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Introduction générale

I.1 INTRODUCTION A L’ENCAPSULATION DES
PROTEINES ET PEPTIDES

Durant ces derniéres années, I’utilisation des protéines et peptides a émergé comme un nouvel

outil efficace dans I’arsenal thérapeutique. Grace aux progres de la biotechnologie permettant la
synthese a grande echelle de peptides et la production de protéines et peptides recombinantes, de
nombreuses biomolécules thérapeutiques ont été développés. Ces nouveaux médicaments
représentent aujourd’hui environ 8% des spécialités et approximativement 10% de toutes les
dépenses liées aux médicaments [1]. Les biomolécules sont présentes approximativement dans
32% des programmes de recherche. L’utilisation de ces molécules continue a évoluer tres
rapidement comme I’indique le tableau 1 relatif au marché des anticorps monoclonaux [2]. En
2013, le marché des anticorps est estimé a 36.9 milliards dollars (Figure 1) avec une croissance
rapide un role de plus en plus important en thérapeutique. Le marché des produits
biopharmaceutiques a été estimé a 79 milliards de dollars en 2007 et les perspectives de marché
sont de 160.1 milliards pour I’année 2013. D'ici 2020, le marché pourrait dépasser 200 milliards

dollars du fait de nouvelles applications des biomolécules thérapeutiques [1].

SUMMARY FIGURE
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Figure 1: Marché global des protéines et peptides thérapeutiques (source: BCC research
http://www.bccresearch.com /pressroom/report/code/BI0021C) .
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Les protéines et peptides, deviennent de plus en plus indispensables pour le traitement de
maladies graves. Cependant, ces molécules possedent des caractéristiques bien particuliéres qui
exigent des considérations spécifiques lors du développement pharmaceutique. En raison d’une
faible biodisponibilité par voie orale due a la dégradation par le pH gastrique et par des enzymes
présentes dans le tube digestif ainsi qu’une faible absorption via les barrieres épithéliales, les
peptides et protéines commercialisés sont généralement administrés par voie parentérale.
Néanmoins, il faut aussi souligner I’existence sur le marché de quelques produits qui sont
délivrés par des voies non-invasives comme la desmopressine (DDAVP®) par voie nasale [3] ou
la deoxiribonucléase (Pulmozyme®) par inhalation[4]. Ces voies d’administration constitue
actuellement un domaine de recherche en plein développement. Quelle que soit la voie
d’administration, il faut noter que les peptides et protéines ont généralement une demi-vie
plasmatique trés courte, ce qui exige une administration répétée pour maintenir la concentration
plasmatique des protéines ou peptides dans le fenétre thérapeutique. Les raisons de la courte
demi-vie plasmatiques des proteines et peptides sont nombreuses [5]: (1) élimination rapide par
filtration rénale ; (2) dégradation enzymatique ; (3) capture par le systeme réticuloendothélial ;

(4) faible stabilité en milieu physiologique.

Il est donc utile de développer des systemes a libération prolongée («Drug Delivery
System ») pour ces produits, ce qui permet de réguler la libération des peptides ou protéines au
cours du temps et donc d’améliorer la tolérance des patients envers le traitement, de diminuer le
risque de toxicité et d’augmenter I’efficacité du traitement. On trouve sur le marché quelques
spécialités telles que Lupron Depot®, Sandostatin LAR®,... dont les principales sont
mentionnées dans le tableau 2. Ces spécialités sont développées selon des procédés qui seront
présentés dans les chapitres suivants. Par definition, un systeme a libération prolongée doit
satisfaire aux deux conditions suivantes : (1) inclusion d’un composé qui permet de moduler les
caractéristiques du systéeme comme la vitesse de libération, la durée de libération ou la cible

d’action et (2) la durée d’action qui doit étre supérieure a 24 heures [6].
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Tableau 1: Exemples d’anticorps présents sur le marché.

Nom ) Année de mise ) o
] Anticorps ) Cible Indication
commercial sur le marché
Troubles
Orthoclone ] o ]
OKT3 Muromonab-CD3 1986 T cell CD3 Receptor immunitaires, rejet
de greffe.
o ) Maladies
ReoPro Abciximab 1994 Glycoprotein Ilb/llla ) ]
cardiovasculaires
B-lymphocyte antigen Lymphome non-
Rituxan Rituximab 1997 ymPRoey J ymp ]
CD20 Hodgkin
Tumor necrosis factor Troubles
Remicade Infliximab 1998 ) ] ] o
(TNF)-a signaling immunitaires
) ) Epidermal growth factor
Erbitux Cetuximab 2004 Cancer colorectal
(EGF) receptor
Human epidermal growth
Herceptin Trastuzumab 1998 factor receptor 2 Cancer du sein
(HER2/neu)
) o Respiratory syncytial virus | Infection de RSV
Synagis Palivizumab 1998 ) )
(RSV) protein F virus
Transmembrane receptor L
Mylotarg Gemtuzumab 2000 Leucémie aigué
CD33
) ) Integrin, alpha L subunit o
Raptiva Efalizumab 2002 Psoriasis
(CD11a)
) ) ) Allergie associée a
Xolair Omalizumab 2004 Immunoglobulin E (IgE)
I’asthme
) ) Integrin alpha-4 (a4) Sclérose, maladie de
Tysabri Natalizumab 2006 .
subunit Crohn
Vascular endothelial o
) . Dégéneérescence
Lucentis Ranibizumab 2006 growth factor A (VEGF- )
maculaire
A)
hémoglobinurie
Soliris Eculizumab 2007 Complement protein C5 paroxystique

nocturne




Introduction générale

o Certolizumab Tumor necrosis factor )
Cimzia 2008 o Maladie de Crohn
pegol (TNF)-a inhibitor
Stelara Ustekinumab 2009 Cytokines IL-12 and IL-23 Psoriasis
] ] Activated cytokine IL-1b Maladies auto-
laris Canakinumab 2009 ] )
(catabolin) immunes
] ) ] Tumor necrosis factor Rhumatisme
Simponi Golimumab 2009 S
(TNF)-a articulaire
Tableau 2: Exemples de systemes a libération prolongée de protéine présents sur le marché.
) ] Principe actif /Matériau . L
Produit commercial Compagnie Application
enrobant
Lupron Depot Leuprolide acetate/ PLGA TAP Cancer de la prostate
) Genentech- Déficit d’hormone de
Nutropin Depot rGH/ PLGA )
Alkermes croissance chez I’enfant
Suprecur MP Busereline acetate/ PLGA Aventis Cancer de la prostate
Decapeptyl Triptoreline pamoate/PLGA Ferring Cancer de la prostate
Sandostatin LAR Octretide acetate/ PLGA Novartis Acromégalie
Somatuline LA Lanreotide/PLGA Ipsen Acromégalie
Trelstar Depot Triptoreline pamoate/PLGA Pfizer Cancer de la prostate
Parlodel Depot Bromocryptin mesylate/PLGA | Sandoz Pharma Ag | Acromégalie, Parkinson
Enantone LP Leuprolide/PLGA Takeda Cancer de la prostate
Zoladex Gosereline acetate/PLGA I.C.1 Cancer de prostate
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1.2 .OBJECTIF DE LA THESE

De nombreuses méthodes permettant I’encapsulation et la libération contrélée de peptides et

protéines ont été décrites dans la littérature. Parmi les plus étudiées on peut citer les systemes
conjugués, les systemes lipidiques, les hydrogels, et les systemes polymériques. Toutes ces
formes galéniques seront présentées dans la partie « Bibliographie » pour donner une vue globale
sur I’état d’art des « Drug Delivery Systems » et pour permettre de souligner les principaux
avantages et inconvénients de chaque classe. Dans le cadre de cette thése, nous nous intéressons
seulement aux formes basées sur des systemes particulaires polymériques avec pour objectif
d’élaborer de nouvelles stratégies de formulation a I’aide de polymeres biodégradables et
biocompatibles tels que les PLGA (poly-lactique-glycolique acide) qui servent a encapsuler des

protéines, dans le but de chercher une action prolongée de ces molécules.

En 1987, Sounthern Research Institute sponsorisé par Syntex était la premiére équipe aux Etats-
Unis qui a breveté un produit a libération prolongée a la base de LHRH (Leutinizing hormone-
releasing hormone) encapsulé dans des microparticules de PLGA (poly-lactique-glycolique
acide) [7, 8]. En 1986, Debiopharm a introduit le premier systeme de délivrance sous forme de
microparticules de PLGA chargées de leuproline (Decapeptyl®) en Europe et ce produit est
encore présent sur le marché[8]. Depuis, différentes méthodes d'encapsulation ont été
développées et améliorées par différentes équipes parmi lesquelles on peut citer les méthodes
suivantes : émulsification suivie d’extraction de solvant par une phase aqueuse - eau/huile/eau
(w/o/w) [9], émulsification  suivie d’extraction de solvant par une phase aqueuse -
solide/huile/eau (s/o/w) [10], coacervation simple[11], spray-drying et la technologie a l'aide de
fluides supercritiques [12-14]. Ces techniques ont été utilisées avec plus ou moins de succes et
présentent chacune leurs avantages et inconvénients. Par exemple, dans la méthode wi/o/w,
I’adsorption des protéines a I’interface huile/eau, entraine leur dépliement et le contact avec les
solvants. Ceci a pour conséquence une perte de la structure tertiaire et donc de I’intégrité
structurale, nécessaire a I’activité pharmacologique [15]. Pour atténuer ce phénoméne
d’adsorption et de contact avec les solvants, les méthodes s/o/w et solide/huile/huile (s/o/o) ont
été développées et leur utilité a été démontrée par de nombreux de travaux [10, 16-18].
Cependant, dans la méthode s/o/o la quantité du solvant résiduel et le caractere non polaire de la

phase continue sont considérés comme des inconvénients tandis que le faible taux d'encapsulation
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et la diffusion des agents stabilisants dans la phase aqueuse sont des problémes mentionnés dans
la méthode s/o/w [19]. Pour la méthode par coacervation simple qui a été employée couramment
pour l'encapsulation de protéine et de peptide, le probléme principal est lié a la toxicité des agents
de coacervation et de solidification qui restent dans le produit final avec des taux résiduels

pouvant engendrer une toxicité du produit [20].

