Wellesley, MA, USA) while its scattering properties were

assumed to be negligible. Desired phantom absorption coefficient was obtained then

by the dilution of this basic solution. In the visible and near infrared regions, biological

tissues like muscle or tumours exhibit three regions with highly different optical

properties, defined mostly by haemoglobin absorption. The spectral regions 400–470

nm and 500–650 nm are characterized by strong absorption of Soret’s band and of

Q-bands of haemoglobin respectively, while 650–960 nm has relatively weak

absorption compared to the diffusion of the tissues ("therapeutic window").

Consequently, we focused this experimental work in the spectral regions 500–650

and 650–960 nm because the signal from rat tissues at shorter wavelengths was too

weak so it was impossible to acquire a spectrum during an acceptable acquisition

time. For further analysis, we then selected two wavelengths of interest at 562 nm in

the visible and at 830 nm in the near IR. Wavelength 562 nm was chosen because it

corresponds to the maximum peak of absorption of biological tissues in the visible

spectral range. Wavelength 830 nm was chosen as a midpoint in the minimal

absorption spectral band of tissues, between the haemoglobin weak absorption peak
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at 760 nm and the water absorption peak at 976 nm.

Animal models

Reflectance spectra (R) were registered when tumours were 1–2 cm in

diameter, i.e. on 2 months after inoculation of tumour cells.  Rats were injected with

0.5 mg/kg m-THPBC, and the measurements of  mTHPBC diffuse reflectance

intensities (D) were realized in a direct contact with healthy liver tissue at the selected

time intervals after drug administration.  The D coefficient is defined with values of

diffuse reflectance R at a given wavelenght λ.

D(λ) = log Rliver (λ)
R(liver+mTHPBC ) (λ)

(0.1)

Immediately after in vivo measurements, the animals were sacrificed for

determination of m-THPBC concentration by chemical extraction.

Extraction assays

The solubilization technique for photosensitizer quantification in ex vivo tissus

samples published by Lilge and coworkers 14 was used with slight modifications to

quantify mTHPBC amount in liver and tumor by subsequent fluorometry. Briefly, each

frozen tissue sample of approximately 0.4 g wet weight was chopped into small

pieces, immersed in 2 ml of Solvable™ (Perkin Elmer, Wellesley, MA, USA) in a 15

ml plastic tissue culture tube and placed, in dark, into a shaking water bath at 50°C

for 1 h. One ml of the resulting homogenate was then retired and placed in a tube at

4°C was added in the tube. The tubes containing the remaining tissue were returned

to bath for a further 1 h after the addition of one ml of Solvable™. After 2 h

incubation, all the tissue was solubilized. To avoid strong absorption (optical densities
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must be inferior to 0.1), 0.2 ml homogenate sample was diluted with 0.8 ml water.

The resulting solution was then analyzed by fluorometry with an excitation

wavelength 514 nm and an emission wavelength ranged from 600 to 800 nm.

Control samples were liver and tumor samples without mTHPBC. The control

homogenate was used to monitor the blank value and then to establish a calibration

curve by adding known amount of mTHPBC from 0.01 to 0.5 µg/ml. An additional

internal calibration was performed by adding a known quantity of mTHPBC into a

control sample before the incubation period in order to verify that no mTHPBC was

lost during this step.

Statistical analysis

A two-population independent t-test was performed to characterise the

differences in intensity spectra between healthy and tumor tissues for rats.

Differences were considered as statistically significant for p < 0.05. The data were

analyzed and compared using Staview 5.0 ® (Abacus Concepts,

Berkeley,California, USA).
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RESULTS

Liver spectral properties at the wavelength of 740 nm: The theory of the

measurements of m-THPBC concentration required the knowledge of two optical

parameters, absorption coefficient µa and reduced scattering coefficient µ's. These

coefficients were obtained by comparison of the spatial distribution of scattered light

in the turbid medium in the phantoms (Table 1) and in the liver tissue (Table 2) with

the known parameters. The spectrums of the liver and the values R of the phantom

are displayed in the Figure 4. The measured coefficients at 740 nm in the rat liver

were 0.19 ± 0.01 and 7.5 ± 0.3 for µa and µ's respectively (Table 1). The resolution of

our device, or its ability to distinguish the difference in changes µa and µs is limited by

the noise and instability of spectrometer and light source. In the phantom study five

successively measured spectra in the same solution demonstrated an error between

0.3–0.75% for both distances for acquisition time less than 1 second and signal drift

of the order of 1% for a time interval of several minutes between 2 consecutive

measurements. Reliable difference in the spectrum magnitude, which can be

distinguished by our device with Intralipid phantoms, is 1.75 % if time of acquisition is

not more than 1 second and with a treatment of the signal to improve the ratio

signal/noise. This limit is defined by imperfection of the system "light source –

spectrometer": non-stability of the parameters, noise, non-linear progression of the

spectrum. The sensitivity of the system is: Dmin = log(4096/(4096-4096 x 0.0175)) =

0.0076 ≈ 0.01, with concentration of mTHPBC c min ≈ 0.1 µg/g. We could consider this

value as the minimal level of detection.
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Table 1. Absorption ( µa) and reduced scattering ( µ's) coefficients obtained for rat

liver tissue like phantoms at wavelenght 740 nm.

