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Introduction générale 
 

         La conception de vecteurs galéniques colloïdaux a pris, au cours des dernières années, 

une importance considérable, car elle concerne pratiquement toutes les maladies et plus 

particulièrement, celles qui accablent l’Humanité (cancer, sida, maladies dégénératives, etc.). 

En cancérologie, les recherches actuelles s’orientent vers l’élaboration de traitements locaux, 

pour pallier le manque de spécificité des agents thérapeutiques actuels, ainsi que vers une 

détection précoce et précise des tumeurs. Ainsi, une amélioration significative de la thérapie 

des cancers viendra de la possibilité de véhiculer spécifiquement des drogues dans la tumeur 

primitive et surtout dans les métastases. 

 

         Les analogues de nucléosides, ont été parmi les premiers médicaments à être utilisés en 

chimiothérapie avec une activité potentielle dans le traitement d’hémopathies malignes et de 

certaines tumeurs solides. Le catabolisme rapide, la résistance cellulaire au traitement et le 

grand volume de distribution dans le corps limitent potentiellement l’efficacité thérapeutique 

des ces principes actifs. Le grand défi est de concentrer ces principes actifs dans le site 

d’action, tout en évitant leur distribution vers les tissus normaux. Un vecteur permettant un 

ciblage de ces molécules vers les tissus cancéreux, assurant son internalisation cellulaire et sa 

protection du milieu biologique serait le véhicule idéal pour aider à franchir tous ces 

obstacles. Néanmoins, l’encapsulation de ces molécules par les méthodes d’encapsulation 

traditionnelles, est pratiquement impossible, vue leur caractères hydrophiles n’ayant aucune 

affinité pour les polymères généralement utilisés dans ce type de procédés et leur poids 

moléculaire faible facilitant davantage leur fuite vers la phase aqueuse externe. 

 

         Notre objectif est de contribuer à l’amélioration de la chimiothérapie des cancers 

hématologiques et ses métastases en étudiant les possibilités de l’encapsulation de la 

cytarabine dans les systèmes vecteurs ainsi que les performances des vecteurs élaborés. Des 

méthodes adaptées ont été déployées pour la vectorisation de la cytarabine, dont 

l’encapsulation a été très peu étudiée parmi les analogues de nucléosides. Différents vecteurs 

moléculaires (complexe d’inclusion de cyclodextrines) et particulaires polymériques 

(microparticules) ou lipidiques (liposomes) ont été préparés et caractérisés.  
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         Notre travail se divise en deux parties : une partie bibliographique et une partie 

expérimentale. La première partie comprend deux chapitres. Dans le premier chapitre nous 

présentons le concept de la vectorisation et les principaux types de vecteurs existants à l’heure 

actuelle. L’état d’avancement de la recherche en matière d’encapsulation des analogues de 

nucléosides en général est présenté dans une revue bibliographique qui constitue le second 

chapitre. Les travaux de thèse sont présentés dans la deuxième partie en trois chapitres. Le 

premier chapitre traite l’encapsulation de la cytarabine dans des microparticules à base d’un 

polymère biodégradable, la poly(ε-caprolactone), en utilisant comme surfactants des 

copolymères amphiphiles composés de blocs hydrophobes biodégradables de poly(ε-

caprolactone) et de blocs hydrophiles bio-éliminables de polyéthylène glycol. Le second 

chapitre concerne l’encapsulation de la cytarabine dans des liposomes multilamellaires et 

l’évaluation de ces derniers comme un système de délivrance de la cytarabine par la voie 

pulmonaire pour le traitement des métastases au niveau de poumons. Le troisième chapitre est 

dédié à la préparation des complexes d’inclusion de cyclodextrines, où une inclusion 

moléculaire d’une nouvelle prodrogue la cytarabine (ayant un caractère lipophile) dans 

l’hydroxypropyle β-cyclodextrine a été réalisée et mise en évidence grâce aux différentes 

méthodes de caractérisation physico-chimiques. 
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1. Introduction 
 

         Des centaines de nouvelles molécules intéressantes sur le plan thérapeutique sont 

abandonnées chaque année en raison de leurs propriétés physico-chimiques (hydrophilie, 

poids moléculaire, etc.) peu favorables à leur passage à travers les barrières biologiques, ou 

parce qu’elles manifestent des effets indésirables importants voire toxiques, ou encore parce 

qu’elles sont dégradées au cours leur acheminement vers leur cible thérapeutique. Dans ce 

contexte, l’utilisation des systèmes de délivrance susceptibles de véhiculer un médicament 

d’une manière sélective vers son site d’action est apparue indispensable et l’essor 

considérable des nanotechnologies a permis de proposer le concept de la vectorisation. 

         La vectorisation met en jeu des vecteurs, de type soit particulaires (nanoparticules, 

liposomes…), soit moléculaires (polymères conjugués, complexes d’inclusion des 

cyclodextrines, anticorps conjugués…), soit encore vivants (virus, bactéries, hématies), qui 

permettent de transporter des principes actifs (figure 1). La vectorisation inclut également 

l’évaluation de nouvelles formes galéniques qui, en plus d'influer sur les propriétés 

pharmacodynamiques, peuvent aboutir, à leur tour, à de nouvelles formes pharmaceutiques. Il 

s’agit donc d’un ensemble multidisciplinaire d’activités visant à mettre au point des vecteurs, 

de comprendre et de maîtriser les nombreux paramètres physiologiques et cellulaires 

permettant de piloter des molécules biologiquement actives vers leurs cibles ultimes. En effet, 

la faible taille des vecteurs, mais aussi la possibilité de moduler leurs caractéristiques de 

surface, leur permettent de franchir certaines barrières biologiques. Dès lors, il devient 

possible d’envisager différents niveaux de ciblage ; au niveau d’un organe (par exemple le 

foie), au niveau de cellules constitutives de cet organe (par exemple les cellules de Kupffer au 

niveau du foie) et enfin au niveau subcellulaire (lysosomes ou noyau par exemple). Ainsi, la 

distribution dans l’organisme ne dépend plus des propriétés de la molécule encapsulée elle-

même, mais elle est soumise à celles du vecteur choisi en fonction de l’objectif envisagé.  

         Par ailleurs, le ciblage permet l’obtention de concentrations efficaces en thérapeutique 

des  molécules encapsulées au niveau de leurs sites d’action et de diminuer potentiellement 

leur déperdition vers d’autres tissus ou cellules, ce qui va limiter leurs toxicités et améliorer 

leurs effets thérapeutiques à la fois. 

         Autre que l’adressage des molécules thérapeutiques vers leur cible, les caractéristiques 

particulières des systèmes vecteurs permettent d’atteindre d’autres objectifs, comme la 

protection des molécules encapsulées qui sont sensibles à la chaleur, l’humidité, l’oxygène ou 
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la lumière ou encore la protection de ces molécules contre de la dégradation enzymatique lors 

de leur transport dans l’organisme.  

         Le champ d'applications des systèmes vecteurs comprend aussi la libération différée ou 

prolongée dans le temps, et ceci est particulièrement vrai pour les systèmes 

microparticulaires, qui peuvent assurer un largage contrôlé du principe actif, à la dose voulue 

et selon une cinétique bien définie. La vectorisation constitue aujourd’hui un des axes majeurs 

de la recherche galénique dans l’industrie pharmaceutique pour la conception des nouveaux 

vecteurs particulaires, s’appuyant sur le développement de nouveaux matériaux (synthèse de 

nouveaux polymères par exemple), et sur de nouveaux concepts physico-chimiques. En 

général, ces vecteurs répondent à des besoins de s’affranchir de nombreux inconvénients 

pouvant émaner des propriétés intrinsèques des principes actifs (solubilité, poids 

moléculaires, interactions avec les différentes barrières biologiques, etc.) pour réaliser une 

plus grande maîtrise de l’index thérapeutique, de manière à réduire la toxicité des 

médicaments, ainsi que les effets secondaires ou simplement à améliorer leur efficacité. 

         En raison de la grande diversité et complexité des systèmes vecteurs, seuls les 

principaux types des vecteurs moléculaires (les complexes d’inclusion de cyclodextrines) et 

particulaires (micro- et nanoparticules et liposomes) seront présentés dans ce chapitre, ainsi 

que leurs méthodes de préparations et de caractérisation.  

 
Figure 1. Schéma illustrant les différents types de vecteurs des médicaments. 
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2. Les cyclodextrines 

 

         Dans le domaine pharmaceutique, les cyclodextrines présentent un intérêt considérable, 

car l’encapsulation moléculaire des principes actifs conduit généralement à un changement de 

leurs propriétés physico-chimiques, telle que la solubilité, la vitesse de dissolution, la 

biodisponibilité, la stabilité chimique et les caractéristiques d’absorption (Mallick et al., 

2007), (Ansari et al., 2009) , (Hirlekar et al., 2009), (Sathigari et al., 2009). 

         Les premières applications des cyclodextrines en pharmacie ont eu pour objet la 

protection vis-à-vis de l’oxydation de dérivés lipidiques de type prostaglandine (Uekama et 

al., 1979). L’augmentation de solubilité associée à la protection du tractus digestif supérieur 

constitue une autre motivation pour l’inclusion moléculaire de certains principes actifs dans la 

β-cyclodextrine (Müller et al., 1997). La suppression de l’amertume et l’amélioration des 

caractéristiques organoleptiques des médicaments est par ailleurs une autre indication de 

l’utilisation des cyclodextrines (Szejtli et al., 2005). L’amélioration de la solubilité dans l’eau 

reste cependant une des principales motivations de l’utilisation des cyclodextrines en 

formulation. 

 

2.1. Les cyclodextrines naturelles 

 

         Les cyclodextrines sont des oligosaccharides cycliques. Elles ont été isolées pour la 

première fois par Villiers en 1891 à partir de produits de dégradation de l’amidon puis 

caractérisées par Schardinger en 1904. Elles présentent la caractéristique originale de former 

des complexes d’inclusion avec de nombreuses molécules hydrophobes. Cette propriété est 

due à la structure particulière de ces molécules (Loftsson et al., 2002).  

         Les cyclodextrines sont constituées par l’enchaînement de six, sept ou huit unités α-D-

glucopyranosides (α-, β- et γ-cyclodextrine, respectivement) liées par des liaisons glucoside α-

1,4 et cyclisées (figure 2). Les molécules de cyclodextrines sont toriques et présentent une 

forme tronconique dont la cavité interne est hydrophobe tandis que la surface externe est 

hydrophile. Cette asymétrie est due à l’arrangement particulier des groupements hydroxyles. 

Ainsi, les groupements hydroxyles primaires sont localisés au niveau de la section étroite du 

cône tandis que les hydroxyles secondaires le sont du côté large (figure 2). Les groupements 

hydroxyles confèrent une hydrophilie à l’extérieur de la molécule et assurent une certaine 

solubilité dans l’eau. La cavité centrale des cyclodextrines qui est constituée par les squelettes 
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carbonés et les ponts d’éther des résidus glucoside, est dotée d’un caractère hydrophobe. La 

présence d’un tel microenvironnement hydrophobe au sein de la molécule lui confère la 

capacité d’interagir avec d’autres molécules hydrophobes (Loftsson et al., 1996), (Loftsson et 

al., 2001). Ainsi, en fonction de leur taille  et de leur polarité, des molécules hydrophobes ou 

des groupements chimiques hydrophobes pourront pénétrer dans la cavité et interagir avec la 

paroi interne de la cavité. Il en résulte la création d’un complexe d’inclusion. La possibilité 

d’inclusion dans la cavité dépend notamment de la taille de la molécule. D’une façon 

générale, les α-cyclodextrines présentent une cavité trop petite, tandis que les γ-cyclodextrines 

sont trop grandes (figure 2). La β-cyclodextrine se présente comme la plus appropriée, 

formant des complexes assez stables avec les molécules qui possèdent un poids moléculaire 

entre 200 et 800 g/mol (Loftsson et al., 1996). 

 

 
Figure 2. Une représentation tridimensionnelle des (α-, β- et γ- cyclodextrine) avec du haut en bas: une vue 
de la face des hydroxyles secondaires, une vue latérale et une vue de la face des hydroxyles primaires (à 
gauche). A droite, une représentation schématique de la forme tronconique de la β-cyclodextrine.  
 

         Les limitations des cyclodextrines naturelles ont amené au développement de dérivés 

synthétiques à la fois plus solubles et aussi plus sûrs sur le plan de leur toxicité. 

 

2.2. Les cyclodextrines modifiées 

 

         Dans le but d’améliorer ou de changer certaines propriétés de cyclodextrines, et par 

conséquence, d’étendre leurs applications pharmaceutiques, la synthèse de nombreux dérivés 

de cyclodextrines a été entreprise. Le plus souvent, ces dérivés sont obtenus par substitution 
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d’un ou plusieurs atomes d’hydrogène des groupements hydroxyles primaires ou secondaires 

des unités de glucose. A l’heure actuelle, de très nombreux groupements chimiques ont été 

greffés sur ces molécules et notamment des groupements sulfure, alkyle, acyle, halogènes, etc. 

(Eastburn et al., 1994). Le greffage de ces radicaux entraîne un changement de leurs 

propriétés physico-chimiques. Leur solubilité dans l’eau peut alors être modifiée 

considérablement. La recherche d’une solubilité accrue dans l’eau a ainsi été obtenue par le 

greffage de groupements hydroxypropyle ou sulfobutylether (Irie et al., 1997). Par ailleurs, 

leur capacité à former des complexes avec d’autres molécules et la stabilité de ces complexes 

en est également affectée (Tongiani et al., 2005). 

 

2.3. Les cyclodextrines amphiphiles 

 

         Les cyclodextrines amphiphiles sont préparées par greffage de chaînes hydrocarbonées 

sur les groupements hydroxyles de l’α-, β- ou γ-cyclodextrines. Parmi ces dérivés amphiphiles 

de cyclodextrines, peut-on citer, les cyclodextrines dites « à bilboquet », les cyclodextrines 

dites « à bouquet » (figure 3), ou les cyclodextrines dites « à jupe ». Ces dernières, qui sont 

obtenues par estérification des groupements hydroxyles secondaires des cyclodextrines, sont 

potentiellement biodégradables par les estérases naturelles dans l’organisme (Duchêne et al., 

1999). 

         Les cyclodextrines amphiphiles possèdent des propriétés de tensioactifs et peuvent 

facilement donner naissance à des nanoparticules et en fonction de la technique de 

préparation, on peut obtenir au choix des nanosphères (Lemos-Senna et al., 1998), (Lahiani-

Skiba et al., 2006) ou des nanocapsules. 

 

 
Figure 3. Représentation schématique de : a) cyclodextrines  à bouquet  b) cyclodextrines à bilboquet. 
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2 .4. Les propriétés physico-chimiques des cyclodextrines 

2.4.1. Solubilité aqueuse  
 

         Grâce aux groupements hydroxyle qui sont exposés à la surface, les cyclodextrines 

naturelles varient de assez solubles à facilement solubles dans l’eau. En effet, la solubilité 

aqueuse des cyclodextrines naturelles est beaucoup plus faible que celle des saccharides 

acycliques comparables. Ceci est dû aux liaisons hydrogène intermoléculaires relativement 

fortes à l’état cristallin. Ainsi, la substitution d’un hydrogène de n’importe quel hydroxyle 

même par un groupement méthoxy entraîne une augmentation importante de leur solubilité 

aqueuse (Duchêne et al., 1990). En conséquence, les dérivés de cyclodextrines naturelles 

possèdent des intérêts pharmaceutiques potentiels, comme par exemple, les dérivés 

hydroxypropyle de β- et γ- cyclodextrine, le dérivé méthylé de β-cyclodextrine, le 

sulfobutylether  β-cyclodextrine et le glucosyl- β-cyclodextrine (Easton et al., 1999).  

2.4.2. Biodégradabilité et faible toxicité  
 

         Les cyclodextrines naturelles α- et β-cyclodextrine, contrairement à la γ-cyclodextrine, 

ne peuvent pas être hydrolysées par les amylases salivaires et pancréatiques humaines. En 

revanche, chacun de α- et β-cyclodextrine peut être fermentée par la microflore intestinale 

(Duchêne et al., 1990). D’autre part, elles sont à la fois hydrophiles et possèdent un grand 

nombre de donneurs et accepteurs de protons et donc elles ne sont pas absorbés par le système 

gastro-intestinal à leur forme intacte. En conséquence, les cyclodextrines hydrophiles sont 

considérées non toxiques à des doses orales faibles voire modérées. Par contre,  les dérivés 

lipophiles des cyclodextrines comme les dérivés méthylés, sont absorbés par le tractus gastro-

intestinal vers la circulation sanguine et ont présenté des effets toxiques après une 

administration parentérale (Stella et al., 2008). 

2.4.3. Le phénomène d’inclusion 
 

         Dans les milieux aqueux, les cyclodextrines sont capables de former des complexes 

d’inclusion avec différentes molécules, en incluant la molécule entière ou plus souvent une 

partie de la molécule dans leur cavité centrale. En solution, la cavité hydrophobe de la 

cyclodextrine, constituée par la squelette carbonique et les ponts éthers des molécules de 

glucose, est occupée par des molécules d’eau ne pouvant pas former des liaisons hydrogène 



Partie Bibliographique                                                                                                                              Chapitre 1 

 
 

27 

avec elle. Il en résulte que le système est énergétiquement riche. En présence d’une molécule 

hydrophobe, les molécules d’eau vont être libérées de la cavité centrale pour céder la place à 

la molécule hydrophobe (figure 4), où il va y avoir des interactions hydrophobes et de type 

Van-Der-Waals (Connors, 1997). Aucune liaison covalente n’est formée ou rompue durant la 

formation du complexe et les molécules complexées sont en équilibre rapide avec les 

molécules libres dans la solution (Higuchi et al., 1965).  

 

 
Figure 4. Le modèle conventionnel de la formation du complexe d’inclusion.     

 

2.5. Les méthodes de préparation de complexes d’inclusion 

 

         Différentes techniques sont utilisées pour l’inclusion des molécules organiques dans les 

cyclodextrines. Cette inclusion peut ainsi avoir lieu en milieu solide, liquide ou biphasique. 

Les méthodes les plus utilisées sont les suivantes (Hedges, 1998), (Martin Del Valle, 2004) : 

2.5.1. La co-précipitation 
 

         Cette méthode consiste à dissoudre la cyclodextrine dans l’eau. Le principe actif est 

ensuite ajouté à cette solution sous agitation et en chauffant, si nécessaire, jusqu’à sa 

dissolution complète. La précipitation du complexe d’inclusion est alors provoquée par 

refroidissement ou en ajoutant goutte à goutte un solvant organique dans lequel le complexe 

est peu soluble ou encore par modification du pH de la solution. Le complexe peut ensuite 

être isolé par décantation, centrifugation ou filtration et séché (Miller et al., 2007), (Koontz et 

al., 2009). 

2.5.2. L’inclusion en milieux pâteux 
 

         C’est une technique qui ressemble à la granulation humide employée dans la 

compression des poudres. La cyclodextrine et le principe actif sont mélangés avec une faible 
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quantité d'eau (ou de solvant organique) dans un mortier ou dans un mélangeur planétaire lors 

de la production au niveau industriel. Le mélange est trituré et l’inclusion se fait petit à petit. 

Le complexe d'inclusion obtenu est ensuite lavé avec un solvant approprié pour éliminer la 

fraction du principe actif non incluse, puis récupéré et séché (Gan et al., 2002). 

2.5.3. L’inclusion par le chauffage 
 

         Dans ce cas la cyclodextrine et le principe actif sont mélangés puis introduits dans un 

récipient scellé. Le récipient est chauffé jusqu'à une température avoisinant les 100°C. Le 

complexe d'inclusion obtenu suite à ce chauffage est ensuite récupéré directement. Cette 

méthode nécessite un apport très important d'énergie et ne peut être utilisée qu'avec les 

principes actifs stables à très haute température (Cavallari et al., 2002).  

2.5.4. L’inclusion par extrusion 
 

         Il s'agit d'une variante continue de la méthode précédente où le mélange cyclodextrine-

principe actif est passé à travers une extrudeuse tout en le chauffant. Le complexe d'inclusion 

est alors récupéré en continu à la sortie (Hedges, 1998). 

2.5.5. Le Mélange à sec 
 

         Certaines molécules peuvent être incorporées dans les cyclodextrines par simple 

mélange avec cette dernière (Lin et al., 1989). Il s'agit en particulier de certaines huiles et 

autres liquides. Le temps nécessaire pour l’inclusion est variable selon la substance en 

question (Lin et al., 1988). 

 

2.6. Les méthodes de caractérisation de complexes d’inclusion 

 

         Les propriétés physico-chimiques des molécules libres sont différentes de celles du 

complexe d’inclusion. Théoriquement, toute méthodologie employée pour observer les 

changements des propriétés physico-chimiques, peut être utilisée pour prouver la formation 

du complexe d’inclusion. Ceci comprend le changement de solubilité (Loftsson et al., 2002), 

les changements de l’état physique de la molécule incluse (Koontz et al., 2009), les 

changements des déplacements chimiques dans le spectre de RMN (Bernini et al., 2004), les 

changements de la stabilité chimique (Connors, 1997) et les effets sur la perméabilité à travers 
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les membranes artificielles (Loftsson et al., 2002). Néanmoins, les techniques les plus 

employées sont l’analyse thermique différentielle, la spectrophotométrie d’absorption en 

ultra-violet et la résonance magnétique nucléaire. 