Dans les méthodes mentionnées ci-dessus, l'utilisation des solvants volatiles tels que les solvants
halogénes est rarement évitée. Ces solvants sont considérés comme nocifs pour la santé humaine
et pour l'environnement. Par conséquent, des techniques alternatives permettant d'éviter
I'utilisation de ces solvants dans des procédes d'encapsulation doivent étre developpées. C’est
dans cette optique de recherche que nous nous sommes intéressés dans cette these a I’utilisation
de solvants miscibles avec I’eau qui possédent une haute température d’ébullition et une faible
toxicité. Nous cherchons a appliquer ces solvants avec de nouveaux procédés permettant de
formuler des particules polymériques de PLGA. En particulier, nous nous intéressons aux
procédés a l'aide du CO, pressurisé. Le CO, pressurisé, possédant des propriétés physico-
chimiques fortement modulables, nous semble particulierement utile pour le développement de

nouveaux procédes de préparation de particules de PLGA.

Ce manuscrit débute par une étude bibliographique dédiée aux themes suivants: "Drug Delivery
Systems", choix des solvants injectables, et techniques de formulation de particules polymériques
a l'aide du fluide CO, pressurisé. Nous présenterons ensuite une partie expliquant les principes de
méthodologie que nous avons utilisés comme les méthodes de mesure d'équilibre de phase, la
modélisation de I'équilibre liquide-vapeur par des équations d'état, et la méthodologie des plans
d'expérience. Cette partie se poursuit par le travail expérimental, constitué de trois chapitres.
Dans le premier chapitre expérimental, nous présenterons un procédé de formulation de particules
de PLGA basé sur la formation d'une émulsion avec le milieu CO, pressurise, permettant
d'encapsuler une protéine modéle. En comparant avec un procédé basé sur le phénoméne de
séparation de phase, nous décrirons ensuite dans le deuxieme chapitre expérimental un nouveau
procédé de formulation de particules de PLGA en milieu CO, pressurisé, permettant d'encapsuler
une protéine modele, basé sur la méthode d'émulsification-extraction. Le dernier chapitre
expérimental consiste a discuter le mécanisme de formation de particules de PLGA préparées en
milieu CO, pressurisé selon le procédé présenté dans le deuxiéme chapitre. Finalement, le
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manuscrit se termine par une discussions générale suivie des conclusions principales et des

perspectives envisageées.
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II1 .ETUDE BIBLIOGRAPHIQUE
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I1.1.DRUG DELIVERY SYSTEMS

Dans cette partie, différents systéemes de délivrance de drogue seront présentés et regroupés dans

différentes classes selon leurs caractéristiques. Le but de cette partie n’est pas de présenter de
facon exhaustive tous les systemes de délivrance mais de montrer différents groupes de « Drug
Delivery System » (DDS) en illustrant avec des exemples concrets des produits présents sur le
marché ou étudiés en phase clinique. Ceci permet d’avoir une vue globale sur une large gamme

de DDS et de fournir des orientations pour la formulation de ces systéemes.

II.1.1 Les systémes conjugués
Il s’agit de systemes dans lesquels les protéines ou peptides sont conjuguées avec une autre

molécule dans le but d’améliorer leurs propriétés pharmacocinétiques et pharmacodynamiques.
On peut citer comme exemple la « lipidization » [21] et la pégylation. Dans cette partie, seule la
pégylation sera présentée en détails.

La conjugaison covalente des chaines de poly (éthylene-glycol) (PEG) aux protéines, connue
sous le nom de la pégylation, a été développée avec succeés afin de moduler les propriétés in vivo
des protéines. Cette technique permet non seulement de réduire la fréquence d’administration et
d’améliorer I’efficacité mais aussi d’augmenter la stabilité et la biocompatibilité des protéines
thérapeutiques dans le corps humain [22-24]. L’action prolongée obtenue dans le cas des
protéines pégylées s’explique par le fait que cette transformation chimique modifie fortement les

profils pharmacocinétiques des protéines en agissant sur la clairance rénale et la biodistribution.

I1.1.1.1 L'influence de PEG sur la clairance rénale

La clairance rénale représente une des principales routes d’élimination des protéines de la
circulation sanguine [25]. Les capillaires glomérulaires au niveau du rein sont organisés en
architectures fortement structurées avec des barrieres qui permettent la filtration des
macromolécules hydrophiles telles que les protéines ou les polymeres, et la réabsorption de ces
molécules au niveau du tubule proximal. Les éléments proximaux riches en sialo-protéine
chargée négativement retardent la filtration des poly-anions en circulation par effet de répulsion
électrostatique. Le passage des poly-anions est également retardé au niveau de I'épithélium non-
glomérulaire qui est négativement chargé [26, 27]. En convertissant la lysine et les groupes

aminés terminaux des acides aminés en liaisons amides, la pégylation entraine une perte globale
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de la charge positive des protéines [22], ce qui prolonge la présence des protéines dans le corps

par une diminution de la filtration rénale.

Il est également important de prendre en considéeration la masse molaire des proteines. Ainsi, les
protéines globulaires ayant une masse molaire inférieure a 65 kDa, qui est la taille de I’albumine
sérique et qui correspond au seuil de coupure de la filtration rénale, sont rapidement filtrées par le
rein. Les protéines de plus grande masse molaire sont excrétées apres avoir été lysées par des
enzymes en des fragments plus petits. La pégylation des protéines thérapeutiques augmente donc
leur taille hydrodynamique, ce qui permet de dépasser le seuil de coupure de la filtration rénale et
d’augmenter le temps de séjour de ces protéines conjuguées dans la circulation sanguine [28, 29].
En général, le volume hydrodynamique et la clairance des protéines pegylées sont dictés par le
poids moléculaire, la structure du PEG, et par le nombre de chaines de polymere [30]. Un PEG de
18 kDa, ayant un volume hydrodynamique plus éleve que celui de l'albumine, est considéré

comme la masse minimale permettant de reduire de maniere significative la clairance rénale [27].

I1.1.1.2 Influence de pégvlation sur la biodistribution [27]

Apres administration intraveineuse, les protéines pégylées montrent habituellement le profil
pharmacocinétique d’un modéle bi-compartimental, c'est-a-dire une distribution dans les organes
et les tissus périphériques. Le passage d'une protéine pégylée du sang au compartiment
périphérique est dicté par les caractéristiques des barrieres biologiques et par la taille et la
structure moléculaire de la protéine pégylée. Le foie est impliqué dans le processus d’élimination
des protéines conjuguées et ce processus est fortement influencé par la taille des protéines
conjuguées. Il a été observé que les protéines pégylées subissent l'internalisation non-spécifique
par les cellules de Kupffer, les hépatocytes et les cellules du systeme réticulo-endothéliales.
Cependant, les captures via des récepteurs cellulaires spécifiques ou via la charge globale sont
habituellement réduites avec la présence du polymeére sur la surface de protéine[31]. La
pégylation est donc considérée comme une stratégie permettant d’accroitre la furtivité des
protéines et leur échappement au systéeme réticulo-endothélial. Des études d’interaction avec
I'némoglobine ont prouvé que la pégylation empéchait I’association entre les protéines et
I'naptoglobine et permettait par conséquent, d’augmenter la furtivité vis a vis du systeme réticulo-
endothélial. Ces résultats indiquent que la présence des molécules de PEG sur la surface de

protéine réduit le phénomeéne d’opsonisation et donc la phagocytose.

16



Etude Bibliographique

I1.1.1.3 Protéines pégylées sur le marché

Durant les deux dernieres décennies, la pégylation a été employée dans I’industrie et a permis la
mise sur le marché de plusieurs produits (quelques exemples de ces produits sont présentés dans
le Tableau 3).

L’Oncaspar®-L-asparaginase pegylé (Enzon/Rhone-Poulenc Rorer) a été approuvé par la FDA
pour I’utilisation dans le traitement de leucémie lymphoblastique chez I’enfant. La pégylation
permet d’une part d’augmenter la demie-vie a 357 heures par rapport a 24 heures pour la protéine

native et d’autre part de diminuer fortement I’immunogénicité de la protéine [32].

D’autres produits tels que Pegintron®-Interferon-a2b pégylé (Enzon/Schering-Plough) et
Pegasys®-Interferon-a2a pégylé (Nektar/Roche) ont été approuvés respectivement en 2000 et
2002 pour le traitement de I’hépatite C. Ces deux interférons ont les mémes séquences d'acide
aminé, mais ont été modifiés par différents protocoles de conjugaison. Apres une administration
sous-cutanée, Pegintron® a une vitesse de clairance 7 fois inférieure et une demi-vie 5 fois
supérieure par rapport a I’interferon- o2b [33]. En ce qui concerne Pegasys®, la demi-vie de la
protéine pégylée est augmentée de 3-8 heures a 65 heures et la clairance systémique réduite de
6.6-29.2 L/h & 0.06-0.10 L/h par rapport a la protéine non-conjugée [34, 35]. Dans les deux cas,
les études cliniques ont prouvé que les deux produits pégylés ont augmenté de maniére
significative la réponse anti-virus et la posologie a pu étre réduite ainsi a une seule administration

par semaine au lieu de trois pour la protéine non conjuguée [36].
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Tableau 3: Protéines pégylées approuvées par FDA pour des applications thérapeutiques chez I’nomme.

Produit o ) o Année de mise sur
) Principe actif Indication )
commercial le marché
Adagen® Adenosine deaminase Déficit immunitaire combiné sévére 1990
Oncaspar® L-asparaginase Leucémie 1994
Pegintron® Interferon a-23 Hépatite C 2000
Pegasys® Interferon a-2a Hépatite C 2002

Granulocyte-colony o o
Neulasta® ) ) Neutropénie associé a chimiothérapie 2002
stimulating factor

Human growth o
Somavert® ) Acromégalie 2003
hormone antagonist

Mucagen® anti-VEGF aptamer Dégénérescence maculaire liée a I'age 2004
Mircera® Erytropoietin-p Anémie associée a I’insuffisance rénale 2007
Cimzia® Anti-TNF-aFab’ Maladie de Crohn 2008

I1.1.2 Systemes a base de lipide

I1.1.2.1 Liposomes

Les liposomes sont les vésicules artificielles de phospholipide capable d’encapsuler des principes
actifs (Figure 2). La taille des liposomes peut varier d’environ 80 nanométres a quelques
micrometres de diametre et dépend de la composition et de la méthode de préparation. Les
vesicules multilamellaires présentent une gamme de taille allant de 500 a 5000 nanométre et se
composent de plusieurs bicouches concentriques. Les grandes vésicules unilamellaires ont un
diametre de 200 & 800 nanomeétre. Les petites vésicules unilamellaires sont formées par une seule

bicouche et mesurent environ 100 nanometre [37].