Intralipid (%) MR5 (%) µa (cm-1) µs
a (cm-1) ga µ's

a (cm-1)

O.69 ± 0.03 0.38 ± 0.02 0.19 ± 0.01 22.8 ± 0.9 0.67 7.5 ± 0.3

Values are given ± standard deviation.

a Values were calculated with published formulas 12,13

Table 2. Diffuse reflectance spectra values R (± Standard Deviation) of rat liver and

phantom (Intralipid - Indian Ink) at wavelenght 740nm measured at two distance

between the fibers, 0.53 and 1.74 mm

Distance (mm) Rliver Rphantom Differencea (%)

0.53 2.35 (± 0.13) x 10 -5    2.273 (± 0.004) x 10 -5 3.4

1.74 0.62 (± 0.03) x 10 -5    0.619 (± 0.002) x 10 -5 0.6

a difference = (R liver - R phantom) / R phantom x 100 %

a difference =
(Rliver − Rphantom )

Rphantom

×100%
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Figure 4. Spectrums of the Steady-State Space Resolved Diffuse Reflectance

Spectroscopy and values of R ( ± standard deviation) for liver and phantom at

wavelenght 740 nm. The measures were performed at the distance between the

fibers of 0.53 and 1.74 mm.

Distance 0.53 mm: - - - Liver in vivo, � phantom

Distance 1.74 mm: ______ liver in vivo, Δ phantom
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Linearity between parameter D and µa in turbid medium and in liver and

evaluation of the average photon pathway: The direct in vivo measurements of D

and µa in the liver meets many difficulties, therefore we simulated behavior of these

two parameters with the Intralipid phantoms, keeping  the µ's as a constant value (7.5

cm-1) and varying µa. The variations in D with respect to µa are displayed in the

Figure 5 and demonstrate the good linearity within the µa interval from 0.5 till 3.5 cm -

1.

Figure 5. Variations in D with respect to mju-abs ( µa) with µ's constant and equivalent

7.5 cm-1 of turbid medium

D* Approximation by linear function (R 2 = 0.996)
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Thus, the average pathway of the photon in the investigated turbid medium is

constant and could be estimated by using the modified law of Lambert-Bear as L ≈

2.3026 x ∆D / ∆ µa. The computed value of L in the liver was 50 mm.

The absolute error from measurements of diffuse reflectance R is 1.75 % with optimal

conditions (acquisition time inferior to 1 s, level of the signal close to the saturation

level of the spectrometer).

ΔR = 0.0175 ⋅ R0 (0.2)

Where R0 is the value R being in optimal conditions.

The relative error of D:

ξD = ΔD / D =
log 1+0.0175 ⋅10D( )

D
(0.3)

The relative accuracy ξD according to the values D is displayed in Figure 6. ξD allows

to estimate the interval of values D where spectroscopic accuracy of measurements

is acceptable. In vivo, the error is more important owing of the influence of the

geometric conditions of measurements: cleanliness of the sensor, quality of the

surface area of the organ and quality of the contact between the sensor and the

organ. In vivo, we accepted as accuracy a relative error of D at wavelenght of 740 nm

inferior to 10 %. The accuracy of measurements of D is the best in the interval D =

0.1 – 1.3. In concentration of mTHPBC in the liver (c dr) defined by Steady-State

Space Resolved Diffuse Reflectance Spectroscopy, it corresponds to 1.1 – 14 µg/g.

cdr ≅ 10.76 ⋅D (0.4)

The best accuracy of measurement (error ≤ 5 %) is in the interval D = 0.3 – 0.6 or for

concentration between 3.3 – 6.6 µg/g (Figure 6).
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Figure 6. Relative accuracy ξ of measurements of D (low abscissa scale) or of the

concentration of mTHPBC in the liver (high abscissa scale) .

____ interval of better accuracy of measurements (relative accuracy ξ ≤ 10 %)

Changes of ESS spectrum after mTHPBC injection: Diffuse reflectance spectra,

obtained from liver before and 4 hours after mTHPBC injection, are plotted in the

Figure 7A. As compared with spectra obtained from liver without mTHPBC, mTHPBC

absorption was observed between 700 and 760 nm with a maximum value (R) at 740

nm. From these data, D values were calculated by using the formula (1.1). mTHPBC

absorption spectra D, reconstructed from reflectance spectra obtained from 5 min to

4 hours after mTHPBC injection, were displayed in the Figure 7B. D values increased

with time suggesting an accumulation of mTHPBC in liver.
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Figure 7. A: Diffuse reflectance spectra obtained in vivo in rat liver before and 4
hours after intravenous injection  of 0.5 mg/kg mTHPBC. Distance between fibers :
1.74 mm. B: mTHPBC absorption spectra restored from diffuse reflectance data
obtained in vivo in rat liver at different time after mTHPBC injection.
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Comparison of mTHPBC pharmacokinetic data obtained by in vivo ESS and

spectrofluorimetry performed on tissue extracts: From 2 to 24 hours after

mTHPBC injection, ESS measurements (D) on liver were followed by chemical tissue

extraction to evaluate, by spectrofluorimetry, mTHPBC concentration (C). The

pharmacokinetic curves plotted from the data obtained by the two techniques are

displayed in the Figure 8A and 8B. A similar kinetic profile was observed with a

maximum mTHPBC accumulation in the liver at 4 hours after photosensitizer injection

followed by a regular decrease with time. At 24 hours, the hepatic mTHPBC

concentration measured by spectrofluorimetry was 0.53 ± 0.49 µg/g tissue,

corresponding at a value of 0.04 ± 0.04 for the ESS measurement. Mean values of C

and D as well as the ratio C/D are listed in table 3. With time, the ratio C/D is

constant (mean = 14.0 ± 0.7) and confirms the perfect correlation (R 2 = 0.993)

between the two techniques. Moreover, the concentration values of mTHPBC

calculated by using the formula described in material and method from ESS data (C d)

are very close of those determined by spectrofluorimetry (Table 3)
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Figure 8. mTHPBC pharmacokinetic values measured in vivo in rat liver by ESS (A)

and in hepatic tissue extract by spectrofluorimetry (B). Each point represents the

mean of measurement performed in at least three rats.
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Table 3. Correlation between mTHPBC diffuse reflectance intensities (D) and

concentrations (Cd) calculated from ESS data and concentration values measured by

spectrofluorimetry after chemical tissue extraction(C)

ESS Spectrofluorimetry RatioPost-

injection

delay (hrs)
D

Cd, µg/g

tissue
C, µg/g tissue C/D

2 0.26 ± 0.06 2.92 ± 0.64 3.52 ± 0.87 13.5

4 0.30 ± 0.11 3.24 ± 1.19 4.54 ± 1.56 15.1

6 0.24 ± 0.06 2.70 ± 0.65 3.37 ± 1.46 14.0

16 0.12 ± 0.05 1.30 ± 0.54 1.63 ± 0.21 13.6

24 0.04 ± 0.04 0.43 ± 0.43 0.53 ± 0.49 13.6

Mean ± S.D.         14.0 ± 0.7

Determination of mTHPBC accumulation in tumor and healthy liver: ESS

measurements were performed at 4 and 24 hours after mTHPBC injection in

hepatic tumor obtained from colon adenocarcinoma cells and healthy hepatic tissue.