2.6.1. Analyse thermique différentielle 
 

         L’analyse thermique différentielle (DSC) est une méthode d’analyse qui mesure 

l’énergie consommée ou émise par  un échantillon soumis à une variation bien déterminée de 

température. Elle permet donc de visualiser et d’étudier tous les phénomènes température-

dépendants qui peuvent avoir lieu pour un composé donné : fusion, évaporation, transition 

vitreuse, dégradation. L’énergie échangée avec le milieu extérieur lors de ces phénomènes 

ainsi que la température à laquelle ils surviennent sont caractéristiques d’un système ou d’un 

composé donné et vont dépendre étroitement de sa structure moléculaire et en particulier des 

interactions intermoléculaires qui ont lieu au sein de l’échantillon. Dans le cadre particulier 

des cyclodextrines l’analyse thermique différentielle est une technique très utilisée pour 

caractériser le complexe à l’état solide (Giordano et al., 2001), (Liu et al., 2004).  

         Lors de la caractérisation du phénomène d’inclusion par DSC, le spectre DSC du 

complexe préparé est comparé avec les spectres de chacun de deux composés purs (le principe 

actif et la cyclodextrine) et également avec le spectre de leur mélange physique. Dans le cas 

où le principe actif se présente sous forme cristalline, on note la disparition du pic de fusion 

de ce dernier dans le spectre du complexe à analyser, indiquant la disparition du réseau 

cristallin du principe actif. L’échantillon analysé serait alors composé soit d’une dispersion du 

principe actif à l’état amorphe dans une matrice constituée par la cyclodextrine à l’état solide, 

soit d’un complexe d’inclusion, soit d’un mélange des deux (Giordano et al., 1988). 

2.6.2. Spectrophotométrie d’absorption en ultra-violet 
 

         Les molécules de cyclodextrines naturelles sont totalement transparentes dans l’UV. Il 

paraît donc possible d’étudier le complexe d’inclusion grâce au spectre d’absorption de la 

molécule incluse (Lu et al., 1990). La spectrophotométrie d’absorption dans l’UV est très 

utilisée pour la détermination quantitative du principe actif total (libre et encapsulé) dans une 

solution mixte principe actif/cyclodextrine/complexe. Cette détermination est très utile en 

pharmacie étant donné que l’un des objectifs initiaux de l’inclusion dans les cyclodextrines est 

d’augmenter la solubilité apparente des principes actifs dans l’eau. 
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2.6.3. Résonance magnétique nucléaire RMN 
 

         La spectroscopie RMN consiste à soumettre les noyaux d’atomes de la molécule à un 

champ électromagnétique bien déterminé. Les noyaux résonneront alors à une fréquence qui 

dépend étroitement de leur environnement atomique, c’est à dire, les autres atomes auxquels 

ils sont liés. La RMN fournit des informations sur la structure de la molécule et donne une 

idée sur l'environnement immédiat de chaque proton ou carbone.   

         Pour les cyclodextrines, la RMN est une des méthodes les plus utilisées pour étudier les 

complexes d'inclusion et leur structure interne avec une grande précision (Ikeda et al., 2004). 

En effet, l'inclusion de la molécule invitée dans la cavité de la cyclodextrine est 

systématiquement accompagnée d’une variation des pics de plusieurs protons de 

cyclodextrine et/ou de la molécule invitée (Ficarra et al., 2000).  Ainsi, la comparaison des 

spectres de RMN des produits purs avec le spectre du complexe d'inclusion permet de 

caractériser ce complexe et d'avoir une idée sur sa structure et sa conformation spatiale.         

D’une manière générale, nous obtenons des variations des pics des protons situés du côté 

interne de la cavité car c’est principalement cette partie qui est en contact avec la molécule. 

Dans certains cas, on peut observer des variations des pics des protons externes de la 

cyclodextrine.  Ceci se produit quand la molécule encapsulée a une grande taille ou quand elle 

présente une ou plusieurs chaînes aliphatiques qui peuvent rester en dehors de la cavité et 

interagir avec les faces externes de la cyclodextrine (Bernini et al., 2004). 

 

3. Les vecteurs particulaires 

 

         Les vecteurs particulaires sont des systèmes d’encapsulation représentés par des 

particules sphériques à base de phospholipides (les liposomes) ou formées à partir des 

polymères biodégradables (les microparticules et les nanoparticules). Selon leur architecture 

interne, ils peuvent être classés en systèmes réservoirs (les capsules et les liposomes) ou 

matriciels (les sphères). Leur taille est comprise entre quelques nanomètres et un micron pour 

les nanoparticules, au-delà, on parle des microparticules. 

         En général, le choix du vecteur va se faire en fonction de la voie d’administration 

envisagée, mais aussi en fonction du profil de libération recherché. 
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3.1. Les liposomes 

 

         Les liposomes sont nés il y a plus de quarante ans où ils étaient conçus comme des 

modèles membranaires artificiels intéressants (Bangham et al., 1965) et les premières 

recherches sur l’utilisation des liposomes pour l'encapsulation de principes actifs datent de 

plus de trente ans (Gregoriadis, 1977). Ils diffèrent des autres systèmes vecteurs (micro- ou 

nanoparticules) par leur taille, leur composition et leur architecture moléculaire. 

         Le terme de liposome ne s'applique qu'à l’entité comprenant une vésicule et une 

composition à base de phospholipides. En effet, il s’agit des vésicules constituées d'une ou 

plusieurs bicouches de nature phospholipidique entourant un espace interne aqueux 

(Torchilin, 2005) (figure 5). Les lipides utilisables sont des glycerophospholipides, naturels au 

synthétiques, saturés au insaturés ou des sphingolipides; des phospholipides chargés 

négativement ou positivement, ou encore du cholestérol (Gershkovich et al., 2008). Les 

liposomes réalisés actuellement sont un mélange de phosphatidylcholine, de cholestérol et de 

différents lipides chargés comme la phosphatidylserine et le phophatidylglycerol. Un 

couplage avec des polymères tels que des polyéthylènes glycols (PEG) est possible et on parle 

alors de liposomes pégylés (Heger et al., 2009). 

         Une variété étendue des principes actifs peuvent être incorporée dans des liposomes. Les 

lieux d'incorporation d'un principe actif au sein des liposomes dépendent essentiellement de 

ses propriétés physicochimiques : les molécules hydrosolubles seront localisés dans la phase 

interne aqueuse des liposomes (Hillerdal et al., 2008) ; les molécules amphiphiles seront 

insérées dans la bicouche phospholipidique (Espuelas et al., 2003), et les molécules 

liposolubles seront enchâssées dans la matrice hydrophobe de la paroi liposomale (Redziniak, 

2003). 

         La morphologie des liposomes, la lamellarité en particulier, ainsi que leur répartition 

granulométrique dépendent des procédés de fabrication. Selon la taille et le nombre de 

lamelles, on distingue : les liposomes multilamellaires ou MLV (multilamellar vesicles), d'un 

diamètre > 0,5 µm ; les liposomes oligo-lamellaires, et les liposomes unilamellaires ou SUV 

(small unilamellar vesicles), d'une taille pouvant aller jusqu'a 20, voire 10 nm de diamètre. La 

méthode la plus simple pour préparer des MLV consiste à évaporer le solvant organique dans 

lequel sont dissous les lipides, puis à les remettre en suspension dans un solvant aqueux 

(Bangham et al., 1965). Les SUV  s’obtiennent le plus fréquemment en soumettant une 

suspension de MLV aux ultrasons (Lebed' et al., 1989). 
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         Les liposomes sont donc des vecteurs biocompatible, biodégradable et ils conviennent 

plusieurs voies d’administration comme la voie intravasculaire permettant de réaliser un 

ciblage d’organe, comme par exemple les liposomes à tropisme hépatique (Kim et al., 2009). 

Les vecteurs liposomaux sont particulièrement intéressants pour la voie pulmonaire, pour le 

traitement de l’asthme (Konduri et al., 2003), de la tuberculose (Vyas et al., 2004) ou encore 

dans les métastases pulmonaires (Koshkina et al., 2000).  Dans la délivrance cutanée et 

transcutanée, les liposomes se présentent comme des véhicules de choix, non invasifs et non 

toxiques, pour les molécules hydrophobes et/ou hydrophiles, sans limitation de leur masse 

moléculaire, dans le cas d’applications dermatologiques (Banerjee, 2001) et cosmétiques 

(Werninghaus et al., 1991). Certains types de liposomes peuvent être administrés par la voie 

orale comme les liposomes contenant des gangliosides type I et III et qui sont stables dans des 

différents milieux biologiques et peuvent survivre dans le tract gastro-intestinal (Taira et al., 

2004) ou encore les liposomes pégylés conçus pour l’administration des vaccins par la voie 

orale (Minato et al., 2003). 

         Toutefois, en raison de la fluidité de la bicouche phospholipidique, les liposomes 

manifestent, une stabilité in vitro relativement faible, un taux d’encapsulation insatisfaisant 

avec une tendance à être perméables aux principes actifs pendant leur conservation (Clares et 

al., 2009). Néanmoins, l’addition du cholestérol dans leur composition pourrait augmenter la 

rigidité de la membrane liposomale et la rendre moins perméable (Clares et al., 2009). En 

outre, des problèmes de stabilité in vivo peuvent exister ; comme une déstabilisation dans le 

sang qui peut être occasionnée par l’échange des phospholipides avec les lipoprotéines 

sériques ce qui entraînera la libération du principe actif avant d’atteindre la cible 

(Constantinescu et al., 2003). Par ailleurs, l’adsorption des opsonines (IgG, éléments du 

complément, fibronectine,..) sur leur surface hydrophobe (Wassef et al., 1991), a pour 

conséquence de faciliter leur capture par les macrophages et leur élimination rapide de la 

circulation sanguine (Yan et al., 2005). Cet inconvénient peut se transformer en un avantage 

majeur, si l’on envisage de cibler les cellules hépatiques, puisque les macrophages vont 

conduire les liposomes opsonisés vers le foie et plus précisément les cellules de Kupffer. 

Cette approche a été mise au profit pour traiter les métastases hépatiques par ciblage passif 

(Mayhew et al., 1983). 
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Figure 5. Représentation schématique et un micrographe des liposomes en microscopie électronique à 

transmission.  
 

3.2. Les particules polymériques 

 

         Les particules polymériques ont été développées comme une alternative à l’utilisation de 

liposomes afin de contourner les problèmes de stabilité posés par ce type de vecteurs 

particulaires.  

 

3.2.1. Les nanoparticules 

 
         Les nanoparticules sont définies comme étant des particules colloïdales ayant une taille 

comprise entre 10 et 1000 nm (Kreuter, 1983). Elles sont constituées de matériaux 

polymériques dans lesquels peuvent être dissous, piégés, encapsulés et/ou adsorbés ou encore 

greffés des principes actifs, des enzymes ou des antigènes. Cette définition inclut non 

seulement les particules présentant une structure matricielle, dénommées nanosphères, mais 

aussi les nanocapsules, constituées d’une fine paroi polymérique entourant une goutte d’huile 

où peuvent être dissous des principes actifs lipophiles (Allémann, 1993) (figure 6). 

        En raison de leurs propriétés physico-chimiques et leur faible taille inférieure à 1 micron, 

les nanoparticules peuvent être utilisées pratiquement dans toutes les voies d’administration 

pour des fins thérapeutiques ou diagnostiques (Veiseh et al., 2005). En effet, ces systèmes 

attirent de plus en plus d’intérêt car ils permettent de cibler les organes, les tissus voire les 

cellules. Plus récemment, les nanoparticules ont trouvé leur place en thérapie génique comme 

un outil pour la délivrance intracellulaire d’acides nucléiques (Tahara et al., 2008). 
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Figure 6. Représentation schématique des nanosphères et nanocapsules. 

3.2.2. Les microparticules 

 
         Ce sont les vecteurs polymériques à libération prolongée, qui ont véritablement ouvert la 

voie aux thérapies locales. Ces systèmes sont basés sur l’emprisonnement des principes actifs 

au sein d’un réseau polymérique, dans le cas des microsphères, ou leurs dissolutions dans un 

cœur aqueux ou huileux délimité par une paroi polymérique, pour les microcapsules. Leur 

taille est comprise entre 1 et 1000 micromètres. Cette petite taille autorise leur injection dans 

des compartiments corporels par la voie sous-cutanée (Florindo et al., 2008), intramusculaire 

(Zhang et al., 2008), intraoculaire (Hachicha et al., 2007), intratumorale (Hamoudeh et al., 

2008), intracérébrale (Menei et al., 2005), intra péritonéale (Guerrero et al., 2008), etc. 

         Lorsqu’elles se trouvent en contact avec les milieux biologiques, les microparticules 

libèrent leur principe actif encapsulé de façon contrôlée et prolongée par des phénomènes de 

diffusion et/ou érosion.  Ces phénomènes sont dépendants de la vitesse de dégradation du 

polymère (Sanders et al., 1984), de la taille du vecteur (Nicholas et al., 2002) et de la 

solubilité aqueuse du PA encapsulé. La libération peut être observée sur une période définie 

allant de quelques heures (Hachicha et al., 2006) à plusieurs semaines (Hamoudeh et al., 

2008). Le profil de cette libération peut être programmé et adapté à la situation. En théorie, 

toutes les cinétiques peuvent être obtenues, comme par exemple une cinétique de libération 

d’ordre zéro, en plateau ou diphasique (Lamprecht et al., 2003).  

          

3.3. Les polymères employés pour l’élaboration des nano- et microparticules 

biodégradables 

 

         Divers polymères sont employés dans l’encapsulation de principes actifs. Les premières 

particules polymériques ont été constituées essentiellement de polymères non biodégradables 
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comme les poly(acrylamides) et les poly(méthyl méthacrylates) (Birrenbach & Speiser, 1976). 

Cette absence de biodégradabilité a toutefois pour conséquence une toxicité par accumulation 

intracellulaire ou tissulaire lors de l’administration chronique de ce type de système, ce qui a 

limité considérablement leur utilisation.  Actuellement, les polymères biodégradables sont les 

plus développés dans le domaine biomédical pour des raisons évidentes. Parmi eux, les 

polymères naturels, à savoir l’albumine humaine ou bovine, la gélatine, le collagène, 

l’alginate ou les chitosans, dérivés de carapace de crustacés, les polymères semi-synthétiques, 

comme les dérivés de cellulose, ainsi que les polymères synthétiques, comme les polyesters 

aliphatiques, qui sont actuellement les plus étudiés.   

         Nous nous contenterons d’étudier les polyesters aliphatiques, à savoir les polymères de 

l’acide polylactique, l’acide polyglycolique, et  de la caprolactone, ainsi que les copolymères 

à base de poly(éthylène glycol), qui sont potentiellement utilisés dans la préparation des 

vecteurs particulaires. Ces polymères sont totalement biodégradables in vivo après interaction 

avec les fluides corporels, les cellules et les enzymes (Shive & Anderson, 1997). Les produits 

de dégradation peuvent être métabolisés par l’organisme (cas de l’acide lactique) ou éliminés 

(le poly(éthylène glycol < 20.000)  (Coffin & McGinity, 1992).  

         D’une manière générale, lors de l’élaboration des vecteurs polymériques, le choix du 

polymère se fait en fonction des caractéristiques du principe actif à libérer, la durée et la 

cinétique de libération désirée.  

 

3.3.1. Polycaprolactones (PCL) 
 

         C’est un polyester aliphatique synthétique, provenant de la polymérisation de l’ ε- 

caprolactone (figure7). Il est semi-cristallin et hydrophobe. La cristallinité du PCL diminue 

avec l’augmentation de son poids moléculaire ; le polymère de 5000 est à 80% cristallin, par 

contre le PCL de 60.000 est à 45% cristallin.  

         D’une manière générale, la cristallinité du polymère et son poids moléculaire sont des 

facteurs importants influant sur sa vitesse de dégradation. Lorsque le polymère est semi-

cristallin, l’hydrolyse commence dans les zones amorphes, puis se poursuit par l’attaque des 

zones cristallines. D’autre part, le bilan hydrophilicité/hydrophobicité influence l’hydrolyse et 

la libération du principe actif encapsulé car ces deux dernières dépendent de la capacité du 

polymère à absorber l’eau. 

         La dégradation du PCL se fait d’abord par hydrolyse non-enzymatique des liaisons 

esters, la baisse du degré de polymérisation étant conjointe à une augmentation de la 
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cristallinité. Cette réaction est auto-catalysée par les groupes terminaux d’acide carboxyliques 

du polymère (Ali et al., 1993). Le clivage des liaisons esters produit des petits résidus 

polymériques qui peuvent diffuser hors de la matrice et sont phagocytés (Pektok et al., 2008), 

(Silva-Cunha et al., 2008). 

          Avec des systèmes réservoirs poreux de PCL, une libération médicamenteuse peut être 

obtenue sur plus de 250 jours avec une cinétique d’ordre zéro  (Valmikinathan et al., 2009), 

ils peuvent donc être utilisés pour des applications à long terme. 

 
Figure 7. Synthèse de la polycaprolactone. 

 

3.3.2. Acides poly(glycolique) (PGA), poly(lactique) (PLA), et poly(lactique-co-glycolique) 
(PLGA) 

 
         L’acide polyglycolique (PGA) suscite beaucoup d’intérêt du fait qu’il conduit à des 

produits de décomposition physiologiques chez l’homme. Il a été utilisé pour la première fois 

sous forme de sutures résorbables aux Etats Unis (Bender & Brouwer, 1975). Le PGA est 

semi-cristallin avec un taux de cristallinité de 50 % et hydrophile. Il est absorbé au bout de 

quelques mois du fait d’une bonne sensibilité hydrolytique.  

         L’acide poly(lactique) (PLA) est synthétisé à partir de l’acide lactique. Comme il existe 

deux énantiomères L et D de l’acide lactique, trois formes de PLA peuvent être obtenues, à 

savoir le poly(D- lactide) PDLA, le poly(L- lactide) PLLA et le poly(D,L- latide) PDLA.  Les 

deux premières formes sont cristallines et la troisième est purement amorphe. Du fait du 

groupement méthyle qui confère un caractère hydrophobe au PLA, celui-ci se dégrade moins 

vite que le PGA (Brady et al., 1973).  

         Afin d’obtenir une grande variété de polymères à différentes vitesses de dégradation et 

différents degrés de cristallinité, des copolymères de l’acide lactique et glycoliques ont été 

synthétisés. Ces copolymères se caractérisent par leurs poids moléculaires et par le taux relatif 

en acide lactique et acide glycolique, ce qui influence notablement la vitesse de dégradation et 
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par conséquence la cinétique de libération des principes actifs à partir des vecteurs 

particulaires.  A titre d’exemple, Le copolymère 25/75 PLA/PGA se dégrade à 98 % à 120 

jours, le copolymère 50/50 PLA/PGA à 100 % à 140 jours, le copolymère 75/25 PLA/PGA à 

98 % à 180 jours (Miller et al., 1977). Suite aux réactions d’hydrolyse, les vecteurs à base de 

PLA ou PLGA subissent une érosion massive occasionnant un Burst de libération des 

substances encapsulées (Vert et al., 1994).  

 

3.3.3. Les co-polymères à base de polyesters et poly(éthylene glycol) 
 

         En couplant, les polyesters avec les poly(éthylène glycol), une grande variété des 

copolymères biocompatibles peuvent être obtenus. Les copolymères résultant sont 

caractérisés par le poids moléculaire de chacun des blocs et le taux relatif d’un bloc par 

rapport à l’autre.  

         Dans le domaine de la vectorisation, les copolymères PEG-polyester sont généralement 

utilisés pour conférer un caractère hydrophile à la surface des vecteurs polymériques afin de 

limiter leurs reconnaissances par le système immunitaire et d’augmenter leurs rémanences 

dans la circulation sanguine. Le principe consiste à recouvrir les particules de chaînes des 

polymères hydrophiles et flexibles empêchant, par encombrement stérique, certaines protéines 

sanguines (appelées les opsonines) de se fixer à leur surface, ce qui va permettre aux 

particules d’échapper à la phagocytose par le système phagocytaire mononucléé (Gref et al., 

1997).  

         Les variations de composition et de poids moléculaire se traduisent par des propriétés 

différentes.  En général, ce sont des produits amphiphiles et plus le rapport PEG/polyester est 

important, plus le copolymère est hydrophile. Pour un même rapport PEG/polyester, plus la 

chaîne PEG est courte, plus l’hydrophilicité augmente (Dobrzynski et al., 2005). Par ailleurs, 

la cristallinité du copolymère dépend de la longueur de la chaîne du polyester qui est cristallin 

(comme le PLLA) ou semi-cristallin (comme le PCL et PLGA) (Li et al., 2002). 

 

         La dégradation de copolymères PEG/polyester se fait par hydrolyse des liaisons esters et 

génère des chaînes de poly(éthylène glycol) de faible poids moléculaire (Li et al., 2002), qui 

sont facilement excrétées et des oligomères du polyester qui continuent leur dégradation 

d’une manière telle que nous l’ avons décrite précédemment.  
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3.4. Les techniques classiques de préparation des vecteurs particulaires 

 

         A l’heure actuelle plusieurs techniques de préparation sont au point. Une classification 

assez pratique décrite par (Allémann, 1993), divise les méthodes de production de 

nanoparticules en deux grandes catégories. La première catégorie est fondée sur la dispersion 

de polymères préformés tandis que la deuxième, elle rassemble les méthodes de préparation 

par polymérisation. En effet, selon la méthode de préparation, différentes caractéristiques 

physico-chimiques des vecteurs peuvent être obtenues, telles que la taille, l’efficacité 

d’encapsulation du principe actif et la porosité de surface des particules. Par ailleurs, le choix 

de la méthode elle-même est principalement déterminé par la solubilité du principe actif à 

encapsuler. 