Les liposomes sont tres connus pour leur application dans I’encapsulation des principes actifs de
faible poids moléculaire, et surtout des anti-cancéreux (ex, Daunoxome®, Myocet®,
Depotcyte®,...). En dehors de ces applications, les liposomes pourraient étre utilisés également
comme transporteurs de protéines et peptides. Ce type de systétme posséde de nombreux
avantages tels que (1) la biocompatibilité ; (2) la biodégradabilité ; (3) la possibilité d’encapsuler

a la fois des principes actifs hydrophiles (dans le cceur du systéeme) et lipophiles (dans la bicouche
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du systeme, voir figure 2), (4) la possibilité de libérer des principes actifs au niveau d’un site

d’action ciblé.

Différentes méthodes ont été suggérées pour préparer des liposomes de différentes tailles et
structures. Les méthodes les plus utilisées sont I’ultrasonication et I’évaporation en « reverse
phase » [38, 39]. Pour augmenter la stabilité des liposomes dans les conditions physiologiques,
du cholestérol est incorporé dans la formulation, parfois son pourcentage peut aller au total
jusqu'a 50% en fraction molaire. La modification des caractéristiques physicochimiques des
liposomes comme leur taille et leur propriétés de surface ainsi que leur fonctionnalisation par
différentes molécules a leur surface peuvent étre facilement realises, ce qui permet de formuler

des systemes furtifs ou de ciblage dont le séjour dans le corps humain est prolongé. [5]

Les liposomes ont été beaucoup étudiés pour I’encapsulation d’enzymes (glucose oxidase,
glucose-6-phosphate  dehydrogenase, hexokinase et [-galactosidase, [B-glucuronidase,
glucocerebrosidase, a-mannosidase, amyloglucosidase, hexosaminidase A80, peroxidase,... [40])
Par exemple, liposome encapsulant la L-asparaginase est utilisé dans le traitement de la leucémie
[41]. D’autre part, I’utilisation de liposomes pour encapsuler des anticorps spécifiques au

traitement du cancer est également beaucoup étudiée [5].

Protective
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Figure 2: Structure des liposomes (d'apres la référence [37]).
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I1.1.2.2 Technologie DepoFoam® (SkyePharma, London, UK)
Les particules de DepoFoam® contiennent des centaines de compartiments aqueux entourés par

des bicouches [42]. Ces particules sont formées en émulsionnant, dans une premiére étape, une
phase agqueuse contenant le principe actif a encapsuler avec une phase organique contenant des
lipides. Cette premiére émulsion est alors dispersée et émulsionnée dans une deuxieme phase
aqueuse. Apres I’évaporation du solvant, les particules de DepoFoam® sont formées avec une

structure présentée sur la Figure 3 [43, 44].

Les particules de DepoFoam® ont une structure multivésiculaire. Un point intéressant de ce
systeme est I’absence d’effet « burst» (libération précoce) au niveau du profil de libération [45].
La durée de libération peut étre adaptée selon le régime thérapeutique en changeant les
parameétres de formulation et la composition des particules [46-51]. Skye-Pharma a créé
différentes formulations qui peuvent libérer des médicaments avec des périodes allant d’un jour
jusqu’a plusieurs semaines. Puisque DepoFoam® contient seulement moins de 5% en poids de
lipide, une grande quantité de principe actif peut étre encapsulée sous forme de solution dans les

particules. DepoFoam® se présente sous la forme d’une suspension injectable préte a I’emploi.

Les formulations de DepoFoam® peuvent étre administrées par voies sous-cutanée, intra-
musculaire, ou intra-péritonéale. Puisque les composants de DepoFoam® (phospholipides,
cholestérol, triglycérides) sont des composants présents naturellement dans le corps humain, ce

systeme est compléetement biodégradable et biocompatible.

Ce systeme DepoFoam® a démontré son intérét pour I’encapsulation de macromolécules comme
par exemple I’interleukin-2, I’insuline humaine, I’encéphaline, I’octreotide, le granulocyte-
macrophage-colony-stimulating factor, la LHRH, I’insulin-like growth facteur, 1’a-interféron.
Tous ces peptides ou protéines sont actuellement en développement pour la recherche d’une
libération prolongée. Les études précliniques ont démontré que des injections une fois par

semaine ou une fois par mois sont faisables avec ce systeme DepoFoam® [52].
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Figure 3: Structure typique d’une particule issue de la technologie DepoFoam® (selon la référence [42]).

I11.1.3 Hydrogels
Les hydrogels sont des réseaux polymériques contenant une grande quantité d’eau. Dans ce

réseau de polymeére, les groupes ou les domaines hydrophiles sont hydratés dans un milieu
aqueux, créant ainsi la structure dhydrogel. Les hydrogels sont utilisés pour différentes
applications en sante, par exemple, comme matériaux pour des lentilles de contact ou comme
matrices pour I'encapsulation de cellules, de medicaments et de protéines [53-58]. Pour maintenir
la structure du réseau, une étape de réticulation est nécessaire pour éviter la dissolution des
segments hydrophiles ou des chaines de polymere dans la phase aqueuse. La réticulation peut étre
réalisée soit par méthode chimique soit par interactions physiques [59].

Les hydrogels injectables ou implantables chargés en protéine, sont des systemes biodégradables
généralement hydrolysés dans I’organisme par I’action des enzymes dans les conditions
physiologiques. Ces systemes doivent étre biocompatibles et les produits issus de leur
dégradation ne doivent pas étre toxiques. De part leur hydrophilie, les hydrogels présentent une
faible énergie libre interfaciale avec les liquides corporels, une caractéristique qui entraine une
faible adhérence des protéines et des cellules a leur surfaces et contribue a leur biocompatibilité
[60]. Dans les paragraphes qui suivent, quelques types d’hydrogel seront présentés comme

exemples.
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I1.1.3.1 Hyvdrogels de Dextrane comme systéme a libération contrdlée de protéine [60]

De nombreux travaux mentionnent des formulations d’hydrogels a base de dextrane. Ce type de
polymere présente en effet une bonne innocuité puisqu’il est utilisé en clinique comme extenseur
volumique de plasma. Les gels de dextrane ont été initialement utilisés comme systeme de
délivrance au niveau du c6lon [61, 62]. En effet, la dextranase, une enzyme d’origine bactérienne
présente dans le c6lon humain, permet dans les conditions physiologiques I’hydrolyse de
I’hydrogel. D autres études ont été menées pour la délivrance de médicaments au niveau d’autres
sites d’administration. Dans ces études, la dextranase était encapsulée dans le systeme d'hydrogel
afin de pouvoir hydrolyser le réseau. Cependant, la dextranase est seulement efficace dans des
hydrogels ayant une faible densité de réticulation [63-65]. De plus, I'utilisation de dextranase
pourrait entrainer des réactions immunogenes indésirables. C’est pourquoi, la recherche est
actuellement concentrée sur la dégradation non-enzymatique des hydrogels de dextrane a usage

parentéral.

Dans cette optique et afin d'augmenter la sensibilité envers I’hydrolyse, différentes fonctions
chimiques ont été associées aux monomeres du dextrane (Figure 4) [66]. Aprés la polymérisation
de ces dérivés, les gels peuvent étre dégradés en condition physiologique. Le temps de
dégradation varie d’un jour a plus de 3 mois et pourrait é&tre modulé en changeant le type d'ester,
la densité de réticulation et la longueur des unités dégradables [67, 68]. Quelle que soit la forme
galénique finale, implant ou microsphére injectable, les gels montrent une bonne
biocompatibilité. De plus, le temps de dégradation in vivo (aprés implantation sous-cutanée chez
le rat) est proche de celui de dégradation in vitro [69, 70].
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Figure 4: Structure du dextrane-methacrylate (A) ; (B) dextrane- hydroxyl-ethyl-methacrylate (dex-
HEMA) et (C) dextrane-lactate-hydroxyl-ethyl-methacrylate (dex-lac-HEMA\) (selon la référence [66])
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Le profil de libération d'une protéine modele [immunoglobuline G (IgG)] a partir d’un réseau
d’hydrogel cylindrique (rayon 0.23 cm, longueur 1 cm) formé des monomeéres dex-lac-HEMA
(dextrane-lactate-hydroxyl-ethyl-methacrylate) avec différentes teneurs d’eau a été étudié [67,
71]. Comme I’indique la figure 5, pour des gels avec une teneur en eau initiale élevée (80-90%),
un profil de libération du premier ordre a été observé, tandis que pour des gels avec une teneur en

eau initiale de 70%, un profil d” ordre zéro a été observé pendant 35 jours.

cumulative 150 )
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Figure 5: Profils de libération d’1gG au cours du temps a partir de différentes formulations d’hydrogels de
dex-lactate-HEMA contenant différentes teneurs d’eau: 90% (A), 80% (B), and 70 % (C) (selon la

référence [67]).

En ce qui concerne des microspheres injectables, les particules peuvent étre préparées par le
procédé décrit sur Figure 6 [72]. Ce produit est nommé Octodex™ par Octopus Technologies.
Les microsphéres-hydrogels sont réticulés chimiquement par polymérisation radicalaire des
unités de méthacrylate dans des conditions modérées (température ambiante, pH 7) en utilisant
soit une irradiation UV en présence d'un photo-initiateur, soit un systéeme d’initiateurs composé
de peroxydisulfate et de N,N,N’,N’-tetramethylenediamine (TEMED). Les composés résiduels
tels que le peroxydisulfate et TEMED ainsi que leurs produits de dégradation doivent étre
éliminés du gel avant une application in-vivo. Le profil de libération prolongée des IgG a partir
des microspheres a pH 7, 37 °C est montré sur la Figure 7. On remarque que la vitesse de

libération peut étre modulée en faisant varier le degré de substitution (DS) du méthacrylate [71].
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Figure 6: Procédé de formulation de particules d’hydrogel (selon la référence[72]).
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Figure 7: Profil de libération d’IgG & partir de particule dex-HEMA comportant différents dégrées de
substitution (DS) :DS 3 (1J) ; DS 6 (O) ; DS 8 (A) ; DS 11 (V) (selon la référence [71])

En raison de la toxicité des agents de réticulation, une méthode de réticulation physique a été
développée. Le procédé utilisant une réticulation basée sur la formation de stéréo-complexes [73-

75] est résumé sur la figure 8.
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Figure 8: Hydrogel formé par stéréocomplexation. L'hydrogel est simplement obtenu aprés un mélange
des solutés du dex- (I) - lactate (oligomeére acide I-lactique greffé au dextrane) et du dex- (d) - lactate

(selon la référence [73]).