The data, given in table 4, suggest that a low level of mTHPBC was accumulated in

tumor at 4 hours (D= 0.07 ± 0.06) and was not significantly modified 20 hours later

(D = 0.04 ± 0.02). Over this time period mTHPBC level decreased in the healthy

tissue from 0.41 ± 0.11 to 0.18 ± 0.07 but remained higher than in tumor. These

results were confirmed by the determination of mTHPBC concentration in tumor by
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spectrofluorimetry after chemical tissue extraction. At 4 and 24 hours after

photosensitizer injection, the concentration values measured in tumor were

respectively 0.58 ± 0.59 and 0.31 ± 0.36 µg/g  tissue (table 4). At these time points,

mTHPBC levels in healthy hepatic tissue were respectively 3.70 ± 2.27 and 1.82 ±

1.83 µg/g.

Table 4. mTHPBC diffuse reflectance intensities measured by ESS (D) and

concentration values measured by spectrofluorimetry (C) in tumor tissue and

healthy hepatic tissue, at 4 an d 24 hours after mTHPBC injection

D C

µg/g tissue

Post-injection delay (hrs)

tumor liver tumor liver

4 0.03 ± 0.02 0.41 ± 0.11 0.58 ± 0.59 3.70 ± 2.27

24 0.04 ± 0.02 0.18 ± 0.07 0.31 ± 0.36 1.82 ± 1.83

The decrease of mTHPBC in the liver produced an enhancement in the ratio of

mTHPBC content between tumor and healthy hepatic tissue which remains largely

inferior to 1 (figure 9).
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Figure 9. Ratio between the quantities of mTHPBC measured in tumor and in healthy

hepatic tissue by ESS (white) and by spectrofluorimetry (black) at 4 hours and 24

hours after mTHPBC injection. Each point represents the mean of measurement

performed in three rats.
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DISCUSSION

Measurements of the photosensibilizer concentration in tumour and in normal

tissue before photodynamic therapy (PDT) is critical for improving the therapeutic

index. The intensity of the light applied to the tumor must be adjusted according to

the photosensibilizer concentration of tissue in oder to avoid overtreatment or

undertreatment.11 The ability to track the location and time-history of compound

concentrations in tissue non-invasively would be advantageous for the development

of new phtosensibilizer. 10 There has been very little published on optical

measurement of tissue concentrations of photosensitizer. Our aim in this study was

to develop a new device to perform measures of photosensibilizer concentration in

vivo. The use of a small probe is advantageous for making localized measurements

and measurements can be made rapidly. We had good correlation between the

measure of concentration of mTHPBC with our new device in the liver and in tumour

and the results with extraction method ("the gold standard"). Our results were similar

with results of literature. 15,16 Our device need more development to be use in

endoscopic application. For compatibility with most of the standard endoscopes, the

maximal diameter of our probe should be less than 2 mm. Actually, measurement of

local photosensitizer concentration just before PDT with concomitant adjustement of

the light dose would improve the treatment for each patient. 11,17-19

There is two limits to our device. The live experimental models (animals) are

non-static objects with permanent movements due to the physiological activity such

as respiration, peristaltic or occasional non-controlled movements. These

perturbations can lead to change in the probe positioning and in the measuring

conditions during the acquisition and consequently produce artefacts in the acquired

data. To reduce the influence of these motion artefacts, the acquisition time has to be
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as short as possible. 20 However, the duration of the registration is also restricted by

the sensibility of the device and by the light source power. Therefore, the maximum

acceptable acquisition time that allows keeping the motion artefacts at a reasonably

low value is not more than a few seconds. One more factor limiting the possibility of

in vivo detection of spectral differences between biological tissues is their structural

non-homogeneity existing in any organ. The standard deviations of our spectral data,

which is at least 10 times higher than the standard deviations of the intensity spectra

in the case of standard measurement, can possibly be explained by this

phenomenon. Signal instability (both in spectra shape and intensity level) observed in

the phantom study, with intervals of several minutes between measurements, can be

explained not only by instability of light source or spectrograph, but also by imperfect

properties of the mixture of Intralipid and Indian ink based phantoms. These

modifications are probably due to adhesion and aggregation of Intralipid and Indian

ink on the distal probe tip, because often simple cleaning of probe tip and steering of

phantom container lead to signal normalisation. Therefore, reliable difference in the

spectrum magnitude, which can be distinguished by our device with Intralipid

phantoms, is 1.75 %. The resolution was defined as the change of optical coefficients

leading to a change in diffuse reflectance spectra intensity at 1.75%. Although the

specific optical modules we developed showed moderate efficacy of light injection

into the optical fiber, the combination "light source power-spectrometer sensitivity" is

sufficient for in vivo application. The LED modules with wavelength 830 nm,

manufactured for telecommunication applications and used as reference for our

device, have an efficacy at least ten times higher than our self-made modules for the

same wavelengths. Furthermore, increasing light injection efficiency should

ameliorate the device performance by decreasing the acquisition time. The accuracy
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of the device developed in our study is similar from other in literature, 10 –13 % for