 

3.4.1. Méthodes de préparation par dispersion de polymères préformés  

 

         Les techniques les plus utilisées pour obtenir des particules à partir de polymères 

préformés sont : la technique d’émulsion-évaporation de solvant (Vanderhoff et al., 1979), la 

technique de déplacement de solvant ou « la nanoprécipitation » brevetée par (Fessi et al., 

1992), la technique de désolvatation par les sels ou « salting-out », décrite par (Allémann et 

al., 1993) et enfin la technique appelée « émulsification-diffusion » décrite et brevetée par 

(Leroux et al., 1995). L’ensemble de ces méthodes consistent à solubiliser le polymère et le 

principe actif liposoluble dans un solvant organique dans un premier temps, puis à réaliser sa 

dispersion dans une phase externe continue dans laquelle le polymère est insoluble.     

3.4.1.1. L’émulsion-évaporation de solvant 

         Dans cette méthode, le polymère et le principe actif liposoluble sont dissous dans un 

solvant organique volatil, non miscible à l’eau, comme le dichlorométhane ou le chloroforme 

(figure 8). Ensuite, la solution obtenue est émulsifiée dans une solution aqueuse, contenant un 

agent tensioactif. L’émulsion est alors cisaillée en l’exposant à une source d’énergie en 

utilisant l’agitation mécanique (Lemoine et al., 1998) ou l’homogénéisation (Lamprecht et al., 

1999), afin de réduire la taille des gouttelettes. L’élimination du solvant organique, par la 

chaleur, le vide ou les deux, a pour conséquence la précipitation du polymère et la formation 

d’une suspension des nanoparticules (Tewes et al., 2007) ou des microparticules (Hamoudeh 
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et al., 2008) selon l’importance de l’énergie de cisaillement appliquée à l’émulsion initiale et 

la taille des gouttelettes formées.  

         Une adaptation de cette technique a été mise au point pour l’encapsulation des principes 

actifs hydrosolubles ou partiellement hydrosolubles. Elle consiste à substituer la première 

étape de préparation par la réalisation d’une double émulsion (Eau/Huile/Eau). Le principe 

actif est alors dissous dans la phase aqueuse interne et une émulsion primaire est réalisée en 

émulsifiant cette dernière dans une phase organique contenant le polymère. L’émulsion 

primaire est ensuite émulsifiée dans une phase aqueuse externe contenant un agent tensioactif, 

pour former une émulsion secondaire. L’élimination du solvant, par évaporation (Nihant et 

al., 1994) ou extraction (Péan et al., 1998), conduit à la précipitation du polymère et la 

formation des nanoparticules ou des microparticules (Iwata et al., 1992). Dans les particules 

obtenues, le principe actif hydrophile est piégé dans des nano-domaines plus ou moins 

hydratés situés à l’intérieur de la matrice polymérique.  

        La technique de double émulsion- évaporation de solvant a permis d’encapsuler une 

large variété des macromolécules hydrophile, comme les protéines (Fattal et al., 2002), les 

macrolides (Lecaroz et al., 2006) et certaines molécules de faible poids moléculaire ayant un 

caractère amphiphile (Ubrich et al., 2004), avec une efficacité d’encapsulation satisfaisante.  

         Les différents paramètres de préparation, comme la concentration du polymère et de 

l’agent tensioactif, la charge initiale en principe actif, les volumes respectifs de la phase 

organique et la phase aqueuse (ou les deux phases aqueuses dans le cas de la double 

émulsion) ainsi que la vitesse d’agitation ou toute autre énergie appliquée à l’émulsion pour 

affiner la taille des gouttelettes, vont édicter les caractéristiques physico-chimiques des 

particules obtenus, comme entre autre, la taille, la morphologie, la porosité de surface des 

particules, et la cinétique de libération du principe actif encapsulé (Hachicha et al., 2006), (Al 

Haushey et al., 2007), (Mao et al., 2007). 
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Figure 8. Schéma illustrant le principe du procédé de préparation des nano- ou microparticules par 

"émulsion-évaporation de solvant". 
 

3.4.1.2. Le déplacement de solvant ou «  la nanoprécipitation » 

         Dans cette méthode, le principe actif et le polymère sont dissous dans un solvant semi-

polaire miscible à l’eau, comme l’acétone ou l’éthanol. Cette solution est alors injectée dans 

une solution aqueuse contenant un stabilisant sous une agitation magnétique (figure 9). Les 

nanoparticules sont formées instantanément par une diffusion rapide du solvant dans la phase 

aqueuse. Enfin, le solvant organique et une partie de l’eau sont évaporés sous pression réduite 

pour obtenir une suspension concentrée des nanosphères (Fessi et al., 1992). L’addition d’une 

substance huileuse à la phase organique en faible quantité permet d’obtenir des nanocapsules 

(Fessi et al., 1991). 

        Le mécanisme de formation des nanoparticules par ce procédé s’explique par la 

turbulence interfaciale transitoire due à la diffusion du solvant organique dans l’eau. Deux 

conditions contraignantes sont à respecter pour réaliser la nanoprécipitation ; la miscibilité 

mutuelle et totale entre la phase organique et la phase aqueuse, et le fait que le mélange des 

deux phases soit un non-solvant du polymère. 

         La simplicité et la rapidité de ce procédé de préparation des nanoparticules, qui peuvent 

être obtenues par une simple agitation magnétique sans avoir recours à un apport important 

d’énergie, constituent des avantages majeurs. Par contre, seuls les principes actifs liposolubles 

peuvent être encapsulés avec une efficacité d’encapsulation satisfaisante. D’autre part, cette 

méthode ne permet pas l’obtention des microparticules. 
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Figure 9. Schéma illustrant le principe de la nanoprécipitation. 

 

3.4.1.3. La désolvatation ou  « Salting-out » 

         Certains solvants miscibles à l’eau en toutes proportions permettent l’obtention de deux 

phases séparées s’ils sont ajoutés à une solution aqueuse saturée par un agent de désolvatation 

qui peut être un électrolyte comme le chlorure de magnésium, le chlorure de sodium ou un 

non-électrolyte comme le sucrose (Quintanar-Guerrero et al., 1998). L’acétone est 

généralement choisie comme étant solvant miscible à l’eau en raison de sa séparation bien 

connue des solutions aqueuses par désolvatation par les électrolytes. Le polymère et le 

principe actif sont dissous dans l’acétone, ensuite cette solution est émulsifiée sous une 

agitation mécanique vigoureuse dans une phase aqueuse saturée en électrolytes et contenant 

un stabilisant. Une émulsion (huile/eau) est alors obtenue, l’acétone ne pouvant pas diffuser 

vers la phase aqueuse. L’émulsion formée est ensuite diluée avec un volume suffisant d’eau 

pour provoquer la diffusion de l’acétone vers la phase aqueuse, et donc provoquer la 

formation des nanoparticules (figure 10). Le solvant et l’agent de désolvatation seront ensuite 

éliminés par filtration tangentielle et plusieurs étapes de lavage. 

         Ce procédé permet l’obtention de nanoparticules  monodispersées ayant une taille qui 

peut être ajustée en modulant les paramètres de préparation (Zweers et al., 2003). Cependant, 

l’inconvénient de cette méthode est l’utilisation de fortes concentrations de sels, exigeant 

plusieurs étapes de purification minutieuse. 
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Figure 10. Schéma illustrant le principe de préparation des nanoparticules par salting-out. 

 

3.4.1.4. L’émulsion-diffusion 

         Ce procédé est basé sur l’utilisation d’un solvant semi-miscible à l’eau, ce qui permet 

d’éviter l’utilisation des sels et les étapes de lavage intensif. Il comporte plusieurs étapes. 

Tout d’abord, la saturation mutuelle des deux solvants ; le solvant semi-miscible à l’eau 

comme l’acétate d’éthyle et l’eau. Ensuite, le polymère et le principe actif sont dissous dans le 

solvant semi-miscible saturé en eau. Un agent tensioactif est dissous dans l’eau saturée en 

solvant. Une émulsion (huile/eau) est préparée en ajoutant la phase organique dans la phase 

aqueuse sous agitation mécanique. L’addition suivante de l’eau au système entraîne la 

diffusion du solvant semi-miscible à l’eau dans la phase externe et la formation des 

nanoparticules. Enfin, l’acétate d’éthyle et une partie de l’eau seront éliminés pour obtenir une 

suspension concentrée de nanoparticules (figure 11).  

         Les avantages de cette méthode sont l’utilisation des solvants organiques acceptables 

pour la voie parentérale, et qui sont présents en très faibles quantités dans la préparation 

finale, l’efficacité d’encapsulation relativement élevée, la reproductibilité et la possibilité de 

la transposition d’échelle. Par contre, cette méthode a les inconvénients d’utiliser des grands 

volumes d’eau qui doivent être éliminés à la fin de la préparation et l’instabilité éventuelle des 

principes actifs dans la phase organique saturée en eau dans les premières étapes de la 

préparation. 
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Figure 11. Les différentes étapes lors de la nanoencapsulation par émulsion-diffusion de solvant. 

 

3.4.2. Méthodes de préparation par polymérisation 

 

         Les méthodes de préparation par polymérisation sont basées sur la formation in situ du 

polymère à partir soit d’un seul monomère ou de deux monomères différents. Lorsque la 

solution de monomères à polymériser est émulsifiée dans un non-solvant, on parle d’une 

polymérisation en émulsion (Couvreur et al., 1982). Quand le monomère est dissous dans un 

solvant qui se comporte comme un non-solvant du polymère à obtenir, on parle d’une 

polymérisation en dispersion. Quand les micelles constitue le milieu principal de la 

polymérisation, on parle d’un polymérisation micellaire (Birrenbach et al., 1976). Enfin, 

quand la polymérisation fait intervenir deux types de monomères qui sont dissous dans deux 

phases séparées et la réaction de polymérisation se fait à l’interface des deux phases, on parle 

d’une polymérisation interfaciale (Montasser et al., 2000). En ajustant les paramètres de la 

préparation, les méthodes de polymérisation permettent l’obtention de nanoparticules et de 

microparticules (Munshi et al., 1997).  

3.4.2.1. La polymérisation en émulsion 

         Ce procédé consiste à émulsifier un monomère insoluble ou partiellement soluble dans 

le milieu de polymérisation, en utilisant un agent tensioactif. Le monomère est alors présent 

dans le mélange sous forme de gouttelettes et/ou sous forme de micelles, selon la 

concentration de l’agent tensioactif. L’induction de la polymérisation se fait par des initiateurs 
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physiques (irradiation), soit à l’aide d’un composé chimique, dit amorceur, ajouté au milieu 

réactionnel. L’amorceur étant soluble dans l’eau, et non soluble dans le monomère, va activer 

les monomères dispersés. Ces derniers réagissent en donnant des oligomères sur lesquels 

s’adsorberont soit les molécules de tensioactif soit les monomères dispersés. Ainsi, on assiste 

à la formation de nucléi stables, qui deviennent le lieu principal de la polymérisation par 

adsorption de nouvelles oligomères et monomères du milieu, pour donner naissance à des 

particules polymériques. Les particules croissent jusqu’à la consommation totale du 

monomère. 

3.4.2.2. La polymérisation en dispersion 

         Ce procédé est basé sur la nucléation en phase continue aqueuse. Il consiste à dissoudre 

le monomère et le principe actif (qui sont hydrophiles) dans la phase continue. La 

polymérisation est amorcée par irradiation ou à l’aide d’un amorceur chimique, ce qui conduit 

à la formation d’oligomères. Ces derniers, lorsqu’elles atteignent une taille critique, elles 

précipitent pour former des particules primaires stabilisées par les molécules du tensioactif 

non ionique ajouté au milieu aqueux. Enfin, ces particules fusionnent pour former des 

nanoparticules (figure 12). 

 
Figure 12. Le mécanisme de la polymérisation en dispersion. 
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3.4.2.3. La polymérisation en microémulsion-inverse « polymérisation micellaire » 

         Ce procédé consiste à dissoudre le principe actif hydrophile dans un petit volume d’eau 

ou d’un solvant organique hydrophile (méthanol). Cette solution est émulsifiée dans un 

solvant organique hydrophobe (hexane, cyclohexane, chloroforme) contenant des grandes 

quantités d’un agent tensioactif pour former des micelles aqueuses. Un monomère hydrophile 

est directement ajouté au mélange sous agitation continue. Ce dernier diffuse alors, à travers 

la phase organique vers l’intérieur de micelles, considérées comme le lieu principal de la 

polymérisation. La polymérisation est initiée par un amorceur physique ou chimique. Les 

oligomères formées conduisent à la formation des nanoparticules d’une faible taille.  

3.4.2.4. La polymérisation interfaciale 

         Cette méthode repose sur la mise en contact d’une phase contenant la substance liquide 

à encapsuler et un ou plusieurs monomères, avec une autre phase non miscible à la première 

et contenant un autre ou plusieurs monomères susceptibles de réagir avec le(s) premier(s) 

pour donner  un polymère. Lors de la mise en contact des deux phases, les deux composés 

réagissent à l’interface des phases et créent une paroi polymérique autour des gouttelettes de 

substances liquides (capsules). La combinaison de l’émulsification spontanée à la 

polymérisation interfaciale permet d’obtenir des nanocapsules (Montasser et al., 2000). Le 

principe consiste à additionner une phase organique composée du monomère liposoluble, le 

principe actif, d’huile et un tensioactif dissous dans un solvant (ou mélange de solvants 

miscibles) à une phase aqueuse composé d’un monomère hydrosoluble, un tensioactif et d’un 

non-solvant (ou un mélange des non-solvants). Les nanocapsules se forment instantanément 

par réaction des deux monomères à l’interface liquide-liquide des gouttelettes (figure 13). La 

suspension est ensuite concentrée par évaporation sous vide puis filtrée. 

 
Figure 13. Le mécanisme de la polycondensation interfaciale. 
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3.5. Les méthodes de caractérisation des vecteurs particulaires 

 

3.5.1. Taille 

 

         La taille d’un vecteur particulaire est une caractéristique fondamentale pour déterminer 

sa voie d’administration. De plus, le profil de libération d’un principe actif encapsulé est lié à 

la taille du vecteur qui le véhicule. La maîtrise de la taille des vecteurs, s’avère possible. Cela 

dépend du choix du procédé de préparation (Tewes et al., 2007), des paramètres opératoires, 

notamment la vitesse et le temps d’agitation ou la puissance de sonication, et aussi les 

paramètres de formulation (Hachicha et al., 2006), à savoir le type de polymère, son poids 

moléculaire et sa concentration dans la phase organique, le type de tensioactif et sa 

concentration dans la phase aqueuse, le type de solvant (ou mélange de solvants) organique, 

les volumes respectifs de la phase aqueuse et la phase organique (Esposito et al., 1996). 

         Différentes méthodes sont employées pour déterminer la taille et la distribution de taille 

des particules. Les résultats d’une analyse granulométrique peuvent être exprimés sous la 

forme d’une taille moyenne et/ou d’une distribution de taille (histogramme présentant les 

pourcentages par classe granulométrique). 

         La granulométrie laser est la technique la plus utilisée et peut être utilisée pour 

déterminer la taille de plusieurs types de vecteurs, comme les nanoparticules, les liposomes et 

les microparticules. Elle est basée sur l’interaction d’un faisceau laser avec les particules 

dispersées. Lorsqu’une particule se trouve dans le trajet d’un faisceau de lumière 

monochromatique, l’énergie lumineuse peut être absorbée ou diffusée par cette particule selon 

la longueur d’onde de la lumière incidente et les propriétés optique de la particule. La lumière 

diffusée est la somme de trois composants ; la lumière réfractée, réfléchie, et diffractée. La 

méthode d’analyse repose sur deux théories fondamentales ; la théorie de Mie et celle de 

Fraunhofer. Lorsque le diamètre de la particule avoisine la longueur d’onde de la lumière 

incidente, c’est le cas des nanoparticules dont la taille est inférieure à un micron, les 

phénomènes de réflexion et de réfraction interviennent pour une part non négligeable dans 

l’intensité de la lumière diffusée en plus de la diffraction. Dans ce cas, la théorie de Mie, qui 

prend en considération les indices de réfraction de l’échantillon et du milieu dispersant, 

s’applique. En revanche, lorsque le diamètre des particules est largement supérieur à la 

longueur d’onde (> 3 μm), c’est le cas des microparticules, ou encore lorsque le matériau est 

très absorbant, l’effet de bord des particules contribue pour une part importante à l’intensité 
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de la lumière diffusée. L’interférence provient alors principalement de la diffraction créée par 

la courbure de la lumière à l’interface. Dans ce cas de figure, le modèle mathématique utilisé 

pour le calcul de la distribution de taille est celui de la théorie de Fraunhofer, une version 

restreinte de la théorie de Mie présentant l’intérêt de négliger totalement les propriétés 

optiques de l’échantillon et du milieu dispersant.  

         La technique de la diffusion dynamique de la lumière (DLS) convient de façon idéale à 

la détermination de la taille des particules dans la plage de tailles allant de 5 nm à quelques 

microns. Cette technique repose sur le mouvement brownien des nanoparticules en raison des 

collisions des particules se traduisant par des fluctuations d’intensité de la lumière diffusée. 

Le coefficient de diffusion, étant calculé à partir d’une fonction de corrélation, permet de 

déterminer la taille des particules grâce à l’équation de Stockes-Einstein. 

 

3.5.2. Morphologie 

 
         La morphologie des vecteurs peut être examinée par diverses techniques 

microscopiques : la microscopie optique, la microscopie électronique à transmission,  La 

microscopie électronique à balayage, microscopie électronique à balayage environnemental. 

Les nanoparticules ayant une taille inférieure à un micron, ne peuvent pas être visualisées 

qu’avec les microscopies électroniques. Dans certains cas, ces techniques permettent de 

déterminer la taille des particules et de vérifier l’homogénéité des préparations.  

3.5.2.1. La microscopie électronique à transmission (MET) 

         C'est la technique la plus performante. Dans son principe, elle ressemble à la 

microscopie optique en lumière directe. Le faisceau d'électron est émis par un canon à 

électron, focalisé sur la préparation à l'aide de lentilles électromagnétiques et la traverse, ils 

sont plus ou moins absorbées (la préparation est dite plus ou moins dense aux électrons). 

L’image se forme derrière la préparation sur un écran fluorescent, donnant des informations 

sur l’architecture interne des particules observées. 

3.5.2.2. La microscopie électronique à balayage (MEB)  

         Bien que de résolution plus faible que la précédente, cette technique donne des images 

absolument spectaculaires, en pseudo 3D. Lorsque le faisceau d'électrons bombarde la 

préparation, une partie des électrons la traverse, le reste est réémis pour former des électrons 
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secondaires du côté exposé de la préparation, ce sont eux qui serviront à construire l'image. 

Le résultat est une représentation de la surface de l'objet observée. Ainsi, cette technique 

permet d’avoir des informations sur les caractéristiques de surface des particules comme la 

porosité et la rugosité, qui sont extrêmement importantes ayant des conséquences sur le profil 

de libération du principe actif encapsulé (Sansdrap et al., 1998), (Esposito et al., 1996). 

3.5.2.3. La microscopie électronique à balayage environnemental (MEBE)  

         L’échantillon ne peut pas être observée dans son état normal dans les deux techniques 

précédentes qui exigent une condition du vide poussé pour effectuer l’observation, en plus 

d’un traitement préalable de l’échantillon comme la métallisation dans le cas de la MEB ou 

l’ajout d’agent de contraste dans le cas de la MET. La microscopie électronique de balayage 

environnemental permet d’étudier l’échantillon dans son état normal ou dans des conditions 

environnementales normales sans préparation préalable pouvant produire des artéfacts dans 

l'échantillon.  

         Cette technique est rendue possible grâce à un système de pompage différentiel permet 

de maintenir le canon et le haut de la colonne sous un vide poussé, soit un vide de l'ordre de 

10-7 Torrs. L’appareil est équipé d'un détecteur spécifique le GSED ou Gaseous Secondary 

Electron Detector qui peut détecter les électrons secondaires en utilisant l'environnement 

gazeux comme amplificateur, ce qui permet d'avoir une résolution identique à celle obtenue 

en mode conventionnel mais à 7 Torrs. 

3.5.3. Charge de surface (potentiel zêta) 
 

         Le potentiel zêta d'une particule, qui est la charge globale que la particule acquiert dans 

le milieu liquide dans lequel elle est plongée. La valeur du potentiel zêta indique la force de 

répulsion présente entre les particules en suspension et permet de prédire la stabilité du 

système à long terme. Si toutes les particules en suspension ont un potentiel zêta négatif ou 

positif important, elles tendent à se repousser mutuellement et ne peuvent se rassembler 

(Merodio et al., 2001). En revanche, si leur potentiel zêta est faible, aucune force ne les 

empêche de se rassembler et de floculer.  