Dans cet exemple I'nydrogel est préparé dans un environnement aqueux sans la présence de
solvant organique. La réticulation est établie par la formation des stéréocomplexe entre les
oligomeres d'acide lactique [73]. Des hydrogels-steréocomplexe chargés en protéine ont été
préparés comme suit: la protéine a été solubilisée dans les deux solutions de dextrane-I-
oligomére-acide lactique et dextrane-d-oligomeére-acide lactique qui ont été ensuite mélangées
pour former I'nydrogel. 1l a été montré que dans des conditions physiologiques, les protéines
(1gG, lysozyme) gardaient leur activité. Les gels sont entierement degradables et le temps de

dégradation dépend du pH et de la composition de I'hydrogel [76].

I11.1.3.2 Hydrogels thermosensibles

Des polymeéres capables de répondre a differents stimuli ont été largement explorés comme de
potentiels systémes de délivrance de médicaments. Les stimuli étudiés jusqu'ici incluent les
substances chimiques, le pH, des champs électriques ainsi que des changements de la
température. Ce dernier type de stimuli a été le plus étudié avec des polymeéres hydrosolubles qui
subissent un fort changement au voisinage de la température corporelle. Par exemple, il a été
observé qu’une solution aqueuse d’un tri-bloc PLGA-PEG-PLGA a un point de transition sol-gel
proche de la température corporelle [60]. Ainsi, le systtme Oncogel® (Macromed, Inc., Sandy,

UT) a été développé pour des injections intra-tumorales. Cette formulation injectable qui
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combine du PLGA-PEG-PLGA (ReGel®) et du paclitaxel a montré une libération prolongée du
principe actif au lieu d’injection et une distribution minimale dans d'autres organes [77]. Ce

systeme est maintenant sous investigation pour la phase 1l des essais cliniques.

D’autres polymeres possedent cette caractéristigue thermosensibles comme le poly(N-
isopropylacrylamide) [78, 79] ou un copolymere tri-bloc PEG-PLGA-PEG [80, 81]. Dans le
cadre de cette synthese bibliographique, seul le systtme ReGel® mentionné ci-dessus sera
présenté en détails avec des exemples concernant I'encapsulation de protéines. Les
caractéristiques de gélification thermo-réversible de la solution de ReGel® sont présentées sur la
Figure 9 [77].
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Figure 9: Diagramme de phase de la solution aqueuse Regel® (selon la référence [77])

L’application du systeme ReGel® in-vivo repose sur les deux propriétés suivantes :

-le polymeére est hydrosoluble au-dessous de la température de transition sol-gel qui est inférieure

a celle du corps.

-la solution de polymere forme un systeme de gel une fois soumis a la température corporelle di

aux interactions physiques entre des domaines hydrophobiques des chaines de polymeére.
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Une analyse mécanique dynamique a indiqué une augmentation de viscosité jusqu’a quatre ordres
de grandeur via la transition sol-gel. Ce type copolymeére a été employé dans la formation d’un
gel in-situ pour la libération continue d’insuline humaine. Une réduction de I’effet « burst » et
une libération continue de I’insuline ont été observées avec ce systéeme. Des études in-vivo chez
des rats ont montré que la libération de I’insuline a été maintenue jusqu’a 15 jours, ce qui pourrait
permettre aux patients diabétiques de reduire le nombre d'injections d'insuline a deux par mois
par rapport aux injections quotidiennes classiques [82]. Récemment, la technologie Regel® a été
utilisée pour la formulation de deux nouveaux produits : Cytoryn® (Interleukine 2) et hGHD-1

(hormone de croissance hGH)[83].

D’autre part, il faut noter que des microsphéeres-hydrogel peuvent étre préparées avec ce type de
polymere sans utiliser les solvants organiques volatiles. Ce procédé a été comparé avec la
méthode classique d’émulsification-extraction de solvant (w/o/w) pour I’encapsulation d’insuline
humaine. Les profils de libération sont montrés sur la Figure 10. On peut observer que dans le cas
des microspheres A d’hydrogel, la libération précoce est réduite et la libération de I’insuline est

maintenue jusqu’a 20 jours [84].
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Figure 10: Profils de liberation de I’insuline a partir de lots de microparticules d’hydrogel et de

microparticules préparées par la méthode d’émulsification/extraction de solvant (selon la référence [84]).
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I1.1.4 Systemes matrices polymériques
Dans cette partie, des systemes de délivrance basés sur des matrices polymériques seront

regroupés en 3 sous-classes :

= Systémes de polymeéres non-dégradables.
= Systémes de délivrance osmotiques.

= Systemes de polymeres dégradables.

Du fait que la libération des principes actifs dans le cas des systemes de délivrance osmotiques
s’appuie principalement sur la présence d’une membrane semi-perméable constituée a partir d’un

polymere non-dégradable, nous avons choisi de présenter ce type de systeme dans cette partie.

I1.1.4.1 Systemes de matrice polymériques non dégradable [85]

Parmi les nombreux systemes non degradables élaborés pour la délivrance des principes actifs,
ceux utilisant des polymeéres hydrophobes non-dégradables ont été étudiés les premiers. Un
élastomere de silicone a été utilisé pour la premiére fois avec cet objectif il y a environ cinquante
ans. Cette découverte a conduit au succes de Norplant® (laboratoire de Wyeth-Ayerst) qui libere
de facon continue du levonorgestrel pour un effet contraceptif durant cing années apres une
implantation sous-cutanée. Norplant® a été a la disposition des femmes aux Etats-Unis depuis
1990, ou il a connu un succes commercial important [86]. De la méme fagon, des systémes
utilisant du poly(ethyléne-co-vinyl acetate) (EVAc) ont permit de développer des systemes de
délivrance d’hormones contraceptives (Progestasert®, Alza Corporation) et de principes actifs
liphophiles (Ocusert®, Alza Corporation ; Estraderm® et Transderm Nitro®, Ciba-geigy

Corporation).

Puisque les macromolécules comme les protéines ne traversent pas les films de silicone ou
d'EVACc, beaucoup dinvestigateurs ont pensé qu’ils n’étaient pas adaptés pour la libération
contr6lée de protéines [85]. Vers la fin des années 70, cependant, un systeme de libération
contr6lé de protéines a partir d’un polymere non-dégradable a été décrit [85]. Ce systéeme permet
une libération des molécules biologiqguement actives pendant une longue période allant jusqu'a
plusieurs années dans certains cas [85]. Les matrices d'EVAc chargées en proteine peuvent étre
fabriquées par évaporation de solvant ou par compression [85]. Il est important de souligner que

ce polymere est biocompatible et a été approuve par la FDA pour l'usage dans la fabrication des

28



Etude Bibliographique

implants. Des études ont montré qu’apres sept mois d'implantation sous-cutanée, une simple

couche mince de tissu conjonctif entourait des implants dEVAc et qu’aucune inflammation

n'était présente [85].
*Relargage des protéines a partir des matrices polymeéres

Quand des matrices d'EVAc chargées de protéines sont immergées dans I'eau, des protéines sont
libérées lentement (Figure 11). On peut observer que le taux d’encapsulation influence fortement
le profil de libération. D’autre part, le profil de libération est quasiment linéaire avec la racine

carrée du temps (Figure 11b), suggérant un mécanisme de diffusion pour ce processus de

libération
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Figure 11: Profil de libération de ferritine a partir de matrices d’EVAc en fonction du temps (a) et racine

carré du temps (b) [taux d’encapsulation 35% (®), 50% (4)] (selon la référence [85]) .

Parmi les macromolécules étudiées dans ces systémes matriciels, on peut citer des hormones,
I’héparine, des facteurs de croissance, des inhibiteurs d'angiogenése tumoraux, des anticorps
polyclonaux et monoclonaux, et des antigenes. Il a été montré que des macromolécules ont

maintenu leur activité biologique aprées avoir été libérés a partir des matrices dEVAc[87, 88].

*Mécanisme de libération:
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Les matrices d'EVAC chargées jusqu’a un certain taux se composent de particules de protéine
dispersées dans tout le volume de la matrice comme montré dans la Figure 12. Quand ces
matrices sont placées dans un environnement aqueux, les particules a la surface de la matrice
peuvent se dissoudre et la protéine commence a étre libérée. Puisque les macromolécules ne
peuvent pas traverser la phase continue du polymere, et puisque le polymére est hydrophobe et ne
gonfle pas dans l'eau, la libération de protéine se produit via des pores creés dans le polymere.
Des observations microscopiques de la structure de matrice indiquent un réseau de pores
interconnectés dans lesquels les grands pores (diamétres de 100-400 um) sont connectés par de
plus petits pores ou canaux (1-10 um de diamétre) (Fig. 12b). Ce réseau de pores est en contact
avec la surface des matrices et explique la libération de protéine vers I’extérieur de la matrice.
Avec un taux d’encapsulation supérieur a 35%, la plupart des particules de protéines sont
localisées dans les réseaux qui peuvent atteindre la surface de la matrice. En revanche, avec un
faible taux d’encapsulation, la plupart des pores sont déconnectés comme montré dans la Figure
12 [89].

Low loading

High loading

Figure 12: Vue schématique d’une matrice de polymere EVAC chargé en protéine. (a) Vue en coupe des
matrices avec deux taux d’encapsulation différents. A des taux élevés, des pores sont reliés, fournissant les
chemins continus pour la diffusion de protéine a la surface. (b) Des pores typiques dans la matrice sont
agrandis. Les grands pores (diamétres de 100-400 um) sont reliés par de plus petits canaux (diamétres de
1-10 pum).

I1.1.4.2 Systemes de délivrance osmotiques [90, 91]

Un exemple typique de ce type de systéeme est la technologie Duros® développée par Durect

Corporation. Ce type de systeme présente de nombreux avantages. Par exemple, ces systéemes
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montrent une excellente corrélation entre les études in-vitro/in-vivo. De plus, avec ce systeme, la
vitesse de libération est indépendante des propriétés physicochimiques des principes actifs, et elle

peut étre contrblée précisement.

*Technologie Duros®:

Engine

Orifice

Drug Reservoir Semipermeable

Titanium Alloy Reservoir Membrane

Figure 13: Implant osmotique DUROS® (selon la référence [90])

-Conception du dispositif :

L'implant Duros® fonctionne sur le principe d’osmose. C'est un systéeme de délivrance congu
pour une libération prolongée avec une vitesse constante par voie parentérale. L'implant Duros®
se compose dun cylindre imperméable en titane qui se termine, a une extrémité, par une
membrane semi-perméable et a l'autre extrémité, par un orifice qui permet de libérer les principes
actifs. L'intérieur de I'implant Duros® contient un piston qui sépare le moteur osmotique du
réservoir de principe actif (Figure 13). Ces implants a utiliser une seule fois sont stériles, non-
pyrogeénes, et non-biodégradables. En ce qui concerne le principe de fonctionnement, I'eau est
aspirée via la membrane semi-perméable en réponse a un gradient osmotique entre le moteur
osmotique a I’intérieur de I'implant (p = 356 atm) et I'numidité dans le fluide interstitiel (p ~ 7
atm). Le taux d'afflux de I'eau est dicté par les caractéristiques de la membrane semi-perméable.
La pression que le moteur exerce sur le piston augmente avec I’entrée de I’eau et permet donc la

libération des principes actifs via I’orifice a I’autre extrémité.