Nichols et al. 21 and 4 – 14 % for Canpolat et al. 11

The bacteriochlorhin photosensibilizer 5,10,15,20-tetrakis(m-

hydroxyphenyl)bacteriochlorin (m-THPBC) is a member of a family of related

tetrahydroxyphenyl compounds, which includes the well-known compound

5,10,15,20-Tetrakis(m-hydroxyphenyl)bacteriochlorin (m-THPBC) chlorin (m-

THPC).22 m-THPBC has a strong absorbance in the red region (740 nm). 23,24 In view

of the weak absorbance of tissues at this wavelength, this offers promising

therapeutic perspectives for PDT of deep tumours and pigmented tissues. Pre-clinical

studies have demonstrated that the area of necrosis is by far the largest after

irradiation of m-THPBC-sensitised liver (93 ± 8 mm 2) compared to corresponding

treatment with m-THPC (26 ± 4 mm 2) or with Photofrin (34 ± 11 mm 2).7 Although it

shows the greatest bioactivity, the bacteriochlorin has not been get an important

development because of concerns about its relative instability. 8,24,25

Rovers at al. 26 demonstrated that the threshold for liver damage using mTHPBC is

mainly determined by the tissue concentration and less by the light dose

administered. Of utmost importance in PDT is the time interval between drug

administration and light irradiation. In treatment of tumour the DL-interval will

determine the selectivity of the PDT treatment, as a difference in tissue kinetics will in

most cases lead to preferential tumor tissue concentrations at later time intervals. 27,28

The use of PDT for liver neoplasms has been limited as most photosensitizers

are effenciently accumulated in normal liver tissue, not leading to selective uptake

into malignant tissue. Also, liver tissue, being a highly pigmented tissue, limits deep

penetration of light and thus treatment volumes. 29 We studied the mTHPBC
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distribution in a xenograft human HT29 cells line in a rat liver at different times after

intravenous administration, using ex vivo tissue extractions and in vivo fluorescence

measurements. Both methods showed different mTHPBC pharmakocinetics in liver

and tumour tissue. The concentration increased both in normal and tumoral tissues in

the first fourth hours and decreased after. The results of our study confirmed that

concentration of mTHPBC are always higher in normal liver tissue that in HT29 liver

tumour. It could be explain by the size of the tumours. The tumours measured 1 to 2

cm of diameter, with necrotic area in the center of the tumours, and with lesser

vascularisation in such big tumours. Also the concentration of the mTHPBC is inferior

in the tumour in comparison with the normal liver tissue which is richly vascularised.

These results were in opposition with these of Rovers et al. who used mTHPC in a

model of liver tumour rat with CC531 cell line. 29 The mTHPC decreased rapidly in

liver tissue, whereas mTHPC in tumour tissue remained high up to 48 h after

injection. Like Rovers et al. 29, we believe drug selectivity is less important, as

damage to a rim of normal tissue is tolerated and even preffered in treatment of

cancerous tissue, with destruction of the peripheral neovascularization. 30,31 Some

authors suggest that the PDT effect, in both tumours and normal tissues, is largely

mediated via vascular damage and that the selectivity of PDT is not based on

differential tumour drug uptake. 30,32 Of utmost importance is presence of enough

photosensibilizer in tumour tissue to effectively eradicate tumour cells. Our results of

mTHPBC pharmakocinetics in liver and tumour tissue suggest that we could

illuminute shortly after mTHPBC injection. Drug injection and light illumination could

be performed the same day, limiting hospitalization times.
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In conclusion, we have demonstrated that elastic-scattering spectroscopy has

the potential to provide quantitative, in vivo, site-specific measurements of mTHPBC

concentration in liver and HT29 tumour. Our study has demonstrated a pronounced

dissociation between tumour drug levels of the mTHPBC and liver tissue drug levels,

with a better selectivity for normal liver tissue than for HT29 liver tumour. We suggest

that the mTHPBC–mediated PDT effect could be largely mediated via vascular

damage in peripherical liver tissue surrounding the tumour and that the selectivity of

the treatment could not be based on differential tumour drug uptake.
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La chirurgie reste le traitement de référence des métastases hépatiques de cancers

colorectaux mais proportionnellement peu de patients sont éligibles (6). L'ablathermie par
radiofréquence est une alternative pour le traitement des tumeurs hépatiques irrésécables, et

peut-être dans le futur pour les tumeurs résécables. L'efficacité de la RF a été démontrée pour
un grand nombre de patients (plus de 6000) (297). La RF peut être réalisée par voie

percutanée, coelioscopique ou en peropératoire en association avec des résections hépatiques.

La RF est considérée comme une procédure avec un faible taux de mortalité, de 0 à 1,6 % et
un taux de complications compris entre 2,4 et 9,8 % (95, 96, 297). Ces chiffres indiquent que

même si la RF est une procédure sûre, le risque de complications, parfois mortelles, existe.
Les lésions difficiles à traiter par RF sont les lésions centrales car proche des vaisseaux et des

voies biliaires. Le taux de récidive locale lorsqu'une RF est réalisée au contact des gros

vaisseaux varie de 33 % pour les veines sus hépatiques à 100 % pour la veine cave inférieure
(298). Le taux de complications biliaires varie de 1 à 20 % (92, 95, 96, 112, 113, 297). Afin

de pouvoir traiter les lésions centrales sans risquer des complications biliaires précoces ou
tardives, plusieurs techniques ont été développées. Bilchick et al. (299) ont placé des stents

biliaires par voie endoscopique avant l'ablathermie afin de prévenir les sténoses. Stippel et al.

(300) ont traité les complications biliaires une fois celle-ci installées, en plaçant des stents
dans les voies biliaires sténosées. Elias et al. sont les premiers à avoir rapporté la perfusion

des voies biliaires par du sérum froid afin de les protéger des effets thermiques de
l'ablathermie par RF (301). Le but de notre travail était de démontrer, à partir d'un modèle

expérimental de lésions biliaires chez le porc, que l'on pouvait réaliser une ablathermie par RF

au contact des voies biliaires intrahépatiques sans conséquence pour ces dernières si on les
perfusait par du sérum glucosé froid.