         La charge de surface peut provenir de l’ionisation des groupes fonctionnels présents à la 

surface des particules ou de la substitution ou l’adsorption de tensioactifs ioniques.  Par 

ailleurs, le pH, la concentration en additif ou la force ionique du milieu liquide sont des 

facteurs influant sur le potentiel zêta des particules dispersées.  
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         La mesure du potentiel zêta est basée sur la mobilité électrophorétique des particules en 

suspension. Le principe consiste à appliquer un champ magnétique aux particules dispersées 

qui vont acquérir une mobilité en fonction de leur charge. La vitesse moyenne de déplacement 

des particules (µ) étant mesurée, le potentiel zêta (ξ) est alors calculé en employant différentes 

équations telle que celle de Smoluchowski pour de fortes concentrations ioniques 

 o u de celle de Huckel pour de fiables concentrations ioniques    

avec ε le constant diélectrique du milieu et η la viscosité. 

 

3.5.4. Efficacité d’encapsulation 

 

         L'efficacité d'encapsulation d’un principe actif dépend de son affinité vers le polymère 

constitutif des particules. Ceci est lié à la structure du polymère, son poids moléculaire et aux 

interactions principe actif-polymère (Olivier, 2005). La plupart des polymères employés dans 

la préparation des micro- et nanoparticules sont hydrophobes, par conséquent, les principes 

actifs liposolubles sont plus facilement encapsulés que les principes actifs hydrosolubles. 

Toutefois, le taux d’encapsulation des principes hydrosoluble peut être optimisé par différents 

moyens : le choix du procédé de préparation, l’optimisation du pH de la phase aqueuse, 

l’utilisation des additifs (Puglisi et al., 1993). 

 

         La détermination de l’efficacité d’encapsulation nécessite au préalable la purification 

des particules par filtration, ultracentrifugation ou lavage afin d’éliminer la fraction non 

encapsulé du principe actif. Une fois, la purification est effectuée, l’efficacité d’encapsulation 

peut alors être calculée, après dosage du principe actif piégé à l’intérieur du vecteur ou 

adsorbé à sa surface, comme étant le pourcentage de la quantité dosée par rapport à la quantité 

théorique utilisée dans la formulation. La détermination de l’efficacité d’encapsulation peut 

être réalisée d’une manière indirecte par le dosage de la fraction non encapsulée du principe 

actif qui sera déduite de la quantité totale incorporée dans la préparation. 

 

3.5.5. Cinétique de libération  
 

         La maîtrise de la cinétique de la libération du principe actif à partir des formes 

pharmaceutiques et celle de la durée d’action des médicaments est l’un des premiers défis 

ayant été proposés à la pharmacie galénique au cours des cinquante dernières années. La 
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conception des vecteurs particulaires, a permis l’obtention de deux types de libération du 

principe actif ; une libération déclenchée ou une libération continue, prolongée dans le temps. 

         En général, ce sont les systèmes réservoirs (les micro- et nanocapsules) qui permettent 

une libération brutale du principe actif qui peut être déclenchée par l’éclatement de leur paroi 

polymérique, suite à une variation du pH, de la température, de la pression osmotique ou sous 

l’effet d’un agent physique externe, comme par exemple l’ultrason.  

         Par ailleurs, la libération continue de l’actif peut être assurée par les systèmes matriciels 

(les nano- et microsphères). Les mécanismes mis en jeu sont la diffusion du principe actif 

et/ou la dégradation du polymère constitutif du vecteur. Ces deux phénomènes et par 

conséquence la cinétique de libération obtenue, dépendent de plusieurs facteurs. Le caractère 

hydrophile/lipophile du principe actif encapsulé et son poids moléculaire influent sur sa 

diffusion à travers la matrice polymérique vers le milieu de libération (Hombreiro Pérez et al., 

2000). Le type de polymère et son poids moléculaire se traduisent par des vitesses de 

dégradation différentes et donc par des profils différents de libération du principe actif 

(Ubrich et al., 2004), (Lamprecht et al., 2000). Les interactions principe actif-polymère qui va 

faire que l’actif est soluble dans le polymère sous forme amorphe ou dispersé à son état 

cristallin, sont aussi des facteurs importants pouvant influer la cinétique de libération 

(Karavas et al., 2007). En plus, les propriétés de surface des vecteurs particulaires, comme la 

porosité et l’existence d’un block hydrophile comme le poly(éthylène glycol), va faciliter le 

mouillage de la surface des particules et la pénétration de l’eau à travers la matrice 

polymérique, ce qui va faciliter la libération du principe actif (Coombes et al., 1997), (Klose 

et al., 2006). D’autre part, la formulation (les types de tensio-actifs utilisés, la charge initiale 

en principe actif, le type de solvants et leurs proportions relatives), les paramètres du procédé 

de préparation et la méthode de séchage employé, peuvent avoir des conséquences sur la 

cinétique de libération (Weidenauer et al., 2003), (Lagarce et al., 2006). 
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La micro-encapsulation de la cytarabine en utilisant des copolymères 

amphiphiles 
         Les microparticules constituent des vecteurs intéressants sur le plan pharmacotechnique 

permettant de réaliser des systèmes à libération prolongée qui peuvent avoir deux avantages 

directs ; améliorer le confort du patient en réduisant le nombre d’injections et réaliser un 

ciblage d’organe en les injectant directement dans un compartiment corporel donné. 

Néanmoins, en raison de sa solubilité aqueuse et de son faible poids moléculaire, 

l’encapsulation de la cytarabine est pratiquement impossible dans les particules à base de 

polyesters biodégradables comme le PLA, PCL et le PLGA. Les seuls essaies pour encapsuler 

la cytarabine ont consisté à utiliser des polymères hydrophiles ; le chitosan 1, et l’albumine 2 

pour former des microparticules qui seront réticulés dans un second temps en utilisant des 

agents réticulants extrêmement toxiques, dont certaines traces persistent malgré les multiples 

étapes de lavage qui suivent le procédé de fabrication. Dans ce contexte, nous avons supposé 

que l’utilisation des copolymères amphiphiles à blocs hydrophobes biodégradables 

(polyesters) et blocs hydrophiles bio-éliminables (PEG ≤ 20.000 Da) pourrait apporter une 

solution convenable au problème d’encapsulation de la cytarabine. 

         Le copolymère à bloc se définit comme étant l’association d’au moins deux 

homopolymères A et B  de nature chimique différente et liés par des liaisons covalentes. 

D’une manière générale, le mélange des deux homopolymères immiscibles conduit à une 

séparation de phases. Dans le cas des copolymères à blocs, la liaison chimique entre les 

différents blocs va limiter cette séparation de phases et conduire à des domaines de taille 

microscopique, on parle alors de micro-séparation de phases. Dans le cas d’un copolymère 

dibloc AB, la répulsion entre A et B les contraint à s’organiser pour minimiser ses contacts. 

Par conséquence, la liaison chimique va se localiser à l’interface entre les deux domaines, 

tandis que les blocs A et B vont tenter de s’en éloigner, en se déployant perpendiculairement à 

l’interface afin qu’elle soit la plus réduite possible. Cela va conduire à une morpho logie  

                                                
1 Blanco, M. D., Gómez, C., Olmo, R., Muñiz, E. & Teijón, J.M. (2000). Chitosan microspheres in PLG films as 

devices for cytarabine release. International journal of pharmaceutics 202: 29-39. 

 
2 Gómez, C., Blanco, M. D., Bernardo, M. V., Olmo, R., Muñiz, E. & Teijón, J.M. (2004). Cytarabine release 

from comatrices of albumin microspheres in a poly(lactide-co-glycolide) film: in vitro and in vivo studies. 

European journal of pharmaceutics and biopharmaceutics 57: 225-33. 
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lamellaire si les blocs A et B sont symétriques, dans le cas contraire, l’interface entre les deux 

domaines va se courber (figure 1). 

 
Figure1. Représentation schématique du phénomène de courbure dans les systèmes des copolymères 

dissymétriques. 
         L’utilisation des copolymères constitués des blocs de polyesters et de blocs de PEG a été 

étudiée depuis longtemps pour la conception des vecteurs pharmaceutiques dits « furtifs » à 

un temps de rémanence long dans la circulation générale, comme des systèmes de  délivrance 

pour les molécules hydrophobes 3,4. Toutefois, leur utilisation potentielle pour la délivrance 

des macromolécules hydrophiles (comme les peptides et les protéines) a été seulement 

reconnue au début des années 905. En effet, la localisation de ces copolymères à l’interface 

entre la phase aqueuse et la phase organique pendant la préparation des micro- ou 

nanoparticules, limite considérablement l’interaction hydrophobe dénaturante entre la protéine 

et la phase organique6. D’autre part, grâce à leur caractère amphiphile, ces copolymères 

                                                
3 Gref, R., Domb, A., Quellec, P., Blunk, T., Muller, R. H., Verbavatz, J. & Langer, R. (1995). The controlled 

intravenous delivery of drugs using PEG-coated sterically stabilized nanospheres. Advanced drug delivery 

reviews 16: 215-233. 

 
4 Stolnik, S., Illum, L. & Davis, S. (1995). Long circulating microparticulate carriers. Advanced Drug Delivery 

Reviews 16: 195-214. 

 
5 Li, Y., Volland, C. & Kissel, T. (1994). In vitro degradation and bovine serum albumine release of the ABA 

triblock copolymers consisting of poly(L(+)lactic acid), or poly(L(+)lactic acid-co-glycolic acid) A-blocks 

attached to central polyoxyethylene B-blocks. Journal of Controlled Release 32: 121-128. 

 
6 Boury, F., Ivanova, T., Panaiotov, I., Proust, J., Bois, A. & Richou, J. (1995). Dilatational properties of 

adsorbed poly (DL-lactide) and BSA monolayers at the dichromethane/water interface. Langmuir : the ACS 

journal of surfaces and colloids 11: 1636-1644. 
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permettent d’améliorer l’efficacité d’encapsulation des principes actifs et de diminuer la 

quantité du tensioactif utilisé lors de la préparation des micro- ou nanoparticules7. 

         Nous présentons dans ce chapitre l’élaboration d’un système microparticulaire à base de 

poly(ε-caprolactone) (figure 2). Les microparticules ont été préparées par la méthode de 

« double émulsion - évaporation de solvant » en utilisant comme surfactants des copolymères 

amphiphiles composés de blocs biodégradables de poly(ε-caprolactone) PCL et de blocs bio-

éliminables de polyéthylène glycol PEG. Les blocs hydrophobes (PCL) permettent un ancrage 

dans les particules tandis que les blocs hydrophiles (PEG) qui sont exposés vers le milieu 

aqueux interne (dans les compartiments aqueux des microparticules) vont permettre de limiter 

la fuite de la cytarabine vers le milieu externe.  

 
Figure 2. Illustration des microparticules de cytarabine à base de PCL/mPEG-PCL. Dans ce schéma, nous 

supposons que les chaînes de PEG sont orientées, à la fois, vers le milieu aqueux externe et le milieu 
aqueux des vésicules interne dans la matrice polymérique. 

 
         Dans ce travail une série de copolymères PCL-mPEG avec des blocs PCL de différents 

poids moléculaires a été synthétisée. La synthèse des copolymères constitués de blocs 

hydrophobes de PCL et de blocs hydrophiles de PEG s’est effectuée par polymérisation 

coordinative anionique en présence d’un catalyseur, 2-éthyle hexanoate d’étain Sn(Oct)2, par 

ouverture de cycle de l’ ε-caprolactone (ε-CL) à partir de la fonction hydroxyle disponible aux 
                                                
7 Deng, X., Zhou, S., Li, X., Zhao, J. & Yuan, M. (2001). In vitro degradation and release profiles for poly-dl-

lactide-poly(ethylene glycol) microspheres containing human serum albumin. Journal of controlled release 71: 

165-73. 
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extrémités terminales du PEG. Les copolymères obtenus ont été par la suite caractérisés par 

résonance magnétique nucléaire du proton, spectroscopie infrarouge et chromatographie 

d’exclusion stérique. Différents lots de microparticules ont été préparés et l’effet de la 

longueur de chaîne de PCL sur les caractéristiques physico-chimiques des particules a été 

étudié. Une efficacité d’encapsulation satisfaisante a pu être obtenue et qui a été dix fois plus 

importante que celle des microparticules de PCL préparées sans les copolymères. 

 

 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

93 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
93 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

94 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
94 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

95 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
95 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

96 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
96 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

97 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
97 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

98 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
98 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

99 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
99 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

100 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
100 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

101 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
101 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

102 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
102



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

103 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
103 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

104 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
104 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

105 
105 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
105 



Partie expérimentale                                                                                                        Chapitre 1 : Publication II 
 

 
 

106 

 
Partie expérimentale                                                                                                                         Chapitre 1 : Publication II 

 

 
106 



 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 

 

Chapitre 2 
Liposomes multilamellaires chargés en cytarabine et 

beclométhasone dipropionate 



 

 
 



Partie expérimentale                                                                                                       Chapitre 2 : Publication III 
 

 
 

109 

Préparation des liposomes multilamellaires par la méthode d’injection 

d’éthanol : application sur l’encapsulation de la cytarabine et la 

beclométhasone dipropionate 

 
         Les liposomes sont les plus vieux des vecteurs pharmaceutiques. Toutefois, leur 

utilisation en pharmacie et en médecine est en progression permanente en raison de multiples 

avantages que présente ce type de vecteurs. Etant composés principalement de 

phospholipides, les liposomes sont considérés comme les vecteurs de choix pour 

l’administration pulmonaire grâce, entre autre, à leur similitude avec les surfactants 

pulmonaires1. 

         Ce chapitre a été dédié à l’évaluation des liposomes comme un système de délivrance de 

la cytarabine par la voie pulmonaire pour le traitement des métastases au niveau de poumons. 

Ces systèmes ont aussi été évalués pour l’administration pulmonaire de la beclométhasone 

dipropionate, agent anti-inflammatoire utilisé dans le traitement de la bronchorrhée provoquée 

par le cancer broncho-alvéolaire ou dans le cancer métastatique2, en plus de son action 

prophylactique de la carcinogenèse des poumons3. L’association de ces deux vecteurs peut, 

alors, être d’un grand intérêt pour améliorer l’efficacité du traitement. 

         Les liposomes ont été préparés par la méthode d’injection d’éthanol. Une étude de 

formulation a été réalisée afin de sélectionner la formule permettant d’obtenir la meilleure 

efficacité d’encapsulation. Le test du comportement aérodynamique sur  les liposomes  

nébulisés a donné des résultats satisfaisants concernant la fraction respirable (FPF) et le 

diamètre aérodynamique massique médian du nébulisat (MMAD). 

                                                
1 Goerke, J. (1998). Pulmonary surfactant: functions and molecular composition. Biochimica et biophysica acta 

1408: 79-89. 

 
2 Hiratsuka, T., Mukae, H., Ihiboshi, H., Ashitani, J., Katoh, S., Mashimoto, H., Hirosako, S., Mizobe, T., 

Matsumoto, M. & Matsukura, S. (1998). Severe bronchorrhea accompanying alveolar cell carcinoma: treatment 

with clarithromycin and inhaled beclomethasone. Nihon Kokyuki Gakkai zasshi = the journal of the Japanese 

Respiratory Society 36: 482-7. 

 
3 Wattenberg, L. W., Wiedmann, T. S., Estensen, R. D., Zimmerman, C. L., Galbraith, A. R., Steele, V. E. & 

Kelloff, G.J. (2000). Chemoprevention of pulmonary carcinogenesis by brief exposures to aerosolized 

budesonide or beclomethasone dipropionate and by the combination of aerosolized budesonide and dietary myo-

inositol. Carcinogenesis 21: 179-82. 
 



 

 
 



Partie expérimentale                                                                                                       Chapitre 2 : Publication III 
 

 
 

111 

Ethanol injection method for hydrophilic and lipophilic drug-

loaded liposome preparation 

 

Chiraz Jaafar-Maaleja*, Roudayna Diaba*, Véronique Andrieub, Abdelhamid Elaissaria 

and Hatem Fessia † 

 

a Pharmaceutical Technology Department, Laboratoire d'Automatique et de Génie de 

Procédés, LAGEP, UMR CNRS 5007, Université Claude Bernard Lyon1, ISPBL-Faculté de 

Pharmacie de Lyon, Villeurbanne, France 
b CNRS - URMITE 6236, Faculté de Médecine; Département de Pharmacie Galénique, 

Faculté de Pharmacie, 13385 Marseille 

  

 

*Equal contribution 

†To whom correspondence should be directed 

Pr. Hatem Fessi, Université Lyon 1 Claude Bernard, UMR CNRS 5007 

Bat 308G, 43 Bd du 11 Novembre 1918, 69622 Villeurbanne Cedex 

Tel: 0033472431893. 

Fax: 0033472431882. 

E-mail: fessi@lagep.univ-lyon1.fr 

 

Accepted for publication 11th September 2009 in Journal of Liposome Research 



Partie expérimentale                                                                                                       Chapitre 2 : Publication III 
 

 
 

112 

Abstract 

In this paper, a hydrophobic (beclomethasone dipropionate, BDP) and a hydrophilic 

(cytarabine, Ara-C) drugs have been encapsulated in liposomes in order to be administered 

via the pulmonary route. For this purpose, a liposome preparation method which is easy to 

scale up: the ethanol injection method has been selected. The effects of critical process and 

formulation parameters have been investigated. The drug loaded liposomes were prepared and 

characterized in terms of size, zeta-potential, encapsulation efficiency, release study, cell 

uptake and aerodynamic behaviour. Small multilamellar vesicles with sizes ranging from 

about 80 to 170 nm were successfully obtained. Results indicated a significant influence of 

phospholipid and cholesterol amounts on liposome size and encapsulation efficiency. The 

higher encapsulation efficiencies were about 100 % for the hydrophobic drug (BDP) and 

about 16 % for the hydrophilic one (Ara-C). In vitro release study showed a prolonged release 

profile for BDP, in contrast with Ara-C which was released more rapidly. Cell uptake test 

revealed that fluorescent liposomes have been well internalized into the cytoplasm of SW-

1573 human lung carcinoma cells, confirming the possibility to use liposomes for lung cell-

targeting. Nebulized Ara-C and BDP liposomes presented aerodynamic diameters compatible 

with deep lung deposition. In conclusion, the elaborated liposomes seem to be promising 

carriers for both Ara-C and BDP pulmonary delivery.  

 

Keywords: liposomes, ethanol injection method, nanoprecipitation, beclomethasone 

dipropionate, cytarabine, pulmonary, nebulization. 
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1. Introduction 

Pulmonary drug delivery has been considered as a promising route that enables the delivery of 

therapeutic agents for the treatment of both local pulmonary diseases (e.g. asthma) and 

systemic disorders (e.g. diabetes) (Karathanasis et al., 2005).  The development of liposomal 

formulations for aerosol delivery has expanded the potential for more effective utilization of 

drugs (Desai et al., 2002). Liposomes offer an excellent opportunity to selective drug 

targeting which is expected to optimize the pharmacokinetic parameters, the pharmacological 

effect, prevent local irritation and reduce the toxicity of encapsulated drugs (Budai et al., 

2001), (Barenholz, 2003). The tolerability and safety of inhaled liposome aerosols has been 

previously verified in animals as well as in human volunteers (Waldrep et al., 1997), (Saari et 

al., 1998). No untoward effects have been recognized. Furthermore, the closed vesicular 

structures consisting of one or more lipid bilayers surrounding an inner aqueous compartment 

allow both hydrophilic and lipophilic drugs to be effectively encapsulated. Water-soluble 

drugs can be encapsulated into the inner aqueous compartment, whereas lipid-soluble drugs 

can be embedded within the liposome bilayers (Massing et al., 2000). 

Since their first report and definition by Bangham (Bangham et al., 1965), numerous 

processes have been developed in order to prepare lipid vesicles: thin-film hydration 

(Bangham et al., 1965), organic solvent injection method (Batzri et al., 1973), reverse-phase 

evaporation (Szoka et al., 1978) and dehydratation–rehydratation (Kirby et al., 1984).  

The thin-film hydration process was the most widely used technique (Liu et al., 2000), (Yang 

et al., 2009). Despite its feasibility for preparing liposomes on a laboratory scale, this 

technique is not suitable for a large-scale manufacturing. Moreover, yielding heterogeneous 

multi-lamellar vesicles (MLV) sizing over 1 �m in diameter, thin-film hydration method 

requires additional preparation steps such as sonication or extrusion in order to reduce and 
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homogenize the vesicle size (Güven et al., 2009). These problems constitute a major 

limitation for liposomes industrial production.  

Ethanol injection (Wagner et al., 2002), microfluidization (Vemuri et al., 1990) and micro-

emulsification (Carneiro et al., 2004) are commonly used methods for liposome production 

scale-up. The main relevance of the ethanol injection method lies on the possibility to obtain 

small liposomes with narrow distribution by simply injecting an ethanolic lipid solution in 

water (i.e. in one step, without extrusion or sonication) (Sonar et al., 2008), (Justo et al., 

2005). The advantages of the ethanol injection method have partly been recognized in the 

literature. Following the original paper of Batzri (Batzri et al., 1973), several reports on the 

injection method have been published (Kremer et al., 1977), (Campbell, 1995), (Maitani et 

al., 2001), (Dass et al., 2002) and (Stano et al., 2004) including some works related to the 

industrial preparation (Naeff, 1996).  