La membrane semi-perméable peut étre construite a partir d’esters de cellulose, de polyamides,
ou de polyuréthanes. Il faut souligner que la fonction de membrane n'est pas influencée par le

fluide extracellulaire, et la membrane reste stable dans les conditions physiologiques.
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Le moteur osmotique de l'implant Duros® peut étre construit a partir de plusieurs solutés
différents, mais le chlorure de sodium (>50 % de la masse totale du moteur osmotique), le poly

(vinyl-pyrrolidone) ou la carboxyméthylcellulose sodique ont été les plus étudiés.

Une propriété unique du implant Duros®, comparé a d'autres pompes implantables, est sa petite

taille, permettant une implantation sous-cutanée facile.

- Implant Duros Leuprolide (Viadur®) [90]:

L'implant de leuprolide Duros® est un des exemples de systeme congu pour fournir une
alternative aux injections périodiques par dépot de leuprolide dans le traitement palliatif du
cancer de prostate. Ce systeme est implanté en sous-cutanée a I’intérieur du bras. Apres une
annee, il est retiré et remplacé par un nouveau systéme. L'implant de leuprolide de Duros® libére

du leuprolide de fagon continue pendant un an a raison d’environ 120 pg/jour (0.4 pL/jour).

Des études de libération de protéine in vitro avec des implants Duros® ont été réalisées dans un
tampon phosphate (PBS) a 37°C. Une libération de la protéine avec une vitesse constante a été
observée pendant une durée d'une année (Figure 14). En outre, I'analyse par RP-HPLC a indiqué

la stabilité chimique du médicament in vitro durant la durée d'essai.
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Figure 14: Profil de libération in vitro de leuprolide et étude de sa stabilité pendant un an (selon la
référence [90]).
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11.1.4.3 Systemes de matrice polvmériques dégradable

Avec ces systemes, la libération des principes actifs est contrdlée par la dégradation des
polymeres (bio-érosion). Il est nécessaire que les produits issus de la dégradation soient
biocompatibles. Un avantage majeur par rapport aux autres systéemes, est [|’absence

d’interventions chirurgicales pour retirer ces systemes apres implantation ou injection.

[1.1.4.3.1 Technologie Atrigel (Atrix Laboratories, Colorado, USA) [92]

Le systeme Atrigel® est un systeme de délivrance breveté qui peut étre employé pour la voie
parentéerale. 1l se compose d’un polymeére biodégradable dissout dans un solvant biocompatible.
Lorsque ce systeme liquide de polymeére est injecté dans le corps, il se solidifie au contact du
liquide corporel pour former un implant in situ. Si un meédicament est incorporé dans la solution
de polymere, il sera encapsulé dans la matrice de polymeére lors de la solidification. Le

médicament sera alors libéré progressivement pendant que le polymere se dégrade.

De nombreux polymeéres biodégradables peuvent étre employées dans la technologie d'Atrigel, a
savoir, les polyhydroxyacides, les polyanhydrides, les polyorthoesters, les polyesteramides, ...
Les plus fréguemment employés sont les copolymeéres d’acides poly (lactique-co-glycolique) et
les copolymeres de I’acide lactique et de e-caprolactone en raison de leurs caractéristiques de
dégradation et de leur innocuité reconnue par la FDA [93]. Les solvants utilisés dans le systeme
Atrigel® pour solubiliser les polymeres sont des solvants miscibles avec de I’eau tels que le
dimethyl sulfoxyde (DMSO), la N-methyl-2-pyrrolidone (NMP), le tetraglycol ou glycofurol, le
carbonate de propylene, la triacétine, I’éthyl acétate, le benzoate de benzyle. Le solvant le plus
souvent utilisé est le NMP en raison de sa capacité de solubilisation et de sa relative innocuité
[92]. Les informations concernant la toxicité du NMP seront présentées et comparées avec
d'autres solvants dans la partie "Solvants injectables” (cf. § 11.2).

Récemment, le systéme Atrigel® a été utilisé pour développer une série de produits Eligard®
permettant la libération de l'acétate de leuprolide sur une période de 1, 3, et 4 mois dans le
traitement du cancer de prostate [94, 95]. Un produit permettant la libération durant six mois est

également en développement préclinique (Figure 15).
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Figure 15: Concentration de leuprolide libéré et de testosterone dans le sang aprés 2 cycles d’injection

d’Eligard-a 0 et 6 mois (source:http://products.sanofi.ca/fr/eligard.pdf).

[1.1.4.3.2 Technologie Alzamer® Depot (Alza Corporation, California, USA)[96]

Avec le méme concept, Alza Corporation a développé un systéeme dépot qui permet de former un
implant in-situ pour la libération prolongée de protéines et peptides. Ce produit utilise un solvant
(benzoate de benzyle) qui diffuse lentement dans I’eau afin de diminuer I’effet de «burst »
observé souvent avec d’autres systemes dépdt. Un autre point intéressant de ce systéeme est
I’utilisation de protéine densifiée par I’acide stéarique, ce qui permet également d’atténuer la
libération rapide de protéines pendant la phase initiale. L’hGH (human growth hormone) et
I’IGF-1 (insulin-like growth factor 1) sont des exemples de protéines incorporées dans ce

systeme. L’influence du solvant sur le profil de libération est montrée sur la Figure 16.
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Figure 16: Concentration plasmatique de hGH aprés une injection montrant I’influence de la nature du

solvant sur le profil de libération (selon la référence [96]).

[1.1.4.3.3 Technologie Prolease® (Alkermes, Massachusett, USA) -Nutropin Depot [97]

Le systeme de délivrance ProLease® a été concu spécifiquement pour surmonter des problémes

liés a I’encapsulation des biomolécules fragiles par les méthodes démulsification/extraction-

évaporation de solvant. La technologie ProLease® s’appuie sur la meilleure stabilité des

protéines lorsqu’elles sont dispersées a I’état solide dans une phase liquide contenant le polymere

d’enrobage. Le procédé d'encapsulation de la technologie ProLease® est décrit sur la Figure 17.

Finished
Bulk Protein drug microspheres
-
Add excipients; .
froeze-dry Atomize Filter; vacuum dry
v
Lyophilized Extracted
Protein powder microspheres
A
Disperse in Solvent extraction
polymer solution with cold EtOH
L4
Protein powder F
rozen
polymer solution > microsph
suspension e
Atomize
into liquid
N:

Figure 17: Procédé d’encapsulation de la technologie Prolease® (selon la référence [97]).
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La premiere étape du procédé est la production d’une poudre lyophilisée de protéine. Cette
premiére étape est réalisée par atomisation de la solution de protéine contenant des excipients
stabilisants dans l'azote liquide. Les gouttelettes sont gelées instantanément lors de leur contact
avec de l'azote liquide. Au laboratoire, la nébulisation se fait via une buse vibrante par action des
ultrasons tandis que dans I’industrie, un atomiseur est utilisé. Les gouttelettes gelées sont ensuite
lyophilisées pour obtenir une poudre friable. Les conditions de lyophilisation sont choisies pour
réduire au minimum la teneur en eau résiduelle et maintenir I'intégrité de la protéine. La poudre
Iyophilisée est stockée a -80°C jusqu'a la deuxiéeme étape d'encapsulation de protéine dans une
matrice de PLGA. Dans cette deuxiéme étape, le PLGA est dissout dans un solvant tel que le
dichlorométhane, I’acétate éthyle, ou un autre bon solvant du polymere. La poudre lyophilisée de
protéine est ajoutée a la solution de polymeére et dispersée (par ultrason ou homogénéisation haute
pression) pour créer une suspension uniforme de protéine dans la solution de polymere. La taille
des particules de protéine dans la suspension est une variable importante qui affecte de maniere
significative la cinétique de libération. La suspension est ensuite pulvérisée pour former des
gouttelettes ; ces gouttelettes sont les précurseurs du produit final composé de microsphéres. La
suspension est pulvérisée dans un récipient contenant de I'éthanol congelé couvert avec de I'azote
liquide. Les gouttelettes gélent dans cet environnement cryogénique et se trouvent sur la couche
d'éthanol congelé. L’extraction du dichlorométhane présent dans les microspheres se fait par
I'éthanol qui permet également la précipitation du polymére. Les microsphéres sont récupérées

par filtration et ensuite séchées sous vide pour obtenir la poudre finale.

Les microspheres peuvent étre administrées par injection sous-cutanée ou intramusculaire. Juste
avant l'administration, la poudre de microsphere est dispersée dans un diluant aqueux visqueux.
La premiere spécialité utilisant cette technologie pour I’encapsulation d’une protéine

thérapeutique a été Nutropin®-somatropine (Genentech Inc., San Francisco, USA).

[1.1.4.3.4 Lupron® Depot [98]

Préparation des microspheres :

Le schéma de fabrication de microsphéres permettant une période de libération d’un mois a
I'échelle laboratoire est montré sur la Figure 18. La protéine et la gélatine sont dissoutes dans une
phase aqueuse (W1) a environ 60°C. La solution de protéine est vigoureusement homogénéisée

avec la solution de PLGA dans du dichlorométhane (O) et I’émulsion est ensuite refroidie a
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environ 15°C pour stabiliser I'émulsion primaire W1/O. Dans une deuxiéme étape, I'émulsion est
injectée dans un grand volume de solution d'alcool polyvinyliqgue (PVA) a 0.25% (W2) sous
agitation avec un homogénéisateur pour obtenir une émulsion double W1/O/W?2. L’agitation est
maintenue pendant trois heures pour permettre I’évaporation complete du dichlorométhane. Les
particules obtenues sont séchées, puis tamisées et lyophilisées. Du mannitol est ajouté dans la
suspension de particules avant la lyophilisation dans le but de faciliter la redispersion de la
poudre de particules dans le diluant lors de I’utilisation. Pour la production industrielle, le
procédé est réalisé dans des conditions aseptiques et toutes les solutions sont stérilisées par
filtration avant I’étape de microencapsulation.