Depuis la soumission de notre étude à Annals of Surgery, plusieurs études expérimentales
concernant la même thématique ont été publiées dans la littérature (Tableau 4). La première a

été rapportée par Raman et al. (302). Sept porcs ont été utilisés au total dont 3 témoins. Ils ont
été sacrifiés à la 48ième heure, ne permettant qu'une étude des lésions immédiates biliaires et

non à distance dans le temps. Aucun clampage pédiculaire n'a été réalisé pour éliminer le

"cooling effect". La perfusion de sérum salé froid ne permettait qu'une protection partielle
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(lésions de l'épithélium biliaire à type de desquamation) et variable des voies bilaires (302)

alors que dans notre expérimentation, il n'y avait pas de lésion histologique dans 35 cas sur
40. Cette différence était peut être due à leur débit de perfusion, 26 ml/mn, inférieur au notre

(90 ml/mn). L'intérêt de leur étude est que pour un porc, les auteurs ont perfusé les voies

biliaires avec du sérum à température ambiante (25 °C). Il n'y avait alors aucune différence
avec le groupe témoin de 3 porcs. L'effet protecteur de la perfusion est dû à son caractère

froid lorsque le débit de perfusion est faible.
Une deuxième étude à propos du refroidissement des voies biliaires intrahépatiques

chez le porc a été publiée (303). Elle a montré que l'efficacité de la RF était maintenue lors du

cooling avec du sérum salé à 8 °C. Toutefois les auteurs n'ont pas pu conclure quant à la
protection des voies biliaires car les animaux ont été sacrifiés immédiatement après la

procédure. Or les lésions biliaires se développent dans les semaines suivant l'ablathermie

comme nous l'avons montré dans notre première publication (304).
La dernière étude concernait 12 porcs qui étaient randomisés entre perfusion des voies

biliaires par du sérum salé isotonique à 21 ° C à un débit de 100 – 120 ml/min et pas de
perfusion lors d'une ablathermie par RF au contact des voies biliaires (305). Le suivi était

réalisé par une IRM effectuée le lendemain de la procédure afin de valider la bonne position

de la zone d'ablathermie par rapport aux voies biliaires. Une deuxième IRM était réalisée au
28ème jour afin de visualiser les sténoses biliaires. Dans le groupe perfusé, un porc avait une

sténose biliaire contre 5 dans le groupe non perfusé (P = 0,04). La température des voies
biliaires était significativement plus basse dans le groupe perfusé (21 versus 38 ° C, P <

0,001).
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Tableau 4. Séries de la littérature concernant le refroidissement des voies biliaires lors d'une

ablathermie hépatique par radiofréquence chez le porc

Référence N Liquide Température (°C) Débit (ml/min) Date S Protection

Raman (302) 6 Sérum salé 6 – 8 26 J2 Partielle∗

Jersenius (303) 20 Sérum salé 8 40 J0 nd

Stippel (305) 12 Sérum salé 21 120 J28 Efficace§

Notre étude 40 Sérum glucosé 7,1 +/- 0,8 90 J8 et J21 Efficace¶

N: nombre de porcs, nd: non déterminée, J: jour, S: sacrifice
∗ P < 0,05, § P = 0,04, ¶ P < 0,0001

Notre étude se distingue des précédentes par le nombre plus important de sujets, par la
classification des différentes lésions radiologiques et histologiques que l'on peut observer, et

par l'utilisation d'un clampage pédiculaire dans 50 % des cas. De l'étude de la littérature et de
notre série, nous pouvons tirer plusieurs enseignements:

- L'impact du clampage pédiculaire: le clampage pédiculaire a un impact sur les lésions

biliaires avec une diffusion de ces lésions sur l'arbre biliaire en amont de la zone
d'ablathermie, ce qui n'avait jamais été rapporté dans la littérature. Pour Jersenius et al.

(303), le refroidissement biliaire n'a aucun impact sur la taille et la qualité de la nécrose

de la zone d'ablathermie. Toutefois aucun clampage pédiculaire n'avait été effectué et
donc le "cooling effect" n'a pu être éliminé. Dans notre étude, le volume des zones de

nécrose était plus petit en cas de refroidissement biliaire, 14,1 ± 5,1 cm3 versus 10 ± 2,7
cm3 mais cela n'était pas significatif (P = 0,9). Par contre les zones de nécrose étaient

inhomogènes en présence d'un refroidissement biliaire, les structures cellulaires étaient

toutefois altérées de façon irréversible. L'association refroidissement biliaire et clampage
pédiculaire permettait d'obtenir des zones de nécrose homogène sans augmenter le

nombre de lésions sur l'arbre biliaire. En pratique clinique, il faut peut-être éviter un
clampage pédiculaire comme le soulignait Elias et al. (306) afin que le flux sanguin
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protège la voie biliaire par refroidissement (échangeur thermique), mais il y a un risque

probablement plus important de récidive tumorale au contact de la voie biliaire (52, 307).
Toutefois, ce risque n'a pas été vérifié dans la série clinique de 13 patients (une seule

récidive locale sur un foie de cirrhose) (306).