In this paper, we aimed to demonstrate that the ethanol injection method could be of a great 

interest for drug-loaded liposome preparation, regardless the drug solubility. For this purpose, 

a water soluble (cytarabine) and a lipid-soluble (Beclomethasone dipropionate) drugs have 

been selected.  

Beclomethasone dipropionate (BDP) is considered as the most effective anti-inflammatory 

agent for the treatment of asthma and other inflammatory lung diseases (Vidgren et al., 1995). 

This glucocorticoid, although beneficial, may produce serious systemic side effects due to the 

swallowed drug-fraction and local Candida overgrowth or irritation of the vocal chords 

(Darwis et al., 2001). Moreover, most inhaled corticoids are rapidly cleared from the lungs 

which explains the relatively short therapeutic effect of aerosols, the necessity for frequent 

administrations and the occurrence of unwanted side effects (Darwis et al., 2001). The 

encapsulation of BDP in liposomes allows overcoming these drawbacks by sequestering the 

drug molecules within the phospholipid bilayers and therefore decreasing undesirable effects. 
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Cytarabine (cytosine arabinoside, Ara-C) is an effective chemotherapeutic agent for the 

treatment of acute myelogenous leukaemia and lymphocytic leukaemia (Diab et al., 2007). 

However due to the short half-live of the drug, repeated injections are required. In order to 

find a non invasive way of administration, many efforts have been devoted to investigate the 

possibility to use an alternative administration route, such as the pulmonary one (Juliano et 

al., 1980). Liposome-mediated pulmonary drug delivery may increase drug retention-time in 

the lungs, and more importantly reduce side-effects resulting in enhanced therapeutic 

efficacies (McCullough et al., 1979), especially that the lungs are the major site of metastatic 

invasion. 

In this work, the ethanol injection method was studied in order to be used for the 

encapsulation of Ara-C and BDP in liposomes. Different liposome batches have been 

prepared by varying the process and formulation parameters and then characterized in terms 

of size, zeta-potential, morphology, encapsulation efficiency and in vitro drug release. 

Afterwards, in vitro aerodynamic aerosol assessment and fluorescent liposome cell uptake 

study have been conducted in order to verify the suitability of elaborated liposomes for the 

pulmonary delivery. 

 

2. Materials and methods 

2.1. Materials 

Cytarabine (Ara-C) was purchased from HalloChem Pharma (Chongqing, China). 

Beclomethasone dipropionate (BDP) was obtained as a kind gift sample from BUFA B.V. 

pharmaceutical products (UITGEEST-Holland). Lipoïd® E80 (Egg Yolk lecithin at 80% of 

phosphatidylcholine and 9% phosphatidylethanolamine) were purchased from Lipoïd GmbH 

(Ludwigshafen, DE). Cholesterol (CH), phosphotungstic acid, sodium dodecyl sulphate SDS, 

fluorescein isothiocyanate-dextran (FD4) and Nile red (NR) were purchased from Sigma-



Partie expérimentale                                                                                                       Chapitre 2 : Publication III 
 

 
 

116 

Aldrich, (Saint Quentin Fallavier, France). Water was purified on a Milli-Q system obtained 

from Millipore® synergy system. All solvents (Ethanol and Methanol) used were of analytical 

grade (Carlo Erba Reagenti) and used as such. 

2.2. Methods 

2.2.1. Drug-free liposome preparation by ethanol injection method 

Liposomes were prepared by a modified ethanol injection method (Batzri et al., 1973). The 

required amounts of phospholipids and cholesterol were dissolved in ethanol. The resulting 

organic phase was injected by means of a syringe pump in a defined volume of distilled water 

under magnetic stirring. Spontaneous liposome formation occurred as soon as ethanolic 

solution was in contact with the aqueous phase. The liposome suspension was then kept under 

stirring for 15 min at room temperature. Finally the ethanol and a part of water were removed 

by rotary evaporation (Rotavapor R-144, Buchi, Flawil, Switzerland) under reduced pressure.  

2.2.2. Drug- loaded liposome preparation 

2.2.2.1. Ethanol injection method 

Dug-loaded liposomes were prepared as described above. The hydrophilic drug was added to 

the aqueous phase (table 1) while the lipophilic drug was added to the organic one (table 2). 

Unloaded drug was removed by ultracentrifugation of liposome suspension (Beckman, 

Miami, FL, USA) at 60,000 rpm for 1 hour. The obtained pellet were dispersed in a 

phosphate-buffered saline PBS and stored at +4°C. 

2.2.2.2. Modified nanoprecipitation method 

Nanoprecipitation method adapted from (Fessi et al., 1988) was optimized for the preparation 

of Ara-C loaded liposomes (table 3). Phospholipids and cholesterol were dissolved in ethanol. 

Ara-C was dissolved in a defined volume of water. The organic phase was then added to the 

aqueous phase and the mixture was stirred using high speed homogenizer (Ultraturax® T25, 

IKA Werke GmbH, Staufen, Germany) for 2 min. Afterwards, the ethanol and a part of water 
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were removed by rotary evaporation (Rotavapor R-144, Buchi, Flawil, Switzerland) under 

reduced pressure. Unloaded Ara-C was removed by ultracentrifugation of liposome 

suspension (Beckman, Miami, FL, USA) at 60,000 rpm for 1 hour. The obtained pellet were 

dispersed in a phosphate-buffered saline PBS and stored at +4°C. 

2.2.3. Vesicle size and zeta potential analysis 

Mean vesicle size of drug-free and drug-loaded liposomes were determined by photon 

correlation spectroscopy (PCS) using Malvern Zetasizer Nano-series (Malvern Instruments 

Zen 3600, Malvern,UK) after sample dilution in water. Zeta potential was measured by 

Smoluchowski’s equation (Sze et al., 2003) from electrophoretic mobility of liposomes. All 

measures were performed in triplicate at 25°C. 

2.2.4. Determination of encapsulation efficiency 

Liposome encapsulation efficiency was measured by determining the amount of entrapped 

drugs using the ultracentrifugation technique (Lopez-Pinto et al., 2005). Briefly, a defined 

volume of the drug-loaded liposome sample was centrifuged in order to separate the unloaded 

drug. The pellet was then dissolved in ethanol in order to release the encapsulated drug 

(Edrug). An equal volume of the liposome suspension has been used in order to assess the total 

amount of the drug (Tdrug) present in the suspension. Tdrug was measured after having 

dissolved and disrupted the liposomes in ethanol using an ultrasound bath for few minutes. 

All the samples were filtred (0.45 µm cellulose membrane filter). The drug encapsulation 

efficiency (EE %) was expressed as the percentage of the encapsulated amount (Edrug) to the 

total amount (Tdrug), as follows:  100% ��
drug

drug

T
E

EE  

Total and encapsulated drug amounts determination was carried out using HPLC (Thermo 

Separation Products, Spectra system, Japan) equipped with an UV detector (UV6000LP). The 

data were recorded and analyzed with the Chromquest® PC software over the Spectra System 

SN4000 unit. 
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A modified method of that used by (Saari et al., 1998) has been employed for BDP EE % 

determination . Drug was eluted at 35°C using a methanol- water (80:20, v/v) mobile phase at 

a flow rate of 1 ml/min and an injected volume of 20 μl. A Kromasil® column 0.5 µm, C18 

(25 cm � 4.6 mm) (Peeke scientific, USA) was used as the stationary phase. The wavelength 

detection was set at 238 nm and the total run time was 10 min. A calibration curve of BDP 

standards was performed with concentrations ranging from 10 to 100 µg/ml. Correlation 

coefficient of 0.9995 was obtained. 

Chromatographic Analysis of Ara-C were performed at 25°C using a modified method of that 

employed by (Gómez et al., 2004). Twenty microlitters of samples or calibration standards 

were eluted under isocratic conditions through a Spherisorb ODS-2 column, C18, 5 µm (25 

cm � 4.6 mm) (MZ-Analysentechnik GmbH, Mainz, Germany). The mobile phase was 5 mM 

monobasic potassium phosphate in distilled water containing 5% v/v methanol. The flow rate 

was set at 1 ml/min and the wavelength detector was 272 nm. Each determination was carried 

out in triplicate. A calibration curve was performed for Ara-C standards with concentrations 

ranging from 10 to 100 µg/ml. A correlation coefficient of 0.9998 was obtained. The sample 

chromatograms showed a clear single peak at a retention time of 5 ± 0.4 min.  

2.2.5. Morphological study by Transmission Electron Microscopy 

Liposome suspensions were imaged using a transmission electron microscope (TEM) (Philips 

CM120, Eindhoven, The Netherlands). A drop of the liposome suspension was placed onto a 

carbon-coated copper grid, forming a thin liquid film. The films were negatively stained with 

2% phosphotungstic acid solution (w/w), pH 7.1 for 1 min. The excess of phosphotungstic 

solution was removed with a filter paper and stained samples were characterized using an 

accelerating voltage of 80 kV. 
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2.2.6. In vitro release study 

In vitro release studies of liposomes loaded either with Ara-C or BDP were performed with 

respect to the sink conditions, using a dialysis tube (Dialysis tubing cellulose membrane, 

molecular weight cut-off 7402 Da, Sigma-Aldrich Chemie GmbH PO, Taufkirchen, 

Germany). The dialysis tube was pre-treated during 1 h with a phosphate-buffered saline 

(PBS, pH 7.4), to ensure its wetting and sealing. One millilitre of liposome suspension in PBS 

(pH 7.4) was placed in the dialysis tube. This latter was immersed into 30 ml of PBS (pH 7.4) 

or 1 mM SDS for Ara-C and BDP release studies, respectively. The liposome suspension in 

the dialysis tube and the release medium were slowly stirred with a magnetic stirrer (75 rpm), 

at 37°C. At pre-determined time intervals, aliquot samples of the release medium were 

withdrawn and replaced with equal volume of fresh release medium. All tests were performed 

in triplicate. The drug concentrations in the release medium were measured using HPLC 

analysis, as described above. 

2.2.7. Stability study 

Stability study has been performed on five drug-free liposome formulations in which 

phospholipid and cholesterol amounts have been varied. Liposomes were stored under static 

conditions at +4°C over a period of 28 days. Results were expressed in terms of vesicle size 

and morphology.  

2.2.8. In vitro cell uptake 

Cell uptake was investigated using fluorescent liposomes by means of a confocal laser 

scanning microscope (Leica TCS SP2, Bensheim, Germany) with regular 63x/1.32 numerical 

aperture oil-immersion objective lens. Towards this aim, some liposome suspensions were 

prepared by adding a lipophilic fluorescent probe, i.e. nile red (NR), to the organic phase or a 

hydrophilic one, i.e. fluorescein isothiocyanate-dextran (FD4), to the aqueous phase, 

according to the ethanol injection method. 
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SW-1573 human lung carcinoma adherent cells were grown on two glass coverslips in six-

well plastic dishes at a density of 0.2 x 105 cells/well for 24h at 37°C. Cells were cultivated in 

a RPMI culture medium (RPMI, Roswell Park Memorial Institute, Gibco, Invitrogen), 

supplemented with 10% foetal bovine serum (FBS, Cambrex, Cergy Pontoise, France), 

penicillin (100 U/ml), and streptomycin (100 μg/ml) (Invitrogen). 

Afterwards, the cells were incubated in the presence of liposomes labeled either with FD4, or 

with NR. Two controls; cells without any treatment and cells treated with an aqueous 

solution/dispersion of the fluorescent agent (at the same concentration as in the liposome 

suspensions) were used. 

After 24 h of incubation in the presence of the fluorescent liposomes, the SW-1573 cells were 

rinsed with PBS (pH 7.4) twice and then were treated with picric acid-formaldehyde (PAF, 

4% v/v in PBS) in the dark at room temperature for 10 min. The cells were washed again with 

PBS at least three times and then they were treated by Di Aminido Phenyl lndol (DAPI, 

Vector Laboratories, Burlingame, CA, USA) for 10 min in the dark at room temperature. 

Finally, cells were washed with distillated water, dried at room temperature and conserved in 

the dark at +4°C.  

2.2.9. Aerodynamic assessment of liposomes 

The aerodynamic behavior of the drug-loaded liposomes was assessed using a Next 

Generation Impactor (NGI, Copley Scientific, Nottingham, UK) at a flow rate of  30 L/min. 

Liposomal suspensions (5 ml) were nebulized using PARI LC SPRINT® (Pari GmbH, 

Starnberg, Germany) jet nebulizers driven by a PARIBOY® SX compressor (Pari GmbH, 

Starnberg, Germany). Nebulizer was operated to dryness. After nebulization the drug 

deposited in the throat and each NGI plates was extracted by methanol and then assayed by 

HPLC, as described above. All measurements were performed in triplicate. 
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The mass median aerodynamic diameter (MMAD) and geometric standard deviation (GSD) 

of aerosol droplets were determined from the curve of the cumulative mass distribution versus 

aerodynamique diameters (AED) (Majoral et al., 2006). Respirable fraction or (fine particle 

fraction, FPF) was determined as the cumulative drug mass fraction corresponding to 

nebulized droplets with a mean size ≤ 5 μm (Bridges et al., 2000), (Jaafar-Maalej et al., 

2009). The nebulization efficiency (NE%) was calculated considering the cumulative drug 

mass collected on the NGI plates and expressed as a percentage of the initial drug mass 

submitted to nebulization (Zaru et al., 2007): 

NE% = 100 X [Nebulized drug mass (collected on plates) / Initial drug mass (placed in the 
nebulizer)] 
  

3. Results and discussion 

3.1. Systematic study of drug-free liposome preparation method 

3.1.1. Solvent screening 

Numerous water-miscible solvents have been used for the preparation of liposomes: acetone, 

ethanol, chloroform, and methanol (Domazou et al., 2002), (Kikuchi et al., 1987), (Isele et al., 

1994). When organic solvents are used in drug formulation, some criteria have to be taken 

into account, such as toxicity, water-solubility, viscosity and dissolving powers toward the 

lipids and the drug.  

In this work, alcohols, and chloroform were suitable solvents, with respect to phospholipid (E 

80) and drugs solubility. Although usually removed by evaporation, solvents may remain as 

traces in the final formulation representing a possible risk for human health and affecting the 

stability of vesicles. Methanol and chloroform were not selected due to the higher toxicity. 

Then the ethanol was used with the aim of reducing the toxic problems in the final liposome 

formulation.  
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3.1.2. Ethanol injection method: influence of process and formulation parameters on vesicle 

size 

3.1.2.1. Influence of solvent/non solvent volume ratio 

A systematic study was carried in order to point out the influence of solvent/ non solvent 

(S/NS) volume ratio on liposome formation. The ratio of S/NS was varied from 0.1 to 2 while 

the phospholipid concentration and cholesterol percentages were kept constant at 20 mg/ml 

and 20% (w/w), respectively. It should be mentioned that when S/NS volume ratio was 0.1 or 

above 2, the liposome formation does not take place. Results are shown in figure 1. Vesicle 

size remains nearly constant for S/NS volume ratio ranging from 0.1 to 1 (108 ± 7 nm). As the 

volume ratio reached 2, the mean vesicle size notably increased (804 nm). These findings 

suggest that the S/NS volume ratio has a minor influence with respect to the vesicle size as 

long as the critical value (S/NS = 1) is not exceeded. When ratio was above 2, the 

phospholipid solubility in ethanol/water mixture increased preventing liposome formation. 

According to these results, the ratio was fixed at 0.5 for the following experiments. 

 

Figure 1. The impact of solvent / non solvent volume ratio effect on drug-free liposome size. 
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3.1.2.2. Influence of injection velocity 

The ethanol injection velocity was controlled by the mean of a syringe pump. The injection 

rate was varied from 600 µl/min to 1800 µl/m for 3 different S/NS volume ratio. Lipid 

concentration and cholesterol percentage were kept constant.  

According to figure 2a, the injection velocity has no significant effect on the mean vesicle 

size, whatever is the used S/NS volume ratio. It has been established that the solvent injection 

technique is based on lipid precipitation and the rapid diffusion of the solvent across the 

solvent-lipid interface with the aqueous phase, independently of the organic solvent injection 

velocity (Schubert et al., 2003). Similar results have been reported in previous studies 

(Kremer et al., 1977), (Pons et al., 1993).  

It is noteworthy that an injection rate inferior to 600 µl/min, resulted in diluted liposome 

suspension which may lower the encapsulation efficiency of the water soluble agent, as it has 

been observed elsewhere (Pons et al., 1993). 

3.1.2.3. Influence of stirring rate   

Stirring rate of aqueous phase during solvent injection has been varied from 400 to 800 rpm 

for two injection velocity values (900 and 1800 µl/min). It can be clearly seen in figure 2b 

that the vesicle size decreased from 129 to 73 nm with increasing the stirring rate for both 

used injection velocities, indicating a negative influence of the stirring rate on the mean 

liposome size.  

The decrease of the vesicle size can be explained by the intensification of the micromixing 

between the two phases with increasing the stirring rate. High micromixing efficiency may 

enhance the mass transfer and the rate of diffusion between the organic and aqueous phases. 

Hence high homogenous supersaturation may occur in short time leading to rapid self 

arrangement of phospholipid and small vesicle formation (Zhang et al., 2006). 
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3.1.2.4. Influence of phospholipid concentration  

The influence of phospholipid concentration on liposome size was investigated (figure 2c). 

For phospholipid concentration ranging from 10 to 60 mg/ml, a vesicle size increase from 92 

± 4 nm to 163 ± 4 nm was observed. It should be mentioned that phospholipid concentration 

above 60 mg/ml results in large aggregates of phospholipid due to exceeding phospholipid 

solubility limit.  

 

Figure 2. The impact of injection velocity (A), stirring rate (B), phospholipid concentration (C) and 
cholesterol content (D) effects on drug-free liposome size. 

 
 3.1.2.5. Influence of cholesterol content 

A series of experiments were conducted in order to investigate the effect of the liposome 

cholesterol content on vesicle size. As shown in figure 2d, when liposomes were prepared 

with increasing cholesterol content no significant increase in the vesicle size was observed. 

This result was obtained for both injection velocities (900 and 1800 µl/min).  
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Cholesterol is one of the common additives included in the liposome formulation in order to 

improve their bilayer characteristics (i.e., the fluidity of the bilayer membrane or its stability). 

However, it may not induce vesicle size variations, as it has been previously reported 

(Mohammed et al., 2004), (Yan et al., 2000). 

According to Kremer (Kremer et al., 1977), liposome characteristics produced by the ethanol 

injection method, may depend on the injection velocity, the alcohol concentration and the 

lipid concentration. Also, the stirring rate during alcohol injection could be of high 

importance. Our results revealed that the stirring rate and lipid concentration were the main 

factors influencing the mean liposomes size. Liposome formation mechanism has been 

explained by  the bilayer planar fragments (BPFs) theory (Lasic, 1988). According to this 

concept the phospholipids dissolved in ethanol precipitate at the phase boundary 

water/organic solvent resulting in BPFs formation. Upon complete diffusion of organic 

solvent to the external aqueous phase, BPFs self assembly results in vesicle formation (Lasic, 

1988) (figure 3). Hence, the phospholipid concentration is the major factor influencing 

liposome size. 

 

Figure 3. Schematic illustration of Bilayer Planar Fragments (BPFs) theory of lipid vesicle formation. 
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3.2. Encapsulation of cytarabine  

Being a small highly hydrophilic molecule, Ara-C encapsulation into lipid or polymeric 

nanoparticles is a major challenge because of its rapid efflux or diffusion across liposome 

fluid membrane or due to its low affinity to constitutive polymers during nanoparticle 

preparation. Numerous attempts to encapsulate Ara-C in conventional liposomes (i.e. 

multilamellar vesicles MLV or small unilamellar vesicle SUV) have been reported in the 

literature (Hunt et al., 1979), (Juliano et al., 1980), (Mayhew et al., 1979), (McCullough et 

al., 1979), (Patel et al., 1984), (Rustum et al., 1979). Nevertheless, the achieved encapsulation 

efficiency values have never been mentioned in any of these published works, to the best of 

our knowledge.  

 In this work, two encapsulation methods; the nanoprecipitation as well as the ethanol 

injection techniques; have been evaluated and the impact of the different preparation 

parameters on the vesicle size and Ara-C entrapment have been studied.  

3.2.1. Influence of the preparation method on the vesicle size and encapsulation efficiency  

It has been found that using the same formulation parameters, ethanol injection and modified 

nanoprecipitation methods have produced Ara-C loaded liposomes with slight differences in 

sizes and encapsulation efficiencies. However, higher Ara-C encapsulation efficiencies 

(reaching a value of 15.6% for EI7) and smaller vesicle sizes were achieved using ethanol 

injection method (figure 4). 

3.2.2. Influence of solvent/non solvent volume ratio on the vesicle size and encapsulation 

efficiency 

The influence of the S/NS volume ratio on the encapsulation efficiency of Ara-C loaded 

liposomes has been studied. As expected, the S/NS volume ratio significantly affected the 

encapsulation efficiency in both preparation methods (table 1 and 3).  



Pa
rt

ie
 e

xp
ér

im
en

ta
le

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
  C

ha
pi

tr
e 

2 
: P

ub
lic

at
io

n 
II

I 
 

 
 

12
7 

T
ab

le
 1

. P
hy

si
co

-c
he

m
ic

al
 c

ha
ra

ct
er

iz
at

io
n 

of
 d

iff
er

en
t b

at
ch

es
 o

f A
ra

-C
-lo

ad
ed

 li
po

so
m

es
 p

re
pa

re
d 

us
in

g 
et

ha
no

l i
nj

ec
tio

n 
m

et
ho

d.
 