Lupron Depot® a été congcu pour une libération prolongée d’acétate de leuproline pendant une
période d’1 a 3 mois. La suspension reconstituée de microparticule est facilement injectée par
voie sous cutanée en utilisant une aiguille de 23-26 G puisque les particules sont assez petites
(taille moyenne de 20 a 30 um). Le dép6t de Lupron® est disponible sur le marché sous forme
d’une seringue double-compartiment pré-remplie dans laquelle les microparticules lyophilisées

stériles se trouvent dans un compartiment et le diluant dans I’autre compartiment.

Leuprorelin PLGA 4g
acetate 450 mg Dichloromethane
Gelatin soln. 0.5 ml 5ml
| | PLGA
* Drug
s W/O emulsion (Cross section)

evaporate organic solvent
& freeze-dry i

—

0.25% PVAaq.soln.  W/O/W emulsion Microspheres
1000 mi ca. 20 pm

Figure 18: Procédé de formulation du systeme Lupron Depot® (selon la référence [98])

[1.1.4.3.5 Technologie Saber® (Sounthern Biosystems, Alabama, USA) [97]

Le sucrose acetate isobutyrate (SAIB) est un additif (dérive de sucrose esterifié) bien connu et

approuvé par le FDA pour lutilisation dans lindustrie agroalimentaire (source:
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http://www.accessdata.fda.gov/scripts/fcn/gras_notices/grn000104.pdf). Sa structure est montrée

sur la Figure 19. C’est un liquide tres visqueux et hydrophobe.

OR
H
o]
R = Acectate )I\
H H CHy
RO ’ OR

Q
- R = Isobutyrate
0] @] OR -
RO OR )'\|/CH3

RO CHjg

Figure 19: Structure du sucrose acetate isobutyrate (selon la référence [97]).

De part ses proprietés de viscosité et d’hydrophobicité, SAIB a été utilise pour développer un
systeme de libération prolongée pendant une période qui varie de quelques heures jusqu’a
plusieurs semaines. Cette technologie est brevetée sous le nom « High-Viscosity Liquid
Controlled-Delivery System » par Southern BioSystems, une filiale de Durect Corporation [99].
En ce qui concerne la formulation de ce systéeme, SAIB est mélangé avec un solvant injectable
comme I’éthanol ou le benzoate benzyle pour obtenir un liquide peu visqueux [97]. Le principe
actif est ensuite dissout ou disperse dans cette solution avant que le systéme soit injecté par voie
sous-cutanée ou intramusculaire. Si le co-solvant choisi est hydrophile comme I'éthanol, il sera
rapidement extrait du systeme, ce qui permet la formation d’un dép6t visqueux de SAIB et de
principe actif. Le médicament sera libéré progressivement de ce dépbt. Si un co-solvant plus
hydrophobe est choisi comme le benzoate de benzyle, la diffusion du solvant sera plus lente et le
dépdt sera moins visqueux. La durée de libération est contr6lée par un certain nombre de
parameétres tels que le taux d’encapsulation, le type et la quantité du solvant, le type et la quantité
d’éventuels additifs. Plusieurs médicaments sont compatibles avec ce systéeme, spécialement pour
les applications parentérales dans lesquelles la libération prolongée est désirée. Southern
BioSystems a publié des données concernant I’utilisation de ce systéeme avec des agents
anticancéreux, des antigénes, des anesthésiques, des stéroides, la LHRH, et certaines protéines
thérapeutiques [100-102].
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I1.1.5 Comparaisons et analyse critique des systemes de délivrance:
L'abondance des publications sur l'encapsulation de protéines avec différentes technologies

prometteuses n’est pas corrélée avec le faible nombre de produits a la base de peptides ou
protéines sous forme d'un systeme a libération prolongée mis sur le marché [103]. Dans la plupart
des cas, les recherches d'un nouveau procédé s’arrétent a la preuve de concept a I'échelle
laboratoire [83, 103]. Ceci s’explique par la nécessité d’investissements couteux pour des essais
cliniques et des études de transposition d'échelle; d'autre part, des limitations intrinseques a
chaque systeme, comme la toxicité, ou économique, comme le rapport "colt-bénéfice™ sont des
points importants a prendre en considération lors de l'industrialisation d'un concept académique
[83, 103]. Cette partie sera consacrée a comparer les inconvénients des systéemes de délivrance
(systeme conjugué, liposome, hydrogel, microparticules de PLGA ou PLA) dont les

caractéristiques pour I'encapsulation de protéines ont été présentés précédemment (Tableau 4).

Tableau 4: Comparaisons des inconvénients des systemes de délivrance.

Systeme Inconvénients

-diminution de l'activité biologique de protéine[27].

. o -perte de protéine durant le procédé de pégylation [27, 104].
Systeme pégylé
-induction de la formation d'anticorps contre PEG entrainant

I'inefficacité du systéme chez un sous-groupe de patients [105].

-instabilité chimique et physique (hydrolyse des liaisons d'ester,
oxydation des chaines lipides insaturées; fuite de médicament vers la
phase dispersante, fusion des vésicules). La lyophilisation est
nécessaire pour augmenter la durée de stockage des liposomes (e.g.,

) Ambisome™) [106].
Liposome

-capture par le systeme réticulo-endothélial [37].

-syndrome CAPRA (C-activation related pseudo-allergy) chez les
patients hypersensibles aux Doxil®-like Pegylated liposomes[107,
108].
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-courte durée de libération de protéines par rapport aux systemes
particulaires polymériques (généralement, la durée de libération varie

de 24 heures jusqu'a une quinzaine de jours) [83].
Hydrogel

-"burst-effect"[83].

-faible résistance mécanique[83].

-libération incompléte [109, 110].
Microsphére de PLGA
ou PLA -désactivation de protéines induite par le microenvironnement acide

formé durant la dégradation des particules[109, 110].

Chaque systeme de délivrance possede ses propres avantages et inconvénients et ceci selon
I’application considérée. La selection d'un systéme de délivrance pour une voie d'administration
définie lors de I'étape de développement et pour un traitement donné dépend des principaux

points suivants [111]:
(1) la dose thérapeutique et le profil de libération exigés.
(2) la durée du traitement.

(3) la population ciblée (e.g., 1V, infusion pour des patients hospitalisés/systeme de délivrance

chez les patients en sortie de I'h6pital sous traitement chronique)
(4) l'impact des conditions de formulation sur la stabilité des protéines et peptides.
(5) la biodisponibilité des peptides et protéines.

Il faut aussi souligner que l'utilisation d'un médicament pour un traitement est influencée par la
politique de remboursement mise en place par les autorités de santé [83]. Une étude de marché
des différentes formes galéniques existantes sur le marché est donc indispensable avant de mettre

en ceuvre un nouveau systéme de délivrance pour un principe actif défini.

40




Etude Bibliographique

I1.1.6 Parametres physico-chimiques importants a prendre en compte

dans les procédés
Concernant les procede de formulation des microparticules PLGA ou PLA chargées en protéine

(partie 11.1.4.3) ainsi que ceux publiés dans la littérature, il ressort que les deux méthodes (1)
séparation de phase (e.g., technologie Atrigel®, technologie Alzamer Depot®)et (2)
émulsification/extraction (e.g., Lupron Depot®) sont les plus utilisées. Dans les paragraphes

suivants nous reprenons les principaux parametres influents pour ces deux méthodes.

I1.1.6.1 Séparation de phase [20]

Dans un processus de coacervation induit par l'addition d'un agent de coacervation, trois types
d'interactions sont a envisager: interaction entre le polymére et le solvant (AintE;), entre le
solvant et I’agent de coacervation (AintEy), et entre le polymére et I’agent de coacervation

AntE3), comme illustré sur la Figure 20.

Ce type d’interaction implique les parametres et constantes indiquées dans I’équation suivante:
A jniE = —nV16¢1842 — nV18p16p2 — (E1E; + C1C3) (eq 1)

Ou dq, dp sont les parameétres de solubilité de Hansen ; E, C sont les paramétres de Drago ; V est
le volume molaire du soluté ; n=1 si les 2 composants sont complétement miscibles, dans le cas
contraire, n égal a 2. Une liste de valeurs des parameétres de Hansen peut étre trouvée dans

I’annexe 2.

Selon I'importance des interactions AintE;, AintE;, et AintEz, la désolvatation du polymére

conduit aux états physiques avec les conditions indiquées par les expressions suivantes :

AintEx > A By + At B (eq2)
AintEy < AipeEy + AjneE5 (eq3)
AintEr K AjpiEy + A Es (eq 4)

L'équation 2 reflete un systéeme biphasique avec une faible désolvatation du polymére qui ne
meéne pas a une phase visqueuse de coacervats. L'équation 3 décrit une désolvatation modérée du

polymere qui a pour résultat une phase liquide fortement visqueuse riche en coacervats,
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appropriée a la formation de particules. Finalement, I'équation 4 définit la situation d'une forte
désolvatation du polymeére qui entraine la précipitation du polymere. Les deux premiers cas sont
également décrits comme une démixtion liquide-liquide tandis que, une démixtion solide-liquide

a lieu dans le dernier cas.

Coacervating
agent

Polymer AEy Solvent

Figure 20: Schéma des interactions entre les différents composants lors d’un procédé basé sur la

séparation de phase (selon la référence [20]).

I1.1.6.2 Emulsification/extraction [112]

Dans la formulation des microparticules polymeériques a libération prolongée, un des parametres
importants qui influence fortement le profil de libération est la taille des particules. Les
parametres opératoires principaux influencant la taille des gouttelettes de la phase dispersée-
précurseurs des microparticules pendant I'étape d'émulsification, peuvent étre brievement décrit

comme indiqué ci-dessous.
*Viscosite:

L’équation empirique suivante decrit I’impact de la viscosité sur la taille des gouttelettes:

u 0.25
dz, = A (—“) (eq5)

ou ds, M4, Kc SoNt respectivement le diametre moyen en surface, la viscosité de la phase dispersée

et la viscosité de la phase dispersante.
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Dans la littérature, on peut noter qu’il est trées commun de faire varier la viscosité de la phase
dispersée. La viscosité de la phase dispersante est rarement modifiée bien que I’ajout des additifs
puisse augmenter de facon significative la viscosité. La raison réside sur le fait que la

récupération des particules a partir d’un liquide visqueux est techniquement compliquée [112].
*Agitation et la prédiction de la taille des gouttelettes:

L'agitation est un des parameétres les plus importants qui permet de faire varier la taille des
microspheres. D'autres facteurs liés a l'agitation ont également un impact sur la taille des
microspheres comme : la géométrie du réacteur, le nombre de pales d’agitation, la position de
I’agitateur, le rapport de taille entre I’agitateur et le réacteur.