- Le débit et la température du liquide de perfusion: la question est de déterminer ces 2
paramètres afin d'obtenir un bon compromis entre protection biliaire et efficacité de la RF

sur la tumeur. Elias et al. (306) ont utilisé du Ringer lactate à 4° C avec une pression de
300 mmHg. Raman et al. (302) ont utilisé du sérum salé à 6 – 8° C avec un débit de 26

ml/min, Jersenius et al. (303) du sérum salé à 8° C avec un débit de 40 ml/min alors que

Stippel et al. (305) ont utilisé du sérum salé isotonique à température ambiante (21° C)
avec un débit de 100 – 120 ml/min et une pression de 200 mmHg. La protection biliaire

semble efficace même avec un liquide à température ambiante, pour peu que le débit soit

suffisant. Ainsi Raman et al. (302) ont perfusé les voies biliaires avec du sérum salé à
température ambiante mais avec un débit faible (26 ml/min) et n'ont pas trouvé de

différence par rapport au groupe contrôle non perfusé. Notre étude a montré que si on
utilisait du sérum glucosé froid avec un débit de 90 ml/min, on risquait de diminuer

l'efficacité de la RF. Par contre, un clampage pédiculaire restait possible. En résumé, le

liquide de refroidissement biliaire doit avoir un débit suffisant, autour de 100 ml/min. Sa
température peut être proche de la température ambiante, afin de ne pas altérer l'effet de la

RF sur la tumeur mais elle doit être froide, entre 4 et 7° C si l'on associe un clampage
pédiculaire.

- Le type de liquide de perfusion: le type de liquide de perfusion, pouvu qu'il soit

isotonique, ne semble pas influencer les résultats. Le facteur le plus important semble être
le débit de perfusion.

L'enthousiasme initial pour la RF a été tempéré par les résultats des études à long terme

qui ont mis en évidence un taux de récidive locale important dans le traitement des tumeurs de
plus de 3,5 cm de diamètre. Pour des traitements percutanés de métastases de cancers

colorectaux d'un diamètre supérieur à 2,5 cm, des taux de récidive locale de 35 % à 89 % ont
été rapportés (46, 84, 92, 308). Le taux de récidive locale après RF dépend de plusieurs

facteurs. Ils sont en rapport avec la lésion comme la taille tumorale, le type histologique de

tumeur, la localisation (sous capsulaire versus intraparenchymateuse, situation par rapport aux
gros vaisseaux), et dépendent aussi de l'opérateur (expérience) et du mode de réalisation de la
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RF (percutané versus peropératoire, clampage vasculaire, souhait d'obtenir des marges de 1

cm) (298). En analyse multivariée, le taux de récidive locale est plus faible lorsque la lésion
fait moins de 3 cm de diamètre (P < 0,001) et lorsque l'approche est chirurgicale (P < 0,001).

Le taux de récidive locale augmente avec la taille tumorale. La RF est capable de détruire le

centre de la tumeur mais la récidive se fait la plupart du temps à partir de la périphérie de la
lésion. La fréquence de résidus tumoraux dans le parenchyme entourant la zone d'ablathermie

suggère que des foyers tumoraux non traités persistent (309). C'est pourquoi il est important
de détruire une couronne de tissu sain de 1 cm autour de la tumeur à l'image de la chirurgie

qui passe au large des lésions. Plusieurs solutions ont été imaginées pour augmenter le volume

de destruction tumorale. La première consiste à injecter du sérum salé hypertonique au sein de
la tumeur afin d'augmenter la diffusion du courant électrique et donc le volume de destruction

tumorale induit par la RF (33, 310). Une autre stratégie pour augmenter la performance de la

RF est d'y associer une perfusion intraveineuse de chimiothérapie, comme la doxorubicine
véhiculée par des liposomes (310, 311). L'équipe de Goldberg a montré que l'on pouvait ainsi

augmenter de 25 à 30 % le volume de nécrose (312). L'accumulation des liposomes se fait
préférentiellement dans le tissu environnant la zone d'ablathermie, zone où se situe les résidus

tumoraux (313). L'hyperthermie augmente la perméabilité vasculaire et donc augmente la

concentration locale de l'agent cytotoxique (309, 313). En résumé, l'association de 2
techniques de destruction tumorale devrait permettre d'augmenter la taille de destruction

tumorale, en potentialisant les effets indirects de l'hyperthermie (30). L'action de la PDT est
aussi potentialisée par l'hyperthermie (314-317). Nous avons donc imaginé associer la PDT

par mTHPBC à la RF dans le traitement des métastases colorectales.

Nous avons dans un premier temps réalisé la mise au point d'un modèle expérimental de
métastase hépatique de volume suffisamment important pour pouvoir tester la RF et la PDT.

Ce modèle, inexistant dans la littérature, était nécessaire pour avoir des conditions locales
aussi proches que possible de la réalité clinique. Puis il a fallu déterminer la

pharmacocinétique de la mTHPBC dans le foie et la tumeur. L'extraction chimique avec

mesure de fluorescence est la technique de référence pour déterminer la concentration d'un
photosensiblisant dans un tissu. Toutefois cette technique est invasive et n'est pas applicable

en temps réel. Le frein au développement de la PDT, outre sa technicité et la nécessité d'une
équipe pluridisciplinaire, est l'absence de dosimétrie en temps réel. C'est pourquoi il a été

développé un spectromètre de diffusion élastique, en collaboration avec le Dr V. Chalau. Cet

appareil permet de réaliser une dosimétrie en temps réel. Nous avons montré la fiabilité des
mesures en les comparant au test de référence qu'est l'extraction chimique. Le coefficient de
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corrélation entre les résultats de mesures par les 2 techniques était de 0,997. Cet appareil, en

raison de son faible diamètre au niveau de la fibre (1,8 mm) permettra une utilisation à travers
un canal opérateur d'endoscope.