 
In

je
ct

io
n 

ve
lo

ci
ty

 9
00

 µ
l/m

in
, S

tir
ri

ng
 r

at
e 

70
0 

rp
m

 

B
at

ch
 

A
ra

-C
 

co
nc

en
tr

at
io

n 
(m

g/
m

l) 

So
lv

en
t/n

on
 so

lv
en

t 
vo

lu
m

e 
ra

tio
 

Ph
os

ph
ol

ip
id

 
co

nc
en

tr
at

io
n 

(m
g/

m
l) 

C
ho

le
st

er
ol

 
co

nc
en

tr
at

io
n 

(m
g/

m
l) 

C
ho

le
st

er
ol

 %
 w

/w
 a
 

E
nc

ap
su

la
tio

n 
ef

fic
ie

nc
y 

 
(%

 w
/w

) b  
Si

ze
 (n

m
) c

 

E
I 1

 
5 

0.
5 

20
 

4 
20

 
8.

6 
± 

0.
2 

13
7 

± 
1.

1 
E

I 2
 

2.
5 

0.
25

 
20

 
4 

20
 

3.
2 

± 
0.

1 
10

9 
± 

0.
3 

E
I 3

 
10

 
0.

5 
20

 
4 

20
 

5.
8 

± 
0.

03
 

10
8 

± 
1.

4 
E

I 4
 

5 
0.

25
 

20
 

4 
20

 
3.

9 
± 

0.
7 

82
 ±

 0
.6

 
E

I 1
1 

5 
0.

25
 

20
 

7 
35

 
1.

9 
± 

0.
02

 
85

 ±
 0

.9
 

E
I 0

 
5 

0.
25

 
20

 
0 

0 
3.

8 
± 

1.
7 

83
 ±

 0
.7

 
E

I 5
 

10
 

0.
5 

40
 

8 
20

 
7.

6 
± 

0.
3 

12
8 

± 
0.

7 
E

I 6
 

5 
0.

25
 

40
 

8 
20

 
5.

8 
± 

0.
4 

11
3 

± 
1.

6 
E

I 7
 

5 
0.

25
 

60
 

12
 

20
 

15
.6

 ±
 2

.3
 

14
2 

± 
1.

9 
 

a 
C

ho
le

ste
ro

l p
er

ce
nt

ag
e 

wi
th

 re
sp

ec
t t

o 
ph

os
ph

ol
ip

id
 m

as
s u

se
d 

in
 th

e 
fo

rm
ul

at
io

n.
 

b  E
nc

ap
su

la
tio

n 
ef

fic
ie

nc
ie

s a
re

 e
xp

re
ss

ed
 a

s m
ea

n 
va

lu
es

 ±
 st

an
da

rd
 d

ev
ia

tio
ns

 (n
=

3)
. 

c 
Th

e 
lip

os
om

e 
siz

es
 a

re
 e

xp
re

ss
ed

 a
s m

ea
n 

va
lu

es
 ±

 st
an

da
rd

 d
ev

ia
tio

ns
 (n

=
3)

. 
 



Pa
rt

ie
 e

xp
ér

im
en

ta
le

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
   

   
  C

ha
pi

tr
e 

2 
: P

ub
lic

at
io

n 
II

I 
 

 
 

12
8 

T
ab

le
 3

. P
hy

si
co

-c
he

m
ic

al
 c

ha
ra

ct
er

iz
at

io
n 

of
 d

iff
er

en
t b

at
ch

es
 o

f A
ra

-C
-lo

ad
ed

 li
po

so
m

es
 p

re
pa

re
d 

us
in

g 
m

od
ifi

ed
 n

an
op

re
ci

pi
ta

tio
n 

m
et

ho
d.

 
 B

at
ch

 
A

ra
-C

 
co

nc
en

tr
at

io
n 

(m
g/

m
l) 

So
lv

en
t/n

on
 so

lv
en

t 
vo

lu
m

e 
ra

tio
 

Ph
os

ph
ol

ip
id

 
co

nc
en

tr
at

io
n 

(m
g/

m
l) 

C
ho

le
st

er
ol

 
co

nc
en

tr
at

io
n 

(m
g/

m
l) 

C
ho

le
st

er
ol

 %
 

w
/w

 a
 

St
ir

ri
ng

 r
at

e 
(r

pm
) 

E
nc

ap
su

la
tio

n 
ef

fic
ie

nc
y 

 
(%

 w
/w

) b  
Si

ze
 (n

m
) c  

N
P 

1 
5 

0.
5 

20
 

4 
20

 
13

50
0 

6.
3 

± 
0.

2 
13

9 
± 

1.
5 

N
P 

2 
2.

5 
0.

25
 

20
 

4 
20

 
13

50
0 

5.
0 

± 
0.

1 
11

6 
± 

0.
9 

N
P 

3 
10

 
0.

5 
20

 
4 

20
 

13
50

0 
5.

4 
± 

0.
3 

12
5 

± 
0.

3 
N

P 
4 

5 
0.

25
 

20
 

4 
20

 
13

50
0 

3.
3 

± 
0.

2 
11

7 
± 

0.
5 

N
P 

5 
5 

0.
5 

20
 

4 
20

 
65

00
 

5.
9 

± 
0.

1 
13

0 
± 

1.
3 

N
P 

6 
2.

5 
0.

25
 

20
 

4 
20

 
65

00
 

6.
3 

± 
0.

2 
11

3 
± 

0.
4 

N
P 

7 
10

 
0.

5 
20

 
4 

20
 

65
00

 
2.

8 
± 

0.
1 

13
0 

± 
0.

3 
N

P 
8 

5 
0.

25
 

20
 

4 
20

 
65

00
 

2.
1 

± 
0.

5 
13

6 
± 

0.
7 

N
P 

9 
5 

0.
25

 
40

 
8 

20
 

65
00

 
5.

6 
± 

0.
2 

14
1 

± 
2.

6 
N

P 
10

 
5 

0.
25

 
60

 
12

 
20

 
65

00
 

10
.1

 ±
 1

.2
 

16
1 

± 
2.

7 
 

a 
C

ho
le

ste
ro

l p
er

ce
nt

ag
e 

wi
th

 re
sp

ec
t t

o 
ph

os
ph

ol
ip

id
 m

as
s u

se
d 

in
 th

e 
fo

rm
ul

at
io

n.
 

b  E
nc

ap
su

la
tio

n 
ef

fic
ie

nc
ie

s a
re

 e
xp

re
ss

ed
 a

s m
ea

n 
va

lu
es

 ±
 st

an
da

rd
 d

ev
ia

tio
ns

 (n
=

3)
. 

c 
Th

e 
lip

os
om

e 
siz

es
 a

re
 e

xp
re

ss
ed

 a
s m

ea
n 

va
lu

es
 ±

 st
an

da
rd

 d
ev

ia
tio

ns
 (n

=
3)

. 



Partie expérimentale                                                                                                       Chapitre 2 : Publication III 
 

 
 

129 

Using the ethanol injection method, a clear decrease in Ara-C encapsulation efficiency has 

been noticed (from 8.6 to 3.9% for EI1 and EI4, respectively), as the aqueous phase volume 

has been doubled (table 1). Similarly, the same effect of S/NS volume ratio on the 

encapsulation efficiency has been found for the liposomes prepared by modified 

nanoprecipitation method. Accordingly, NP4 and NP8 showed lower encapsulation efficiency 

values (3.3 and 2.1%) when compared to those of NP1 and NP5 (6.3 and 5.9%), respectively 

(table 3). 

Vesicle size has been positively affected by the S/NS volume ratio in both preparation 

methods (table 1 and 3). Batches having an S/NS volume ratio of 0.5 showed higher vesicle 

sizes than liposome batches produced using S/NS ratio value of 0.25.  

These results may be attributed to the more rapid ethanol diffusion in the volume-increased 

aqueous phase leading to the formation of smaller-sized liposomes because of the more rapid 

phospholipid self-assembly. Accordingly, the smaller vesicle sizes the smaller aqueous core 

volume and the lower obtained encapsulation efficiencies, knowing that the hydrophilic drug 

is mainly encapsulated in the liposome aqueous core (Pons et al., 1993). 

3.2.3. Influence of phospholipid concentration on the vesicle size and encapsulation 

efficiency  

 
Phospholipid concentration showed a positive effect on liposome encapsulation efficiencies 

and sizes for both preparation methods (figure 4). When phospholipids concentration was 

increased from 40 to 60 mg/ml, Ara-C encapsulation efficiencies have been nearly tripled (5.8 

to 15.6%) using ethanol injection method and doubled (from 5.6 to 10.1%) using modified 

nanoprecipitation technique. Similar encapsulation results have been obtained for 5-

fluorouracil loaded-liposomes (a pyrimidine analogue molecule like cytarabine) (Tomoko et 

al., 2005). Moreover, a slight increase in vesicle sizes was observed with phospholipid 

concentration increasing from 40 to 60 mg/ml, using either ethanol injection method (from 
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113 to 142 nm, table 1) or modified nanoprecipitation (from 141 to 161 nm, table 3). The 

positive effect of phospholipid concentration on the encapsulation efficiency of hydrophilic 

drugs has been previously reported (Kesisoglou et al., 2005). 

 

Figure 4. Vesicle size and encapsulation efficiency (EE%) of Ara-C loaded liposomes prepared using 

ethanol injection (EI 4, EI 6 and EI 7) or modified nanoprecipitation method (NP 8, NP 9 and NP 10), with 

different phospholipid concentrations. Cholesterol content, drug concentration and solvent/non solvent 

volume ratio were kept constant at 20% (w/w), 5 mg/ml and 0.25, respectively. 
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3.2.4. Influence of cholesterol content on the vesicle size and encapsulation efficiency 

As it was observed for drug-free liposomes, cholesterol percentage with respect to 

phospholipid mass had no significant increase in Ara-C loaded vesicle sizes (EI0, EI4 and 

EI11, table 1). However, the encapsulation efficiency was clearly affected by the cholesterol 

content in the Ara-C loaded liposomes. Increasing cholesterol concentration from 4 to 7 

mg/ml (20 and 35% w/w with respect to phospholipid mass, respectively) was accompanied 

with a clear decrease in Ara-C encapsulation efficiencies (from 3.9 to 1.9%, for EI4 and EI11, 

table 1). The cholesterol effect can be explained by the increased lipophilic character of 

liposome wall (when higher amount of cholesterol was introduced) and consequently 

lowering the affinity of the hydrophilic drug to lipid vesicles. 

On the other hand, the absence of cholesterol in the liposome composition (EI0) had no effect 

on Ara-C entrapment when compared to EI4 (prepared using a cholesterol percentage of 20% 

w/w with respect to lipid mass). This confirms that the cholesterol does not compete with 

Ara-C (which is mainly entrapped in the aqueous core) to be in the phospholipid bilayer. 

3.3. Encapsulation of beclomethasone 

Liposome suspensions with increasing BDP concentration were prepared by ethanol injection 

method and examined using cross polarisation microscopy. It is found that the highest BDP 

concentration achievable in the liposomal formulation was 400 µg/ml. When higher BDP 

concentration was used in formulation, non liposome-entrapped fraction precipitated in the 

suspension being microscopically perceptible as crystals. This can be attributed to the high 

BDP hydrophobicity (water-solubility is lower than 0.1 µg/ml). 

3.3.1. Influence of phospholipids concentration on the vesicle size and encapsulation 

efficiency 

The influence of the phospholipid concentration on BDP encapsulation efficiency and vesicle 

size has been studied. As indicated in figure 5a, both liposome size and encapsulation 
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efficiency increased as phospholipid concentration in the formulation has been increased. The 

encapsulation efficiency of BDP-loaded liposomes was found to be in the range of 87 – 100% 

whereas their mean vesicle size ranged from 117 to 166 nm (figure 5a). Encapsulation results 

may indicate the high association of drug with phospholipid bilayers of liposomes with the 

increase of lipid surface and bilayer number. It has been reported that the thickness of the 

lipid surface of liposome increases with the increasing amount of phospholipid used in 

formulation (Sezer et al., 2007). Similar results have been obtained for BDP-loaded liposomes 

preparaed by thin-film hydration method (Waldrep et al., 1994), (Waldrep et al., 1997) and  

for other lipophilic agents (Fang et al., 2001). 

 
Table 2. Physico-chemical characterization of different batches of BDP-loaded liposomes prepared using 
ethanol injection method. 

Injection velocity 900 µl/min, Stirring rate 700 rpm, S/NS volume ratio 0.5 

Sample 

BDP 

concentration 

µg/ml 

Phospholipid 

concentration 

(mg/ml) 

Cholesterol 

concentration 

(mg/ml) 

Cholesterol 

% (w/w) a 

Encapsulation 

efficiency % (w/w) b 
Size (nm) c 

BDP1 400 20 4 20 87.4 ± 3.9 117 ± 2.3 

BDP2 400 40 8 20 93.3 ± 2.2 122 ± 1.9 

BDP3 400 60 12 20 100.0 ± 2.1 166 ± 1.4 

BDP- C0 400 40 0 0 96.0 ± 2.4 137 ± 2.9 

BDP- C30 400 40 7 35 93.9 ± 2.1 132.6 ± 3.3 
 
a Cholesterol percentage with respect to phospholipid mass used in the formulation. 
b Encapsulation efficiencies are expressed as mean values ± standard deviations (n=3). 
c The liposome sizes are expressed as mean values ± standard deviations (n=3). 
 

3.3.2. Influence of cholesterol content on the vesicle size and encapsulation efficiency 

Cholesterol was added to the liposome formulations for its three recognized effects: 

increasing fluidity or micro-viscosity of the phospholipid bilayer; reducing the permeability of 

the liposome membrane; and stabilizing liposomes in the presence of biological  fluids (Sezer 

et al., 2007), (Gregoriadis et al., 1979).  
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Figure 5. BDP encapsulation efficiency (EE%) as a function of (a) phospholipid concentration ( BDP1, 

BDP2 and BDP3) or (b) amount of cholesterol in liposomes (BDP-C0, BDP2 and BDP-C30). 

(a) Cholesterol content and drug concentration were kept constant at 20% (w/w) and 400µg/ml, respectively. 

(b) Phospholipid and drug concentrations were kept constant at 40 mg/ml and 400 µg/ml, respectively. 

 
As shown in figure 5b, the presence of cholesterol within the liposomes bilayer resulted in a 

slight reduction in EE % when liposome contained 20% cholesterol compared to 0% (93.3% 

versus 96% respectively). Since cholesterol might lower the partitioning of drug molecules to 
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the bilayer membrane, inclusion of cholesterol within lipid bilayers, generally results in a 

decrease in the lipophilic drug entrapment efficiencies (Zaru et al., 2007). This could be 

explained by the fact that the lipophilic molecules compete with cholesterol molecules for the 

lipophilic space in the lipid bilayer and drug may be displaced by cholesterol (Fang et al., 

2001). The more the cholesterol molecules in liposomes of the same vesicle size, the less the 

space they leave in the lipid bilayer to be occupied by drug molecules. Moreover, the 

inclusion of cholesterol in liposomes also restricted the flexibility of the lipid hydrocarbon 

chains, and hence hindered drug penetration into lipid bilayer (Mohammed et al., 2004). 

However, increasing the cholesterol content to 35% (figure 5b) had no effect on BDP 

incorporation. This observation may be explained by the fact that the competition between 

BDP and cholesterol molecules to be introduced in the phospholipid bilayers has reached a 

stable balance, in our experimental conditions. 

In term of size, the incorporation of cholesterol in liposomes had no significant effects, which 

is in accordance with size results found for drug free-liposomes. 

Factors affecting drug encapsulation efficiency within liposomes are various and mainly rely 

on liposome composition (i.e. phospholipid and cholesterol) and encapsulated drug properties. 

Concerning the encapsulated drugs, the encapsulation efficiency are commonly affected by 

the hydrophilic/lipophilic drug character (Barenholz, 2003), (Kulkarni et al., 1995). The 

water-insoluble drug encapsulation efficiencies are usually high, reaching values up to 100%. 

However, water-soluble drug encapsulation efficiencies are limited by liposome aqueous core 

volume since they are mostly entrapped in the aqueous cavities (Kulkarni et al., 1995). 

3.4. Zeta potential 

As surface charge is chiefly generated by liposome-constituting phospholipids, which were 

the same in all formulas, no significant difference has been found between the different drug-

loaded batches (detailed data are not given). All liposomes were negatively charged and zeta-
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potential values varied between -22 and -30 mV which is considered as an optimal potential 

assuring particle stability (Epstein et al., 2008).  

3.5. Morphological characterization 

Liposome morphology was studied by transmission electron microscopy (TEM) (figure 6). 

Negative-stain TEM images showed that liposomes obtained using both preparation methods 

(ethanol injection and modified nanoprecipitation), were spherical-shaped and composed of 

several phospholipid bilayers (multilamellar vesicles), which could have an impact on the 

drug release and the cell uptake behaviour. According to TEM images, liposomes were ranged 

in size from 80 to 160 nm. Indeed, microscopic size results correlated well with the size 

values obtained by PCS.  

No notable differences were found in morphology between Ara-C (figure 6 A, 6B, 6E and 6F) 

and BDP (figure 6 C and 6D) loaded liposomes. Moreover, the employed method showed no 

impact on liposome morphological characteristics. No drug crystals were visible in TEM-

images regardless the preparation technique or the loaded drug. 

 

Figure 6. TEM micrographs of Ara-C loaded liposomes prepared by modified nanoprecipitation (A, B) or 
ethanol injection method (E, F) and BDP-loaded liposomes (C, D). 
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3.6. Stability study 

Stability study has been carried out on free-drug liposomes over a period of four weeks. Five 

different formulations were selected in order to follow vesicle size and morphology evolution 

during storage (table 4). In term of size, small differences of about few nanometers (5–10 nm) 

were observed over the storage time (figure 7). Figure 8 shows the morphological changes of 

drug-free liposomes during storage. According to TEM images, liposome size and 

morphology (multilamellar spherical shape) remain nearly unchanged during one month.  

 

Figure 7. Stability study of five different drug-free liposomes batches in PBS at +4 °C over a period of 28 
days. 
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Figure 8. TEM micrographs of drug-free liposomes (F3) at day 0 and 28 days later. 

3.7. In vitro release study 

In vitro release study has been performed on five different formulas of drug-loaded liposomes 

(figure 9 and 10). The studied formulas have been selected in order to investigate the 

phospholipid concentration and cholesterol content impact on drug release profile, being the 

main parameters that influenced size and encapsulation efficiencies.  

No significant difference in Ara-C release kinetics has been noticed between the different 

formulas. In all the studied cases, initial rapid release has been observed and lasted during the 

first three hours. Then it was followed by a steady release state. A maximum drug release had 

taken place after 7 hours, when about 80% of Ara-C was released. Consequently, modifying 

phospholipid and cholesterol amounts showed no influence on Ara-C release profile. Similar 

results have been reported for 5-fluorouracil (a pyrimidine analogue molecule like cytarabine) 

(Hitzman et al., 2006) and other hydrophilic drug loaded liposomes (Betageri et al., 1992), 

(Bard et al., 1982). The relatively rapid release of Ara-C can be explained by its main location 

in liposome aqueous core and therefore by its rapid efflux to the external release medium. 
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Figure 9. Ara-C release profile from five different liposome formulas. 

However, the phospholipid concentration and cholesterol content markedly affected BDP 

release profile (figure 10). As the concentration of phospholipids was increased from 20 to 

60 mg/ml, using the same cholesterol percentage with respect to phospholipid amount (20%), 

cumulative BDP released amount decreased. The same effect has been noticed with increasing 

the cholesterol percentage. For all the evaluated formulations, triphasic release kinetics was 

observed. During the first 6 days, all the studied formulas showed a slight release (< 10%) 

followed by a fairly rapid leakage reaching a maximum over 14 days. Afterwards, the release 

rate became steady for all the formulas. Being a highly lipophilic drug, BDP should be 

entrapped within the phospholipid bilayers. Hence, the release mechanism involves slow 

diffusion through the liposome wall (Gulati et al., 1998). The triphasic release feature may be 

attributed to the multilamellarity of liposome membrane. No sudden release has occurred 

during the release study, indicating that no liposome disintegration had taken place. These 

results are consistent with stability data. 
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Figure 10. BDP release profile from five different liposome formulas. 

It has been stated in the literature (Juliano et al., 1978) that the release of lipophilic agents 

from liposomes is delayed because of their location within the lipid bilayers. However, water 

soluble drugs show relatively fast leakage out of the lipid vesicles resulting in immediate 

release. 

3.8. In vitro cell uptake 

The cell uptake of two types of fluorescent liposomes has been visualized by confocal laser 

scanning microscopy CLSM (figure 11). Nuclei were labelled by DAPI (appeared in blue), 

allowing fluorescent liposomes to be localized in the intracellular compartments.  