Il existe un grand nombre de corrélations qui permettent de prédire la taille et la distribution de la
taille des gouttelettes d’une émulsion formée de deux liquides non-miscibles [113, 114]. Ces

corrélations prennent en considération deux aspects:

(1) Les propriétés physiques des materiaux, tels que la densité de la phase continue et la
tension interfaciale entre les deux phases.
(2) Les facteurs liés a I’agitation

La corrélation la plus fondamentale et la plus utilisée est basée sur la théorie de Kolmogoroff:

d N2D3\ 3/°
max _ ¢, (p—) (eq 6)

D 0

Dans (eq 6), dmax est la taille des gouttelettes les plus grandes qui peuvent exister en régime
turbulent, D est le diamétre de l'agitateur (m), o . est la densité de la phase continue (kg/m®), N
est le taux d'agitation (tours/s), o est la tension interfaciale entre la phase dispersée et la phase
continue (N/m) et c; est une constante. La valeur de c; est expérimentalement déterminée et sa
valeur est affectée par les facteurs liés aux conditions d'agitation comme expliqué précédemment.
Il existe une corrélation entre le diamétre Sauter-ds, (diametre pondéré en surface) et dmax selon

I'expression suivante:
d3z = C2dmax (eq 7)

ou c; est une constante.
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D'autres termes peuvent étre ajoutés dans (eq 7) pour prendre en considération l'influence d'autres
facteurs tels que la fraction de volume de la phase dispersée sur la phase continue ¢ et leur
rapport de viscosité [115].

d N2p3\ ~3/5
%2 = (1 + o) (25) (eq 8)
d N2ZD3\ 3/5 0.25
2= Csd)(pc—) (ﬁ> (ea9)
o U
-3/5

N N2D3 . .
OU Cs, C4, Cs SONt des constantes. La valeur de cs¢ (”C—) correspond au coefficient A
o

mentionné dans I’équation 5.

Active -L /;_ Polymer %

inciple
BTt Organic

solvent ry
i -1 o
Continuous E
phase =

(D (2)

Figure 21: Etape d'émulsification dans la méthode d'émulsification/extraction (selon la référence [112]).

Ce procédé démulsification est assez simple a mettre en ceuvre et la taille des gouttelettes est
facilement contrélée. Ce procédé peut étre mis en ceuvre dans le cas de systémes ternaires
eau/huile/eau (w/o/w) ou solide/huile/eau (s/o/w) ou l'extraction du solvant se fait par l'utilisation
d'une phase aqueuse, ou par l'addition d’autres fluides comme par exemple dans le cas d’une
extraction a l'aide de fluide supercritique [12]. Cependant, un point négatif souvent rencontré
dans ce procédé lorsqu’il est appliqué a la formulation de particules polymériques de PLGA, est
l'utilisation des solvants volatiles toxiques (e.g., dichlorométhane). Des approches alternatives
permettant d’éviter I’utilisation de ces solvants sont nécessaires. Ainsi, au sein de notre Unité
INSERM U1066, nous cherchons a élaborer de nouveaux procédés basés sur la méthode
d’émulsification/extraction et utilisant des solvants non-volatiles et injectables afin d’obtenir des
particules de PLGA dont les caractéristiques sont plus adaptées aux applications pharmaceutiques

visées.
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I1.2,.SOLVANTS INJECTABLES

Comme cela a été précisé dans la partie « Introduction », nous nous focalisons sur la formulation

de particules formulées a I’aide de polyméres de la famille des acides poly(lactique-co-
glycolique) (PLGA) sans faire intervenir ces solvants volatiles, dans le but d’élaborer un systéme
de deélivrance pour des protéines thérapeutiques. Ces polymeéres biocompatibles et biorésorbables,
ont été largement utilisés sous forme de fils de suture chirurgicaux et sont approuvés par la FDA
(Food and Drug Aministration). Selon les pourcentages d’acide lactique et d’acide glycolique,
I’hydrophobicité et les parameétres de solubilité de ces polymeéres peuvent étre modulés (voir
annexe 2). Alors que les méthodes décrites dans la littérature utilisent souvent des solvants
toxiques volatiles tels que le dichlorométhane, I’acétone,...nous souhaitons développer de
nouvelles approches répondant a certaines tendances actuelle de la recherche connues sous les
termes "green processes” ou "chimie verte". Ces approches tentent de répondre aux contraintes
imposées par les autorités reglementaires afin de préserver I’environnement et améliorer la
sécurité des produits formulés. Nous présenterons dans ce chapitre un récapitulatif des
informations liées a la toxicité des solvants organiques volatiles qui ont été souvent utilisés dans
des procédés classiques et nous insisterons sur les données existantes pour des solvants trés peu
volatiles en condition atmosphérique et qui ont été, par ailleurs, trés peu étudiés pour la
formulation de particules de polymeére.

Parmi les solvants organiques volatiles utilisés pour solubiliser le PLGA (Tableau 5), on peut
trouver le dichlorométhane [116-118], le propyléne carbonate, I’acétone, I’acétate d’éthyle [119],
le tétrahydrofural [120], I’acétonitrile[121] ... Selon la pharmacopée européenne qui définit les
solvants pour lesquels la quantité de résidu peut étre critique pour une application

pharmaceutique, ces solvants appartiennent a la classe 2 ou 3.
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Tableau 5: Classification de quelques solvants organiques selon la Pharmacopée européenne (2005) .

Température DL50**
Solvant d'ébullition Classe PD_E C_onf:entratlon (mg/ kg) DL50
(mg/jour) | limite (ppm) voie oral, | (mg/kg)
(°C) rat[S1]
Acétonitrile | 81-82 2 41 410 40 | H680(W)
[S1]
Dichloromét 396 5 5 500 1600
hane
Acétone 56-57 3 50 5000 5800 | 2200 (V)
[S2]
Ethyle 77.1 3 50 5000 5620
acétate
Tetrahydrof 66 3 50 5000 1650 2900 (ip)
ural [s3]

Classe (2): solvants a limiter; classe (3): les solvants peu toxiques

*: permitted daily exposure.
**: dose létale 50%.

[S1] http://datasheets.scbt.com/sc-207252.pdf
[S2] http://www.hitachi-america.us/supportingdocs /forbus/inkjetprinters/msds/english/ink_types/ hitachi-material-
safety-data-sheet-jp-k81-printing-ink.pdf
[S3] http://www.e-zweld.com/webresources/files/msds/pvc_2.pdf

Tableau 6: Paramétres physicochimiques de quelques solvants injectables.

Solvant Températu(!(;()j'ébullition Densité & 20 °C (g/ml) Viscosité (mPa.s)
DMI 236.4 1.167 5.96
Glycofurol 256.2 1.085 12.95
NMP 202-204 1.032 1.83
DMSO 189 1.100 1.88

Parmi les solvants encore peu étudiés pour la formulation des particules de PLGA, nous pouvons
citer par exemple la N-methyl 2-pyrrolidone (NMP), le diméthyle sulfoxide (DMSO), le

glycofurol (GF), I’isosorbide diméthyle ether (DMI). Ce sont des solvants miscibles avec I’eau et
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trés peu volatiles (Tableau 6). En ce qui concerne leur toxicité, celle-ci n’est pas encore
standardisée dans la Pharmacopée Européenne. Quelques études de toxicité ont été réalisées sur
ces solvants et nous fournissent des informations comparatives.

Ainsi, dans une étude portant sur I’activité hémolytique et I’angiotoxicité, 13 solvants miscibles
avec I’eau [lactate d'éthyle, diméthyle sulfoxide, tetrahydrofurfuryl alcohol (THFA), N-méthyl-2-
pyrrolidone (NMP), glycérol formal, éthanol, solketal, acétone, diglyme, propylene glycol,
polyéthyléne glycol 200 (PEG 200), glycofurol, et isosorbide dimethyl ether (DMI)] ont été
comparés. Ces solvants ont été injectés dans I’aorte sous-rénale de moutons males adultes a
différents volumes et les parametres hémodynamiques ont été estimés par I’enregistrement de la
pression artérielle et veineuse et la fréquence cardiaque. Les résultats ont montré que le DMSO
possedait un effet hypotenseur tandis que le glycofurol et le DMI ne présentaient pas cette
toxicité [122].

Tableau 7: Comparaison de la toxicité cardiovasculaire de solvants organiques miscibles avec I’eau basée

sur les changements de la pression artérielle[122]

Réduction de la pression artérielle Ecart (%) Solvant
Sérum physiologique, DM,
Absent 0-9.9 P 914 )
Glycofurol, PEG 200, diglyme
THFA, ethanol, acetone, Solketal®,
Modérée 10.0-19.9
glycerol formal, DMSO
Propylene glycol, lactate d'éthyle,
Notable >20 by 4 Y
NMP

Dans une autre étude, les solvants ont été mélangés avec du sang humain a différents ratios,
1:99, 1:95 et 10:90 afin de mesurer I’activité hémolytique. Le résultat a confirmé qu’avec
le mélange 10:90, le DMI ne causait pas d’hémolyse et possédait une faible toxicité alors que le
glycofurol était classé dans le groupe modéré et que le DMSO apparaissait comme un solvant

trés fortement hémolytique [123].
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A partir des différentes études sur la toxicité de ces solvants injectables, les données obtenues

sont résumées dans le tableau 8.

Tableau 8: Données sur la toxicité de solvants miscibles avec I’eau.

DL50 Activité hémolytique Toxicité Angiotoxicité -
Solvant (ml/kg) par voie intraveineuse | cardiovasculaire temps de vasospasme
[124] et intra-artériel [125] [122] [126]
6.9 (iv./m),
7.45 (iv/r),
DMSO Trés forte Modérée 19.1
12.6 (ip./m),
15(po./m)
NMP 4.4 (ip./m) Modérée Toxicité notable 5)
_ o Toxicité
Glycofurol | 3.5 (iv./m) Modérée o 10.5
négligeable
_ _ Toxicite
DMI 8.54 (iv.Ir) Faible o 5.9 (%)
négligeable
7.6 (iv./m), o
) Toxicité
PEG 200 | 12.9 (ip./m), Forte o -
négligeable
26 (po./m)

(*) : le temps du vasospasme est plus bas significativement par rapport a DMSO.

En se basant sur les critéres de toxicité résumés ci-dessus, il apparait que I’isosorbide dimethyl
ether est le solvant le moins toxique a ce jour. Nous nous sommes alors intéressés aux propriétés

physicochimiques de ce solvant, présentées dans le paragraphe suivant.
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* Isosorbide dimethyl ether:

0 DCH,

Nom INCI: Diméthyl isosorbide
Nom chimique (IUPAC) 1,4:3,6-dianhydro-2,5-di-O-methyl-D-glucitol.
N° CAS: 5306-85-4

Masse molaire : 174.2 g/mole

Le DMI, un dérivé de I’isosorbide, est trés soluble dans I’eau (1x10° g/L & 25°C). Ce solvant peut
étre utilisé pour solubiliser plusieurs substances actives et ainsi que certaines huiles cosmétiques
[127].