Le photosensibilisant (PS) idéal doit se concentrer dans le tissu tumoral (sélectivité), avoir
une demi-vie courte pour limiter les effets secondaires et être excitable dans le rouge et le

proche infra rouge pour mieux pénétrer les tissus en profondeur. En effet, le facteur limitant
pour traiter des tumeurs larges, profondément situées, est principalement la capacité de la

lumière à pénétrer en profondeur (159). La mTHPBC est un PS dont l'excitation se fait dans le

proche infra rouge (740 nm) (157), permettant une meilleure pénétration de la lumière dans
les tissus, en particulier dans le foie (159, 164). Le photoblanchiment de la mTHPBC est plus

rapide que pour la mTHPC (165, 318), et la mTHPBC est moins stable dans l'eau (158),

diminuant la phototoxicité de la m THPBC. Nous avons montré que la cinétique
d'accumulation dans le foie avait un pic à la quatrième heure puis un plateau comme pour la

mTHPC (158). Toutefois la cinétique d'accumulation dans le foie tumoral, en particulier dans
des métastases hépatiques de cancers colorectaux, n'avaient pas été décrite. Nous avons

montré que la cinétique d'accumulation de la mTHPBC était plus grande dans le foie sain que

dans les métastases, au contraire de la mTHPC (319). Cela s'explique par la vascularisation
importante du foie alors que les métastases, de part leur grand volume, ont une vascularisation

intratumorale faible et sont plutôt nécrotiques en leur centre. Le PS s'accumule donc plutôt en
périphérie et peu dans la tumeur. Dans l'étude de Rovers et al., les métastases hépatiques

mesuraient de 5 à 7 mm (319), alors que pour notre modèle animal, la taille des lésions

variaient de 10 à 20 mm. Une autre raison possible de cette différence de sélectivité entre la
mTHPBC et la mTHPC pour la tumeur est probablement due à un site différent de fixation, la

mTHPBC se fixant au niveau de la néovascularisation tumorale et la mTHPC au niveau
tumoral (320). Le pic d'absorption de la mTHPBC est maximal à la 4ème heure, aussi bien dans

le foie sain que dans les métastases, puis décroit avec le temps pour devenir indétectable à la

48ème heure. La PDT avec mTHPBC doit donc se réaliser 4 heures après l'injection
intraveineuse du PS. Cette donnée a été confirmée par l'étude clinique multicentrique de van

Duijnhoven et al. (321) qui montrait un plateau atteint entre la quatrième et la sixième heure
pour les concentrations plasmatiques de mTHPBC après injection intraveineuse, mais avec

une décroissance beaucoup plus lente, sur 14 jours. Cette différence de cinétique du PS entre

le modèle murin et l'expérimentation clinique a été aussi retrouvé pour l'étude de la mTHPC
ou Foscan® (322). La sélectivité plus faible de la mTHPBC pour la tumeur que pour le tissu
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environnant peut paraître comme un obstacle à l'utilisation de ce PS. Toutefois, pour Cramers

et al., les dommages vasculaires secondaire à la PDT auraient plus d'importance que la
sélectivité tumorale du PS pour expliquer les effets létales de la PDT (322). En effet, il n'a pas

été retrouvé de corrélation entre la taux intratumoral du PS et l'effet de la PDT mais il a été

retrouvé une corrélation avec le taux plasmatique du PS (323). La destruction de la
néovascularisation péritumorale aurait pour conséquence une ischémie de la tumeur et sa

destruction secondaire (320, 324). Les néovaisseaux tumoraux sont plus sensibles à la PDT
que les vaisseaux normaux (205). West et al. ont montré que les cellules endothéliales étaient

plus sensibles à la PDT que les cellules d'adénocarcinomes (325). Cette vascularisation

péritumorale représente donc une cible pour la PDT.

La chimiothérapie agit sur les cellules cancéreuses et natives saines, mais pas sur la

néovascularisation tumorale. Lorsque la chimiothérapie est interrompue, les métastases
progressent à nouveau. C'est le rationel pour administrer des anti angiogénèses en même

temps que la chimiothérapie (326). Par ailleurs, lorsque l'on agit sur 2 cibles différentes en
même temps (comme par exemple la néovascularisation tumorale et les cellules tumorales),

l'efficacité thérapeutique se trouve renforcée (288). C'est pourquoi, l'association RF,

détruisant la tumeur, et PDT, avec son action anti angiogénèse locale, devrait permettre un
meilleur contrôle local des métastases hépatiques, en particulier pour les lésions d'un diamètre

supérieur à 3 cm. De plus, l'action de la PDT est potentialisée par l'hyperthermie (314, 327).
L'association PDT et hyperthermie, même si elle n'est pas à chaque fois synergique, est au

moins additive pour les effets cytotoxiques (328, 329). Le but du travail qui suivra cette thèse

sera de valider cette hypothèse. A partir du modèle expérimental de xénogreffes que l'on a
développé chez le rat nude, l'action conjuguée de la RF et de la PDT avec la mTHPBC sera

testée. Cinq groupes de 5 rats chacun seront constitués. Le premier groupe ne recevra aucun
traitement et sera le groupe témoin. Le deuxième groupe sera traité par RF seule, le troisième

par PDT seule, le quatrième par RF puis PDT, le cinquième par PDT puis RF. Le suivi sera

iconographique et histologique. L'acquisition d'un micro-PET (positron emission tomography)
début 2006 par le service des Isotopes de Brabois (Pr. G. Karcher) permettra le suivi

iconographique. Une première acquisition sera effectuée avant le traitement puis d'autres
seront réalisées dans le cadre du suivi post thérapeutique avant la validation histologique. Une

expérience préliminaire sur un morpho-PET classique a permis de valider la captation du

traceur (2-fluro-2-deoxy-D-glucose) par la tumeur hépatique (Figure 1.1.).
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Figure 1.1. Morpho-PET 2 mois après xénogreffe d'une lignée de tumeur humaine HT29 chez

le rat athymique. (1): fixation myocardique (2): fixation tumorale intrahépatique

Une des limites de la RF est la destruction au contact des gros vaisseaux. Le flux sanguin

entraine une déperdition de chaleur et donc diminue l'effet thérapeutique, avec 100 % de

récidive locale au contact de la veine cave inférieure (298). La PDT s'affranchit de ce
problème car son action n'est pas basée sur l'hyperthermie mais sur des réactions impliquant la

présence d'oxygène, ce qui contre indique par ailleurs tout clampage pédiculaire (321). La
destruction in situ de tumeurs situées au contact de gros vaisseaux peut être un autre axe de

recherche de la PDT.
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En conclusion, le modèle expérimental de sténose des voies biliaires intrahépatiques

chez le porc est un modèle fiable et reproductible. Des lésions des voies biliaires à distance de
la zone d’ablathermie ont été observées, lésions plus fréquentes encore après clampage

pédiculaire lors de la procédure d’ablathermie par radiofréquence.