The results show that the two types of fluorescent liposomes have been internalized into the 

cytoplasm of SW cells (figure 11 A [1-4] and B [1-4]). No internalization in nuclei could be 

detected. These results were compared with controls in which cells were incubated for 24 h in 

presence of the aqueous suspension/solution of the free fluorescent molecules (NR and FD4) 

(figure 11C [1-4] and 11D [1-4], respectively). Figure 11 C1 shows a detection of NR traces 

into SW-cells. This could be explained by its lipophilic character enabling it to passively 

diffuse across the cell membrane (Xu et al., 2009). However, its small solubility in culture 

medium resulted in crystal formation and prevented a big fraction of NR to diffuse into the 
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cells. In contrast to NR, FD4 molecules slightly diffuse across the cell membrane despite of 

their solubility in the culture medium, as it was observed elsewhere (Schipper et al., 1997) 

(figure 11 D1). Moreover, treated SW-cells morphology in the four previous cases seems to 

be similar to that of non treated cells (figure 11 E [1-4]), indicating that the interaction of 

fluorescent liposomes or free fluorescent molecules with cells did not cause any damage in 

cell membranes. Consequently, the cytoplasmic delivery of fluorescent liposomes could not 

be explained by a disruption in the cell membrane. A fusion between the liposomal membrane 

and the cell  one is the most likely probable mechanism (Knoll et al., 1988). 

 

Figure 11. Fluorescence and optic microscopy images of the fluorescent-liposome cell uptake. SW- 1573 

cells were incubated for 24 h with (A) liposomes loaded with red nile, (B) liposomes loaded with FD4, (C) 

free red nile and (D) free FD4. (E) represents non treated SW- 1573 cells. DAPI was used to visualize 

nuclei (blue) and overlay images are presented in the third column (from left to right). Optic microscopy 

images of cells are presented in the fourth column (from left to right), as controls. Scale bar represents 

50.2 µm. 
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3.9. Aerodynamic assessment of liposomes 

In order to evaluate the suitability of Ara-C and BDP-loaded liposomes for pulmonary 

administration, in vitro aerosol characterizations have been performed. For this aim, EI 7 and 

BDP3 formulas were selected, as they showed the most efficient drug entrapment.  

Aerosol characteristics for the liposomal suspension of Ara-C and BDP are shown in Table 4. 

For both Ara-C and BDP formulas MMAD values were lower than 5 µm (figure 12). Indeed, 

the MMAD is a key factor influencing the aerosol deposition pattern. Generally speaking, 

aerosolized particle of a diameter < 5 μm could be of therapeutic interest for deep lung 

delivery (Suarez et al., 2000). By the same way, FPF informs about respirable fraction which 

is considered to be directly proportional to the amount of drug able to reach the deep lung. 

Hence, the higher the FPF value, the deeper the estimated drug lung deposition (Sebti et al., 

2006). The FPF values were of 55% and 62% for nebulized BDP and Ara-C liposomes, 

respectively. Taking into account the nebulizer dead volume (≈ 1 ml), the found values of FPF 

were acceptable. According to these data, Ara-C and BDP liposomal suspensions have been 

successfully nebulized with air-jet nebulizers resulting in droplet size ranges compatible with 

deep lung deposition. 

 
Figure 12. Cumulative mass fraction distributions versus aerodynamic diameters for nebulized liposomal 

Ara-C (IE 7) and liposomal BDP (BDP 3). 
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Table 4. Mass median aerodynamic diameter (MMAD), geometric standard deviation (GSD), fine particle 
fraction (FPF) and nebulization efficiency (NE) of liposomal BDP and Ara-C aerosols, expressed as mean 
values ± standard deviation  (n = 3). 
 

 MMAD (µm) GSD FPF (%) NE (%) 

BDP liposomal suspension 4.63 ± 0.21 2.23 ± 0.11 55.2 ± 2.27 43 ± 0.80 

Ara-C  liposomal suspension 3.91 ± 0.22 2.20 ± 0.12 61.9 ± 1.85  52 ± 0.77 

 

4. Conclusion 

In this paper, the ethanol injection method has been studied and the different influencing 

parameters have been evidenced. This technique offers the advantages of being fast, one step-

based process and reproducible. According to found results, the stirring rate of the aqueous 

phase and the phospholipid concentration in the organic phase were the key parameters 

affecting free-drug liposome size. 

A hydrophilic (Ara-C) and a lipophilic (BDP) drug have been successfully entrapped in small-

sized liposomes using the ethanol injection method. Besides, a modified nanoprecipitation 

method has been tested for Ara-C encapsulation. Obtained results indicated that this latter do 

not enhance liposome characteristics (size and encapsulation efficiency). Ethanol injection 

method seems to be more suitable for hydrophilic drug encapsulation, as smaller vesicles and 

higher encapsulation efficiencies have been achieved. Multi-lamellar structure of liposome 

membrane has been evidenced by TEM, irrespective of the preparation method. 

In vitro release study has been performed on several formulations in which different 

cholesterol and phospholipid amounts have been introduced. Ara-C loaded liposomes showed 

similar hyperbolic release profiles, regardless of liposome formulation. While, triphasic 

prolonged release profiles have been observed for BDP loaded liposomes and were 

significantly different according to the cholesterol and phospholipid amounts used in the 

formulation.  Further release studies, in simulated physiological pulmonary conditions, will be 

interesting to perform, in order to predict Ara-C and BDP loaded-liposome behaviour in the 

respiratory tract. 
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Cell uptake test revealed that fluorescent liposomes have been well internalized into the 

cytoplasm of SW-1573 human lung carcinoma cells, confirming the suitability of the 

elaborated liposomes for lung cell-targeting which could be of great interest for pulmonary 

metastasis treatment. Furthermore, aerodynamic assessment indicated the convenience of the 

elaborated liposomes to nebulization as generated aerosols showed appropriate FPF and 

MMAD values. 

In conclusion, the ethanol injection method successfully achieved stable and nano-sized 

liposomes with suitable encapsulation efficiencies. The elaborated liposomes seem to be 

promising carriers for both Ara-C and BDP pulmonary delivery. This study will be completed 

by in vivo assessment studies of the nebulized liposomes. 
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Préparation et caractérisation des complexes d’inclusion d’une nouvelle 
prodrogue de la cytarabine 

         Dans ce chapitre nous avons couplé deux stratégies de vectorisation ; la préparation 

d’une prodrogue de la cytarabine (Ara-C) et l’inclusion moléculaire de ce dernier dans 

l’hydroxypropyle β-cyclodextrine (HP-β-CD). La première approche dénommée (tumour-

activated prodrug) consiste à la préparation de prodrogues non (ou peu) cytotoxiques et 

activables au sein des tumeurs1, 2.  

            La prodrogue de cytarabine synthétisée consiste en un dérivé monophosphate portant 

un groupement biolabile, le tBu-S-acyl-thioethyl, protégeant le groupement phosphate, qu’on 

a appelé le bis(tbutyl-S-acyl-2-thioethyl)-cytidine monophosphate (AraC-SATE) 3. 

         L’activation de l’AraC-SATE est réalisée par des enzymes déjà présentes au sein de la 

tumeur 4, les groupements phosphates étant camouflés par un groupement biolabile, pour 

libérer le groupement phosphate au niveau intracellulaire  et donner naissance à la molécule 

active qui consiste en un analogue du nucléoside monophosphate (figure 1).  

         Cette prodrogue élargit le spectre thérapeutique de l’Ara-C envers certains types de 

cellules tumorales résistantes au traitement. D’autre part, elle protège l’Ara-C de la 

dégradation par les désaminases. Toutefois, la faible solubilité aqueuse de cette prodrogue 

peut diminuer l’activité biologique in vivo en raison de sa précipitation dans les milieux 

biologiques. Ainsi, nous avons fait appel aux cyclodextrines pour préparer des vecteurs 

                                                
1 Denny, W. A. (2001). Prodrug strategies in cancer therapy. European Journal of  Medicinal Chemistry 36: 

577–595. 

 
2 Denny, W. A. (2004). Tumor-activated Prodrugs - A New Approach to Cancer Therapy. Cancer Investigation 

22  : 604-619. 

 
3 Galmarini, C., Clarke, M., Santos, C., Jordheim, L., Perigaud, C., Gosselin, G., Cros, E., Mackey, J. & 

Dumontet, C. (2003). Sensitization of ara-C-resistant lymphoma cells by a pronucleotide analogue. International 

Journal of Cancer 107: 149–154. 

 
4 Bazzanini, R., Gouy, M., Peyrottes, S., Gosselin, G. & Périgaud, C. (2005). Synthetic approaches to a 

mononucleotide prodrug of cytarabine. Nucleosides, Nucleotides and Nucleic Acids 24: 1635-1649. 
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moléculaires dont la solubilité aqueuse et aussi la stabilité et la biodisponibilité de la molécule 

incluse sont reconnues d’être meilleures5, 6.          

 

Figure 1. Mécanisme d'action des analogues de nucléosides, celui de la prodrogue des analogues de 

mononucléotides et celui supposé du complexe d’inclusion prodrogue - HP-β-CD. 

                 L’activité cytotoxique de l’Ara-C, l’AraC-SATE et du complexe a été évaluée sur 

deux lignées de cellules leucémiques murines: la lignée sauvage sensible au traitement 

(L1210) et la lignée résistante au traitement (L1210 10K). Les résultats obtenus ont montré 

que la prodrogue est beaucoup plus active sur la lignée résistante que l’Ara-C, contrairement à 

l’Ara-C qu’elle est plus active que l’AraC-SATE sur la lignée sauvage. Par ailleurs, aucune 

différence significative d’activité cytotoxique n’a été trouvée entre la prodrogue et son 

complexe d’inclusion, ce qui indique que le phénomène d’inclusion ne modifie pas l’activité 

cytotoxique de la prodrogue. 

                                                
5 Connors, K. A. (1997). The Stability of Cyclodextrin Complexes in Solution. Chemical reviews 97: 1325-

1358. 

 
6 Mallick, S., Pattnaik, S., Swain, K. & De, P.K. (2007). Current perspectives of solubilization: potential for 

improved bioavailability. Drug development and industrial pharmacy 33: 865-73. 
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Discussion générale 
 

         Malgré la découverte de nombreux nouveaux agents cytotoxiques qui peuvent être des 

candidats potentiels pour le traitement du cancer, cette maladie mortelle reste encore à 

l’origine de plus de six millions de décès chaque année dans le monde, et le nombre est en 

augmentation. Les analogues de nucléosides et nucléobases (AN) ont été parmi les premiers 

agents thérapeutiques à être introduits dans la chimiothérapie du cancer, ayant une activité 

cytotoxique importante sur les tumeurs solides et les hémopathies malignes (Galmarini et al., 

2002 a). En effet, ces molécules agissent sur les cellules cancéreuses après avoir subi au 

niveau intracellulaire trois étapes de phosphorylation pour se transformer en leur forme active 

tri-phosphatée. C’est cette dernière forme qui va inhiber la synthèse des acides nucléiques, 

soit directement en s’incorporant dans le brin croissant de l’acide nucléique, soit  

indirectement en inhibant les précurseurs de synthèse et/ou les enzymes des voies de synthèse 

de l’ADN (Van Rompy et al., 2003). Leur activation dépend donc des concentrations 

intracellulaires des enzymes kinases et notamment les déoxyribonucléoside kinases, qui 

catalysent la réaction de phosphorylation des nucléosides en mononucléotides (nucléosides 

monophosphates) (Mansson et al., 2003). 

         Aujourd’hui, de nombreux problèmes restent à surmonter concernant la chimiothérapie 

par les AN.  Le problème principal réside dans le manque de sélectivité et le grand volume de 

distribution des AN. En effet, les AN ne sont pas naturellement spécifiques des cellules 

tumorales, en conséquence, elles vont s'accumuler non seulement dans les tumeurs, mais aussi 

dans les tissus sains. En outre, la plupart des AN ont des demi-vies courtes en raison leur 

dégradation enzymatique rapide, notamment par les désaminases au niveau du foie et des 

reins (Song et al., 2005). Pour toutes ces raisons, les doses thérapeutiques sont 

particulièrement élevées et doivent être régulièrement augmentées, entraînant une toxicité 

aiguë et un index thérapeutique trop faible. S’ajoutent à cela l’émergence des résistances 

cellulaires au traitement, qui sont attribuées, entre autres, à la faible expression des enzymes 

kinases dans les cellules résistantes (Galmarini et al., 2002 b). Par ailleurs, les AN sont des 

molécules hydrophiles ayant une faible perméabilité membranaire et elles nécessitent des 

transporteurs pour traverser la membrane cellulaire (Song et al., 2005). L’abondance de ces 

transporteurs va donc jouer un rôle important dans la sensibilité des cellules au traitement.  
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         La plupart des difficultés rencontrées en vue d'une utilisation clinique efficace des AN 

consiste à administrer des concentrations thérapeutiques adéquates aux tissus cibles. Dans ce 

contexte, le développement des micro- ou nano-transporteurs pour réaliser une administration 

ciblée des AN aux tumeurs s’avère indispensable pour améliorer leur index thérapeutique.  

         Dans presque tous les vecteurs développés et reportés dans la littérature, les chercheurs 

ont été généralement confrontés aux problèmes de faible rendement d’encapsulation et de 

libération presque immédiate des AN (à l'exception de particules de DepoFoamTM) (Diab et 

al., 2007).  De notre point de vue, le vecteur idéal des AN doit satisfaire aux critères suivants: 

une encapsulation facile et efficace du médicament ; une biocompatibilité et une innocuité 

assurée en excluant de la formulation l’usage des produits toxiques, tels que les monomères et 

les agents de réticulation ; une protection fiable des principes actifs contre la dégradation dans 

les milieux biologiques ; et une libération intracellulaire du médicament.  

         Dans ce contexte, nous pensons que les vecteurs particulaires à base de polymères 

biodégradables tels que le PCL, PLA ou PLGA pourraient constituer des véhicules 

convenables pour l’administration ciblée des AN, si les problèmes d’encapsulation sont 

résolus. Notre choix a porté sur le PCL en raison de sa vitesse de dégradation in vivo qui est 

plus lente par rapport à celle des autres polyesters (Ali et al., 1993) et en conséquence les 

profils de libération des systèmes particulaires à base de PCL le sont aussi. 

         En général, les problèmes d’encapsulation des AN sont liés à leur affinité faible pour les 

polymères hydrophobes. En effet, il s’agit des molécules hydrophiles de faible poids 

moléculaire pouvant migrer facilement lors du procédé d’encapsulation vers le milieu aqueux 

externe. Nous avons, donc, opté d’introduire un deuxième polymère (un copolymère à bloc), 

composé d’un bloc hydrophobe apte à s’ancrer dans les particules et d’un bloc hydrophile qui 

confère à la structure un caractère hydrophile, dans le but d’améliorer l’affinité et, par 

conséquence, le taux d’encapsulation de la molécule hydrophile dans le système particulaire 

développé. Pour ce faire, une série de copolymères diblocs mPEG-PCL avec des blocs PCL 

de différents poids moléculaires ont été synthétisés. La synthèse s’est effectuée par 

polymérisation coordinative anionique en présence d’un catalyseur, le 2-éthyle hexanoate 

d’étain Sn(Oct)2, par ouverture de cycle de l’ ε-caprolactone (ε-CL) à partir de la fonction 

hydroxyle disponible aux extrémités terminales du PEG (figure 1).  
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Figure 1. Mécanisme supposé de la polymérisation de l’ ε-CL en présence de Sn(Oct)2 comme catalyseur et 

mPEG comme co-initiateur. 

 

         Les copolymères obtenus ont été caractérisés par spectroscopie infrarouge  (IRTF), 

résonance magnétique nucléaire du proton (1H RMN) et chromatographie d’exclusion stérique 

à multi-détection (SEC-MALLS). La spectroscopie infrarouge a confirmé que les 

copolymères ont été synthétisés avec succès. En effet, les spectres IRTF des copolymères ont 

montré d’une part, des pics d’absorption caractéristiques des blocs mPEG, notamment la 

bande d’absorption à 1110 cm-1 (vibrations stretching C―O―C) qui est attribué au 

groupement  ―OCH2CH2 des blocs mPEG et d’autre part des pics d’absorption à 1725 cm-1 

du groupement ester C═O (vibrations stretching) caractéristique des blocs de PCL.  

         Pour apporter une preuve supplémentaire à la formation des copolymères et procéder, le 

cas échéant, au calcul des poids moléculaires des produits de synthèse, nous avons fait appel à 

la spectroscopie 1H RMN. Le poids moléculaire des copolymères synthétisés a été calculé par 

intégration des pics de résonance caractéristiques dans les spectres 1H RMN des copolymères. 

En outre, il a été trouvé que les valeurs déterminées à partir des spectres 1H RMN étaient très 
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proches des valeurs théoriques calculées à partir des masses des réactifs introduits au départ 

dans le milieu réactionnel. 

         La SEC-MALLS à multi-détection permet, à l’aide d’un réfractomètre et un détecteur de 

diffusion de lumière multi-angle, une détermination absolue de la masse moléculaire sans 

calibration préalable de la colonne avec le polymère étudié. Cette technique a été utilisée pour 

vérifier les masses moléculaires pour les deux copolymères ayant les chaînes de PCL les plus 

longues, étant applicable pour les polymères dont le poids moléculaire est relativement haut. 

Les résultats trouvés étaient en corrélation avec ceux de la 1H RMN. Par ailleurs, l’analyse de 

SEC a montré que les copolymères synthétisés avaient une distribution de masse étroite avec 

des valeurs d’indice de polydispersité comprise entre 1.10 et 1.45. 

         Les différents copolymères synthétisés et caractérisés ont été utilisés avec le PCL pour 

préparer des différents lots de microparticules en utilisant la méthode de double émulsion-

évaporation de solvant. Il a été constaté que la composition du copolymère, précisément la 

longueur de blocs de PCL, influe sur la taille, l’efficacité d’encapsulation ainsi que sur les 

valeurs du potentiel zêta des microparticules obtenues.  

         Conformément à nos attentes, une efficacité d’encapsulation de plus en plus importante 

a été obtenue, suite à l’introduction des copolymères mPEG-PCL ayant des chaînes PCL de 

plus en plus longues. L'utilisation de mPEG 5K - PCL 7.4K dans la formulation a donné la 

plus grande efficacité d'encapsulation d’Ara-C (≈13%) et qui était 10 fois plus grande par 

rapport à celle des microparticules préparées à base de PCL seul (1.3%).  

         Par ailleurs, une augmentation de la taille des microparticules a été observée pour toutes 

les formulations préparées en utilisant les copolymères comparées aux microparticles à base 

du PCL seul. Et la taille des particules a augmenté avec l'augmentation de la longueur de la 

chaîne PCL dans le copolymère. Contrairement à la taille des particules, les valeurs du 

potentiel zêta des microparticules ont nettement baissées après l’introduction des copolymères 

dans la formulation, ce qui peut être attribué aux chaînes mPEG (neutres) qui tapissent la 

surface des particules. Ces résultats confirment notre hypothèse sur la contribution des 

copolymères à la formation de la matrice polymérique des particules.  
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         En outre, les microparticules préparées en utilisant le mPEG 5K - PCL 7.4K ont montré 

un profil de libération d’Ara-C hyperbolique, avec une libération initiale brusque (burst effect)  

qui peut être attribuée aux molécules d’Ara-C déposées à proximité de la chevelure formée 

par les chaînes de PEG à la surface des particules. 

         Les compartiments aqueux internes et par conséquence la distribution de l’Ara-C à 

l’intérieur des microparticules, ont été visualisés grâce à la microscopie confocale à balayage 

laser (CLSM) et à l’utilisation d’une molécule hydrophile modèle fluorescente, la fluorescéine 

isothiocyanate-dextran. Selon les images de CLSM, les microparticules se sont avérées 

composées des vésicules aqueuses fluorescentes, distribuées d’une manière homogène à 

l’intérieur de la matrice polymérique, ce qui nous amène à en déduire que la méthode de 

double émulsion-évaporation de solvant est une technique adéquate pour séquestrer dans les 

microparticules, une partie de la phase aqueuse interne et par conséquence une partie de 

l’Ara-C qui y est dissoute. 

         Le dichlorométhane résiduel dans les particules a été dosé par chromatographie phase 

gazeuse (GC) afin de valider l’innocuité des microparticules. La quantité trouvée était bien au 

dessous du seuil fixé par la pharmacopée américaine et européenne. Par ailleurs, les résultats 

de DSC ont bien montré que l’Ara-C se trouve dans les particules sous forme amorphe, ce qui 

peut contribuer, entre autres, à sa libération rapide. 

         Les microparticules à base de PCL et mPEG-PCL semblent être des vecteurs 

prometteurs pouvant être convenablement chargées en Ara-C sans l’utilisation de monomères 

ou d’agents réticulants qui sont extrêmement toxiques et dont les traces persistent malgré les 

multiples étapes de lavage qui suivent la préparation des particules. Par ailleurs, les 

microparticules préparées avaient des tailles moyennes compatibles avec de nombreuses voies 

d’administration, comme la voie sous-cutanée, intratumorale, intra-péritonéale ou 

intramusculaire.  

         Toutefois, il serait intéressant de faire une étude de plan d’expérience (screening) pour 

optimiser les paramètres de formulation et ceux du procédé pour avoir une meilleure réponse 

en termes d’efficacité d’encapsulation et profil de libération, à savoir : la concentration du 

principe actif, la concentration du PVA, le volume de la phase aqueuse interne et celui de la 

phase aqueuse externe, et la concentration du PCL, la concentration du mPEG-PCL, les 

vitesses d’agitation en émulsification primaire et en émulsification secondaire...etc. 
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         Une alternative aux polymères biodégradables, dans le souci de l’innocuité et la 

biocompatibilité du vecteur développé, est d’utiliser les liposomes. Les phospholipides, 

composés amphiphiles naturels, sont des matériaux potentiels pour l’encapsulation des petites 

molécules hydrophiles. Les liposomes étaient, donc, les seconds vecteurs testés pour la 

délivrance de l’Ara-C, ainsi qu’une molécule lipophile, le beclométhasone dipropionate BDP, 

ayant une action prophylactique reconnue de la carcinogenèse des poumons (Wattenberg et 

al., 2000).  

         La méthode d'injection d'éthanol a été choisie pour préparer les liposomes. En effet, 

cette technique présente plusieurs avantages ; étant rapide, simple (effectuée en une seule 

étape) et reproductible (Sonar et al., 2008). Le procédé de préparation a été étudié et les 

paramètres primordiaux du procédé ont été mis en évidence. Selon les résultats trouvés, la 

vitesse d'agitation de la phase aqueuse et la concentration de phospholipides dans la phase 

organique ont été les principaux paramètres affectant la taille des liposomes blancs (non 

chargées en principe actif). 

         L’Ara-C et le BDP ont bien été encapsulés dans des liposomes de petite taille en 

utilisant la méthode d'injection d'éthanol. Par ailleurs, la nanoprecipitation (modifiée) a été 

évaluée pour l’encapsulation de l’Ara-C. Les résultats obtenus indiquent que cette dernière 

n’améliore en rien les caractéristiques des liposomes (taille et efficacité d'encapsulation). En 

revanche, la méthode d'injection d'éthanol semble être plus adaptée à l'encapsulation des 

molécules hydrophiles, permettant d’atteindre une efficacité d’encapsulation plus élevée et 

une taille plus petite des vésicules. Une structure multi-lamellaire de la membrane des 

liposomes a été mise en évidence par la microscopie électronique à transmission, quelle que 

soit la méthode de préparation.  

         L'étude de libération in vitro a été effectuée sur plusieurs formulations dans lesquelles 

des masses différentes de cholestérol et de phospholipides ont été introduites. Les différents 

lots de liposomes chargés en Ara-C ont donné des profils de libération hyperbolique 

similaires, indépendamment de la formulation. Alors que des profils triphasiques de libération 

prolongée, ont été observés pour les liposomes chargés en BDP et ils étaient sensiblement 

différents selon le taux de cholestérol et de phospholipides utilisés dans la formulation.  

         Le test d’internalisation cellulaire a révélé que les liposomes fluorescents ont été bien 

internalisés dans le cytoplasme des cellules humaines du cancer broncho-pulmonaire SW-
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1573, confirmant la pertinence des liposomes élaborés pour le ciblage des cellules 

pulmonaires et qui pourrait être d'un grand intérêt pour le traitement des métastases au niveau 

des poumons. 

         Par ailleurs, le test du comportement aérodynamique a montré une bonne aptitude des 

liposomes préparés à la  nébulisation, étant donné les valeurs obtenus de l’efficacité de 

nébulisation (52% pour l’Ara-C et 43% pour le BDP). En outre, la possibilité d’utiliser les 

liposomes d’Ara-C et de BDP pour une administration pulmonaire profonde, a été confirmée, 

vu les résultats obtenus de la fraction respirable (FPF) (62% pour l’Ara-C et 55% pour le 

BDP) et le diamètre aérodynamique massique médian (MMAD) (3.9 μm pour l’Ara-C et 4.6 

µm pour le BDP) pour les aérosols générés par ces liposomes.   

         En conclusion, la méthode d'injection d'éthanol a donné avec succès des liposomes 

d’une taille nanométrique, stables et avec des rendements d'encapsulation appropriés. Les 

liposomes élaborés semblent être des transporteurs prometteurs pour les deux principes actifs 

(l’Ara-C et le BDP) pour la voie pulmonaire.  

         Les vecteurs particulaires sont des candidats prometteurs pouvant remédier aux 

problèmes liés au grand volume de distribution des AN et le manque de sélectivité de ces 

agents anticancéreux. En revanche, pour faire face aux problèmes de résistance au traitement, 

notamment ceux qui sont en rapport avec des faibles concentrations d’enzymes de 

phosphorylation, une autre approche de la vectorisation semble être indispensable. La 

formation d’une prodrogue de la cytarabine capable de donner naissance à un analogue de la 

cytidine monophosphate au niveau intracellulaire s’avère une solution adéquate de ce type de 

résistance à la chimiothérapie par les AN.  

         Pour ce faire, l’équipe de Pr. Christian Périgaud a développé une prodrogue de la 

cytarabine monophosphate portant un groupement biolabile, le tBu-S-acyl-thioethyl, 

protégeant le groupement phosphate, qu’on a appelé le bis(tbutyl-S-acyl-2-thioethyl)-cytidine 

monophosphate (AraC-SATE) (Galmarini et al., 2003). Cette prodrogue est active sur les 

cellules résistantes à l’Ara-C ayant un faible taux de déoxycytidine kinase (dCK) (Galmarini 

et al., 2003), puisque la prodrogue est capable de libérer le groupement phosphate au niveau 

intracellulaire et donner naissance à la molécule monophosphorylée sans passer par la mono-

phosphorylation catalysée par le dCK, étape primaire et décisive de l’activation des AN. De 

plus, contrairement à l’Ara-C, l’AraC-SATE résiste à la dégradation par les désaminases. 
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         La faible solubilité aqueuse de la prodrogue peut, néanmoins, diminuer l’activité 

biologique in vivo en raison de sa précipitation dans les milieux biologiques et présente un 

obstacle à son utilisation clinique. Ainsi, pour modifier les propriétés physico-chimiques de 

cette prodrogue, nous avons fait appel à l’HP-β-CD.  

         Il s’agit d’un oligosaccharide cyclique semi-synthétique, composé de 7 molécules de 

glucose dont certains atomes d’hydrogène ont été substitués par des groupements 

hydroxypropyles pour augmenter la solubilité aqueuse de la molécule native (la β-

cyclodextrine). La surface externe des ces composés est hydrophile puisqu’elle est tapissée 

par les groupements hydroxyles et hydroxypropyles. La cavité interne, composé par le 

squelette carbonique, est hydrophobe pouvant inclure des molécules hydrophobes, appelés 

« molécules invitées », pour former des complexes d’inclusion. La complexation entraîne 

l’augmentation de la solubilité, la stabilité et la biodisponibilité de la molécule incluse (Martin 

Del Valle, 2004). 

         Des preuves sur l’inclusion moléculaire de l’AraC-SATE, ont été apportées en utilisant 

deux techniques analytiques ; l’analyse thermique différentielle (DSC) et la résonance 

magnétique nucléaire du proton (1H NMR). En effet, la première technique permet de 

visualiser et d’étudier tous les phénomènes température-dépendants qui peuvent avoir lieu 

pour un composé donné : fusion, évaporation, transition vitreuse, dégradation. Ces 

phénomènes dépendent étroitement de la structure moléculaire et en particulier des 

interactions intermoléculaires qui ont lieu au sein du composé. Dans les thermogrammes de 

l’HP-β-CD pur et l’AraC-SATE pur, un large pic endothermique qui correspond à la 

déshydratation des molécules de l’HP-β-CD et un pic trop étroit qui correspond à la fusion  

cristalline de l’AraC-SATE, ont été identifiés, respectivement. Par contre, dans le 

thermogramme du complexe d’inclusion, seul le pic de déshydratation de la cyclodextrine est 

apparu. La disparition du pic de fusion de l’AraC-SATE dans ce dernier, indique que l’AraC-

SATE est dispersé à l’état amorphe dans une matrice constituée par les molécules de 

cyclodextrine. 

         En outre, la preuve directe de la formation du complexe d’inclusion a été apportée par la 

deuxième technique (1H NMR). Cette technique fournit des informations sur la structure de la 

molécule et donne une idée sur l'environnement immédiat de chaque proton ou carbone.  

L'inclusion de la molécule invitée dans la cavité de la cyclodextrine est systématiquement 

accompagnée d’une variation des pics de résonance de plusieurs protons de cyclodextrine  et 
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notamment les protons H3 et H5 qui sont orientés vers la cavité interne, en raison de 

l’anisotropie magnétique exercée par la molécule invitée. Ceci se traduit par une variation de 

la valeur du déplacement chimique de ces protons. Les spectres de résonnance magnétique de 

l’HP-β-CD et du complexe d’inclusion, ont bien montré une variation dans les valeurs du 

déplacement chimique pour les protons H3 et H5 du complexe par rapport à leurs valeurs 

initiales dans la cyclodextrine pure. 

         Le test de MTT de l’Ara-C, l’AraC-SATE et de son complexe d’inclusion à deux 

concentrations différentes en AraC-SATE 10 et 60 μM (pour voir l’effet de dilution) a été 

effectué sur deux lignées de cellules leucémiques murines: la lignée sauvage sensible au 

traitement (L1210) et la lignée résistante au traitement (L1210 10K). Nous avons trouvé que 

l’IC 50 (inhibiting cell growth by 50%) pour la prodrogue était 10 fois plus importante que 

celle de l’Ara-C pour la lignée sauvage, ce qui indique que la prodrogue est moins 

cytotoxique que l’Ara-C pour la lignée sauvage. En revanche, pour la lignée résistante, la 

prodrogue est apparue beaucoup plus cytotoxique que l’Ara-C, avec une valeur IC 50 

nettement inférieure. Par ailleurs, aucune différence significative d’activité cytotoxique n’a 

été trouvée entre la prodrogue et son complexe d’inclusion, ce qui indique que le phénomène 

d’inclusion ne modifie pas l’activité cytotoxique de la prodrogue. 

         L’utilisation de l’HP-β-CD a permis de résoudre le problème de solubilité de la 

prodrogue sans affecter son activité cytotoxique. Cependant, il serait intéressant de tester 

d’autres types de vecteurs, comme les nanosphères et les nanocapsules, qui pourront 

permettre, en plus de l’amélioration de la solubilité apparente, de renforcer la protection de la 

prodrogue et probablement assurer sa libération intracellulaire. Malheureusement, la faible 

quantité, dont nous disposons, de la prodrogue ne nous a pas permis d’élaborer des 

nanoparticules de l’AraC-SATE. 



Discussion générale 
 

 
 

176 

 

Références 

Ali, S. A., Zhong, S. P., Doherty, P. J. & Williams, D.F. (1993). Mechanisms of polymer 

degradation in implantable devices. I. Poly(caprolactone). Biomaterials 14: 648-56. 

Diab, R., Degobert, G., Hamoudeh, M., Dumontet, C. & Fessi, H. (2007). Nucleoside 

analogue delivery systems in cancer therapy. Expert opinion on drug delivery 4: 513-31. 

Galmarini, C. M., Mackey, J. & Dumontet, C. (2002 a). Nucleosides analogues and 

nucleobases in cancer treatment. Lancet of Oncology 3: 415 -424. 

Galmarini, C. M., Thomas, X., Calvo, F., Rousselot, P., El Jafaari, A., Cros, E. & Dumontet, 

C. (2002 b). Potential mechanisms of resistance to cytarabine in AML patients. 

Leukemia Research 26: 621-629. 

Galmarini, C., Clarke, M., Santos, C., Jordheim, L., Perigaud, C., Gosselin, G., Cros, E., 

Mackey, J. & Dumontet, C. (2003). Sensitization of ara-C-resistant lymphoma cells by a 

pronucleotide analogue. International Journal of Cancer 107: 149–154. 

Mansson, E., Flordal, E., Liliemark, J., Spasokoukotskaja, T., Elford, H., Lagercrantz, S. & 

Albertioni, F. (2003). Down-regulation of deoxycytidine kinase in human leukemic cell 

lines resistant to cladribine and clofarabine and increased ribonucleotides reductases 

activity contributes to fludarabine resistance. Biochemical Pharmacology 65: 237-247. 

Martin Del Valle, E. (2004). Cyclodextrins and their uses: a review. Process Biochemistry 39: 

1033-46. 

Sonar, S., D' Souza, S. E. & Mishra K P (2008). A simple one-step protocol for preparing 

small-sized doxorubicin-loaded liposomes. Journal of environmental pathology, 

toxicology and oncology : official organ of the International Society for Environmental 

Toxicology and Cancer 27: 181-9. 

Song, X., Lorenzi, P. L., Landowski, C. P., Vig, B. S., Hilfinger, J. M. & Amidon, G.L. 

(2005). Amino acid ester prodrugs of the anticancer agent gemcitabine: synthesis, 



Discussion générale 
 

 
 

177 

Bioconversion, metabolic bioevasion, and hPEPT1-mediated transport. Molecular 

Pharmaceutics 2: 157-167. 

Van Rompy, A. R., Johansson, M. & Karlsson, A. (2003). Substrate specificity and 

phosphorylation of antiviral and anticancer nucleosides analogues by human 

deoxyribonucleoside kinanses and ribonucleoside kinases. Pharmacology and 

Therapeutics 100: 119-139. 

Wattenberg, L. W., Wiedmann, T. S., Estensen, R. D., Zimmerman, C. L., Galbraith, A. R., 

Steele, V. E. & Kelloff, G.J. (2000). Chemoprevention of pulmonary carcinogenesis by 

brief exposures to aerosolized budesonide or beclomethasone dipropionate and by the 

combination of aerosolized budesonide and dietary myo-inositol. Carcinogenesis 21: 

179-82. 



 

 
 



 

 
 

 

 

 
Conclusion générale et perspectives 



 

 
 



Conclusion générale &perspectives 

 
 

181 

Conclusion générale et perspectives 

 
         Nos travaux de thèse ont permis d’ouvrir la voie vers l’utilisation de trois types de 

vecteurs de l’Ara-C en chimiothérapie des cancers hématologiques et leurs métastases : les 

microparticules polymériques à base de PCL et mPEG-PCL, les liposomes multilamellaires et 

les complexes d’inclusion de la prodrogue de l’Ara-C, qui est active sur certaines lignées 

cellulaires résistantes à l’Ara-C, l’AraC-SATE.  

 
         Les microparticules d’Ara-C ont été préparées par la méthode de double émulsion pour 

éviter au maximum l’emploi de monomères ou d’agents réticulants qui sont généralement 

utilisés dans les techniques de préparation des microparticules chargées en principes actifs 

hydrophiles. Grâce à l’utilisation du copolymère mPEG 5K- PCL 7.4K, nous avons réussi à 

améliorer l’efficacité d’encapsulation de l’Ara-C d’un facteur de 10, comparée à celle des 

microparticules à base de PCL seul. Cependant, de meilleurs taux d’encapsulation de l’Ara-C 

peuvent être atteints, en optimisant les paramètres du procédé et la formulation. D’où la 

nécessité d’effectuer une étude de plan d’expérience « factorial design ». Par ailleurs, d’autres 

types de copolymères à blocs peuvent être testés pour l’élaboration des microparticules 

chargées en Ara-C, notamment le dibloc mPEG-PLGA et le tribloc PLGA-PEG-PLGA, qui 

peuvent donner des meilleurs taux d’encapsulation, ayant des blocs de PLGA dont le 

caractère hydrophile est supérieur à celui du PCL. 

 
         En ce qui concerne les liposomes à membrane multilamellaire chargées en Ara-C ou en 

BDP et préparées par la méthode d’injection d’éthanol, ces derniers ont montré des 

caractéristiques physico-chimiques satisfaisantes en termes de taille, d’efficacité 

d’encapsulation et de stabilité. Les liposomes élaborés semblent être des transporteurs 

prometteurs pour les deux principes actifs (l’Ara-C et le BDP) pour la voie pulmonaire, étant 

donné les valeurs obtenus de la FPF et le MMAD pour les aérosols générés par ces liposomes. 

L’association des deux vecteurs pourrait être d'un grand intérêt pour le traitement des 

métastases au niveau des poumons, étant donné l’action du BDP comme un agent anti-

inflammatoire dans le traitement de la bronchorrhée provoquée par le cancer métastatique ou 

le cancer broncho-alvéolaire. 

 

         Enfin, la préparation des complexes d’inclusion de la prodrogue de l’Ara-C, l’AraC-

SATE, en utilisant le HP-β-CD, a permis d’améliorer la solubilité apparente de la prodrogue 
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et par conséquence de pouvoir l’administrer in vivo à des concentrations adéquates, sans que 

l’inclusion dans la cyclodextrine affecte son activité cytotoxique. Par ailleurs, d’autres types 

de vecteurs seront intéressants à tester pour véhiculer l’AraC-SATE, comme les 

nanoparticules ou les liposomes. En effet, ces vecteurs pourront à la fois, améliorer la 

solubilité apparente de l’AraC-SATE, renforcer sa protection in vitro et in vivo et 

probablement assurer sa libération intracellulaire.  

 

 



 

 
 



 

 
 

Résumé 
Les analogues de nucléosides (AN), sont des agents importants dans le traitement d’hémopathies malignes et de 
certaines tumeurs solides. Le catabolisme rapide, la résistance cellulaire au traitement et le grand volume de 
distribution dans le corps limitent potentiellement l’efficacité thérapeutique des AN. Notre objectif est de 
concevoir un vecteur permettant un ciblage de ces molécules vers les tissus cancéreux, assurant son 
internalisation cellulaire et sa protection dans les milieux biologiques. Trois types de vecteurs de taille 
micronique, submicronique et moléculaire ont été élaborés et caractérisés : microparticules polymériques à base 
de poly(ε-caprolactone) (PCL), liposomes multilamellaires et complexes d’inclusion de la prodrogue de la 
cytarabine (Ara-C), qui est active sur certaines lignées cellulaires résistantes à l’Ara-C, l’AraC-SATE 
(bis(tbutyl-S-acyl-2-thioethyl)-cytidine monophosphate). 
Les microparticules ont été préparées par la méthode de « double émulsion - évaporation de solvant » en utilisant 
comme surfactants des copolymères amphiphiles composés de blocs biodégradables de PCL et de blocs bio-
éliminables de polyéthylène glycol (PEG). Une série de copolymères mPEG-PCL avec des blocs PCL de 
différents poids moléculaires a été synthétisée et l’effet de la longueur de chaînes de PCL sur les caractéristiques 
physico-chimiques des particules a été étudié. Une efficacité d’encapsulation satisfaisante a pu être obtenue, qui 
a été dix fois plus importante que celle des microparticules à base de PCL seul.  
Les liposomes ont été préparés par la méthode d’injection d’éthanol. Une étude de formulation a été réalisée afin 
de sélectionner la formule permettant d’obtenir la meilleure efficacité d’encapsulation. Le test d’internalisation 
cellulaire et du comportement aérodynamique des liposomes nébulisés ont montré la pertinence des liposomes 
élaborés pour le ciblage des cellules pulmonaires qui pourrait être d'un grand intérêt pour le traitement des 
métastases au niveau des poumons. 
L’encapsulation moléculaire de l’AraC-SATE dans l’hydroxyporpyl-β-cyclodextrine a été réalisée pour 
augmenter la solubilité apparente de la prodrogue. L’évaluation des complexes sur des cultures de cellules 
leucémiques murines a montré une activité cytotoxique comparable à celle de la prodrogue indiquant que 
l’inclusion moléculaire ne modifie pas l’activité biologique de la prodrogue. 
 
Mots clés : Cyclodextrines, complexes d’inclusion, cytarabine, liposomes, microparticules. 
 
Abstract 
Nucleoside analogues (NA) are important agents in the treatment of haematological malignancies and solid 
tumours. Their rapid catabolism, cell resistance and overdistribution in the body jeopardize the NA 
chemotherapy. Our objective is to design a vector for these molecules targeting cancerous tissue and ensuring its 
cellular internalization and protection in the biological media. Micro-sized, nano-sized and molecular vectors 
were developed and characterized: polymeric microparticles of poly (ε-caprolactone) (PCL), multilamellar 
liposomes and inclusion complexes of the prodrug of cytarabine (Ara-C), which is active on some cell types 
resistant to treatment, the AraC-SATE (bis(tbutyl-S-acyl-2-thioethyl)-cytidine monophosphate). 
The microparticles were prepared by the "double emulsion - solvent evaporation" method using as surfactants, 
amphiphilic copolymers consisting of biodegradable blocks (PCL) and bio-removable blocks (polyethylene 
glycol, PEG). A series of copolymers mPEG-PCL with PCL blocks of different molecular weights was 
synthesized and the effect of PCL chain length on the particle physico-chemical properties was studied. 
Satisfactory encapsulation efficiency could be obtained, which was 10 times greater than that of microparticles 
prepared with PCL alone.  
Liposomes were prepared by the ethanol injection method. A formulation study was conducted in order to select 
the formula having the optimal encapsulation efficiency. Investigations about the cell internalization and the 
aerodynamic behaviour of the nebulized liposomes showed the relevance of developed liposomes for targeting 
lung cells that could be of great interest for the treatment of metastases in the lungs.  
The molecular encapsulation of the AraC-SATE in the hydroxyporpyl-β-cyclodextrin was carried out in order to 
increase the apparent solubility of the prodrug. The evaluation of inclusion complexes on murine leukemic cell 
cultures showed a cytotoxic activity comparable to that of the prodrug indicating that the molecular inclusion 
does not alter the biological activity of the prodrug. 
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