Le refroidissement  des voies biliaires intrahépatiques par du sérum glucosé 5 % froid
lors d’une ablathermie par radiofréquence au contact d’une voie biliaire intrahépatique

protège cette voie biliaire des effets secondaires de l’hyperthermie. Cette protection des voies
biliaires est efficace pour les canaux biliaires situés au contact des zones d’ablathermie et

pour les canaux biliaires situés à distance. Les volumes de nécrose ainsi obtenus par

radiofréquence ne sont pas significativement différents en présence ou non d’un
refroidissement biliaire. L’étude histologique de la périphérie des zones de nécrose au contact

des voies biliaires refroidies montre une nécrose moins complète qu’au centre, sans que l'on
ne sache si ces plages périphériques de nécrose sont viables ou non. Il reste encore à

déterminer la température idéale du liquide de perfusion en fonction du débit de perfusion.

La deuxième partie de notre travail a consisté à étudier la pharmacocinétique d'un

nouveau photosensibisant de deuxième génération, la mTHPBC ou Bactériochlorine®. Un

nouveau modèle de métastase hépatique chez le rat nude a été développé à partir de cellules

d'une lignée d'adénocarcinome humain HT29. L'obtention de lésions de près de 3000 mm3

permet de tester les techniques de destruction locale dans des conditions plus proches de la
réalité clinique. L'étude pharmacocinétique de la mTHPBC a été réalisée grâce au

développement d'un spectromètre de diffusion élastique. Les mesures obtenues ont été
corrélées aux mesures réalisées par extraction chimique, la technique de référence. Le

développement de ce spectromètre de diffusion élastique doit se poursuivre car il permet de

réaliser une dosimétrie per procédure lors de la PDT et donc de mieux adapter les constantes
de la lumière en fonction de la concentration intratissulaire du photosensibilisant. Le pic de

concentration de la mTHPBC est obtenue à la 4ème heure après l'injection et décroit très
rapidement dans le temps pour devenir indétectable à la 48ème heure. Cette cinétique rapide

devrait permettre de diminuer les effets secondaires de la PDT comme la photosensibilisation

cutanée. La sélectivité de la mTHPBC plus importante pour le foie sain que pour les
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métastases pourrait être un frein à l'utilisation de ce photosensibilisant. Ceci s'explique par le

caractère nécrotique des métastases avec peu de vascularisation intratumorale donc une plus
faible concentration intratumorale du photosensibilisant par rapport au tissu sain environnant.

Cette cinétique devrait être mise à profit pour favoriser l'action antiangiogénique de la PDT

lors du traitement des métastases hépatiques.

Les perspectives de ce travail sont l'association de la PDT et de la RF pour le
traitement des métastases hépatiques de taille supérieure à 3 cm. La RF permettra de détruire

la partie centrale de la lésion et la PDT, dont l'effet est potentialisé par l'hyperthermie,

permettra de détruire la périphérie de la lésion, zone où se situe la néoangiogénèse
péritumorale.
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LISTE DES ABREVIATIONS

AA acide arachidonique
ACE antigène carcino-embryonnaire
ADN acide desoxyribonucléique
AFC Association Française de Chirurgie
ALA acide delta-aminolevulinique
AlPc aluminium phtalocyanin
AMPc adénosine monophosphate cyclique
APAF-1 apoptosis activating factor
ARN acide ribonucléique
ATP adénosine triphosphate
BPD benzoporphyrine dérivée
BPD-MA benzoporphyrin derivative monoacid ring A
°C degré celsius
CCR cancer colorectal
CE Communauté Européenne
Cm centimètre
COX cyclooxygénase
CPA cellule présentatrice de l’antigène
DHE dihematoporphyrin ether/ester
DO densité optique
EORTC European Organisation for Research and Treatment of Cancer
EPO érythropoïétine
ESS Elastic Scattering Spectroscopy
FDA Federal Drug Administration
FFCD Fédération Française de Cancérologie Digestive
G-CSF granulocyte colony stimulating factor
H&E hématoxyline et éosine
Hp hématoporphyrine
HpD hématoporphyrine dérivée
HSP heat shock protein
IDL intervalle drogue-lumière
IL interleukine
IR infrarouge
IRM imagerie par résonance magnétique
J Joule
KHz kiloherzt
LED light emitting diode
LIFS Light Induced Fluorescence Spectroscopy
m-THPBC 5,10,15,20-tetrakis (m-hydroxyphenyl)bacteriochlorine
m-THPC 5,10,15,20-tetrakis (m-hydroxyphenyl)chlorine
m-THPP 5,10,15,20-tetrakis (m-hydroxyphenyl)porphyrine
MH métastase hépatique
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mm millimètre
NADH nicotinamide adenine dinucleotide
Nd YAG neodymium yttrium-aluminium-garnet
1O2 oxygène singulet
PDT thérapie photodynamique
PET positron emission tomography
PGI2 prostaglandine I2
PH photohème
PMN polymorphonucléaires
pO2 pression partielle en oxygène
Pp protoporphyrine
PS photosensibilisant
RF radiofréquence
SOD superoxyde dismutase
TDM tomodensitométrie
TNFα tumor necrosis factor α
Tx thromboxane
UV ultraviolet
UVB ultraviolet B
VEGF vascular endothelium growth factor
λex/em longueur d’onde d’excitation/émission
ΦΔ rendement quantique en oxygène singulet
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