C’est un solvant non inflammable, non volatile (point d’ébullition : 236.4 ‘C & 760 mmHg), ne
semblant pas présenter de risques pour la santé humaine ni sur I’environnement. Le DMI, d’apres

des études toxicologiques, ne présente pas d’effets mutagenes ou génotoxiques[128, 129].

N’étant pas irritant pour la peau, I’ceil ou I’oreille, il est utilisé dans les formulations cosmétiques
avec pour but d’améliorer I’activité de I’acide férulique [130] et d'augmenter la pénétration de

certains ingrédients cosmétiques[131].

En ce qui concerne les applications pharmaceutiques, le DMI est retrouvé dans la formulation de
I’aspirine sous forme liquide [132]. Certaines études récentes I'ont utilisé comme solvant pour des
biomatériaux emboliques utilisés dans le traitement de I’anévrisme[122, 126]. C’est un solvant
injectable par voie intraveineuse ou voie intra-artérielle dans des formulations contenant des

composants ayant une faible solubilité dans I’eau [125].
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*Glycofurol:

<Oj\/o\\/\o|.|

Nom chimique (IUPAC): a-[(tetrahydro-2-furanyl) methyl]-w-hydroxy-poly (oxy-1,2-ethanediyl)
N° CAS:31692-85-0

Dans notre laboratoire INSERM 1066, I'utilisation de glycofurol pour la formulation de particules
de PLGA a été décrite en 2004 par A. Aubert-Pouéssel et al. [133]. Les données concernant la
toxicité et les parameétres physicochimiques de ce solvent injectable sont présentées dans les
Tableaux 5, 6, 7.

Le glycofurol est un solvant pour usage parentéral par voie intraveineuse ou intramusculaire
pouvant étre utilisé jusqu’a une concentration d’environ 50% (v/v). [134]. C’est un composant
entrant dans la composition de produits pharmaceutiques [133], notamment comme co-solvant
pour solubiliser le diazépam dans une formulation intranasale [135] ; il est également décrit
comme un adjuvant de vaccination [136], comme solvant injectable pour des implants polymeéres
[137, 138]. La co-administration de glycofurol ameliore et prolonge I’absorption de certaines
peptides (par exemple, peptide T par voie intranasale[139]). Récemment, il a été utilisé comme

solvant du PLGA pour la formulation de microspheres polymériques [133, 140].
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I.3.FORMULATION DE PARTICULES POLYMERIQUES A
L'AIDE DES FLUIDES PRESSURISES

Comme indiqué précédemment, nous souhaitons élaborer de nouveaux procédes permettant la

génération de particules de PLGA en milieu CO, supercritique. Une des principales motivations
est d’evaluer le potentiel des solvants injectables miscibles avec I’eau (glycofurol, isosorbide
dimethyl ether-DMI) comme solvant du PLGA pour former des particules de fagcon a mimer le
principe de formulation des microsphéres de PLGA basé sur la méthode démulsification/
extraction. Le caractére non-polaire du fluide CO, et ses propriétés d’extraction modulables en
fonction de la pression et température nous semblaient particulierement intéressants a exploiter
pour cet objectif. La partie suivante permet de présenter les résultats de la littérature les plus

pertinents en lien avec la génération des particules polymériques en milieu CO, supercritique.

I1.3.1 Rappels sur le fluide CO; supercritique
Le dioxyde de carbone supercritique est le fluide le plus couramment utilisé dans les procédés de

formulation haute pression . Il possede en effet les propriétés remarquables suivantes:

e Propriétés thermodynamiques: le point critique (Tc=304.2 °K, Pc=7.38 MPa) est

facilement accessible. De plus, le CO, est a I’état gazeux dans les conditions ambiantes de
pression et de température, ce qui permet ainsi une récupération et un recyclage en fin de
procéde.

e Hygiene et sécurité: Le CO, est non toxique et non cancérigéne. D’autre part, il est non

explosif, non inflammable et inodore. Cependant, la valeur limite d’exposition (VLE) au
CO; est de 3 % sur une durée de 15 minutes. Au dela de cette valeur, les effets sur la santé
sont d'autant plus graves que la teneur en CO, augmente. Ce dernier point nécessite de
placer des capteurs adaptés dans les zones de travail afin d’éviter tout risque
d’intoxication pour les opérateurs et de contréler regulierement les équipements. De plus
le travail a haute pression nécessite de respecter des regles élémentaires de sécurité (port
de lunettes, et masques adaptes).

e Propriétés physicochimiques: Le CO, supercritique (comme tous les autres fluides

supercritiques) présente des propriétés physiques intermédiaires entre celles des liquides
et celles des gaz. Le CO, supercritique a une densité proche de celle d'un liquide, ce qui

lui confere, par exemple, un bon pouvoir solvant. D'autre part, avec un coefficient de
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diffusivité proche de celui d'un gaz, le transfert de matiere en milieu CO, supercritique est

rapide ce qui est mis a profit dans les proceédés d’extraction.

I1.3.2 Procédés de génération de particules
Les procédés de formulation de particules en présence d’un fluide supercritique sont classés par

catégorie selon le r6le du fluide dans le procédé, a savoir, comme solvant, anti-solvant, ou soluté.
Dans les paragraphes suivants, les points théoriques en lien avec ces procedés seront rappelés et
nous presenterons des exemples décrits dans la littérature ou l'utilisation du CO, pressurisé
permet la génération de particules de PLGA ou PLA. Cependant, jusqu'a maintenant, aucun
produit sous forme de particules de polymeéres préparées par les procédés décrits ci-dessous n’est

présent sur le marché.

I1.3.2.1 Rapid expansion of supercritical solution (RESS)[141]

En utilisant ce procédeé, des particules de petite taille peuvent étre produites a partir de matériaux
qui sont solubles dans les fluides supercritiques. Dans ce procédé, un solide est dissout dans un
fluide supercritique (en présence ou absence d'un co-solvant) puis cette solution est rapidement
dépressurisée, ce qui entraine la précipitation du solide. Ce procédé a été appliqué a une large
variété de matériaux comprenant des polymeres, des colorants, des substances pharmaceutiques

ainsi que des systemes inorganiques.

En faisant varier les parametres de procédé qui influencent la sursaturation et le taux de
nucléation, on peut obtenir des particules tres différentes en termes de taille et morphologie. La
sursaturation extrémement elevée peut étre obtenue lors du refroidissement par dépressurisation
rapide du fluide supercritique. Le calcul du taux de nucléation est basé sur I'équation suivante qui

décrit le nombre de nucléi critiques formés en une unité de temps et en unité de volume[142]:

2
I = 2Nor B (0 vZ/K.T)%Sexp [—16 7 /3.(o vf/?’)3 (% — Ky (S — 1)) ] (eq 10)

oU Nt : concentration totale du soluté dans le fluide; B : flux thermique du soluté ; o : tension
interfaciale ; vy : volume molaire du soluté; k: constante de Boltzmann; S: indice de
sursaturation ; K : fonction entre la température et la pression; y5: fraction molaire du soluté en

équilibre.
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* Critéres de conception:

Pour concevoir des expériences RESS, il est recommandé d’étudier la solubilité de la substance
cristallisable dans le fluide supercritique afin de choisir les parameétres de procédé (P et T) qui
permettent d’obtenir la quantité maximale du solide dissoute dans la solution supercritique en

absence de phase liquide.

Dans les procédés RESS mais également PGSS (Particles from Gas Saturated Solution) sont
souvent présents des mélanges binaires fortement asymétriques qui contiennent deux substances
tres différentes au niveau de la masse molaire, de la structure, et des interactions

intermoléculaires. Les deux caractéristiques principales de ces systemes sont [141, 143]:

- la température du point-triple du composant lourd qui est beaucoup plus haute que la

température critique du composant leger.
- la solubilité du composant léger dans la phase liquide est trés limitée.

La courbe S-L-V (Solide-Liquide-Vapeur) coupe la courbe critique liquide-vapeur en deux points
. le point final critique inférieur (LCEP) et le point final critique supérieur (UCEP). Au niveau de
ces deux points, les deux phases, liquide et vapeur, se transforment en un seul fluide contenant le
solide en exces. Aux températures entre T cep et Tucep ON observe un équilibre entre les phase S
et V. Il faut noter que la solubilité du composant lourd dans la phase vapeur augmente tres
rapidement avec la pression au voisinage de I'UCEP [142]. Un autre point important dans ce
procédé est le systeme de nébulisation qui permet la dépressurisation de la solution supercritique.
L’élément principal de ce systéme est une buse (sous forme capillaire ou orifice) dont le diametre
intérieur est généralement compris entre 20 et 100um. Selon Matsuyama et al. [144], la
morphologie des particules est plus facilement contrélée dans le cas des capillaires. Les éléments
principaux présents dans le procédé RESS sont montrés dans la Figure 22. Quelques exemples de

particules de polymeére générées par cette technique sont présentés dans le tableau 9
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Tableau 9: Exemples des particules de PLA générées par le procédé RESS.

Réserve g peq »

Solide &
d_"l C:OI extraire
liguide

Echangeur
chaud

Pompe

Buse de
détente

Dispositif
de collecte

Figure 22: Schéma de procédé RESS (d’aprés réf [145]).

Fluide

Pression de pré-

Température de

Taille des

pressurisé/ co- expansion (bar) pré-expansion varticules (um) Référence
solvant (°K)

L-PLA CO, 170-200 363-388 10-90 [146]
L-PLA CO, 210 373-393 1-20 [146]
L-PLA CO; 200 328-338 2-5 [147]

PGA CO, 180-200 328 10-20 [148]
L-PLA CO, 200-250 328 [149]
L-PLA CO; 380 333 0.27-0.73 [150]
L-PLA CO,/ethanol 200 313 2-50 [144]
L-PLA CO./THF 220-517 343-373 0.03-10 [151]

L-PLA: L-poly-lactique acide.

Differents procédés RESS concernant la formulation de particules de L-PLA ont été développés.

On peut observer que la taille des particules varie de quelques dizaines de nanometres jusqu'a une

centaine micrometres. En se basant sur le méme principe du RESS, ces procédés different par la

nature du matériau utilisé (différente masse molaire du L-PLA) ou par des détails techniques tels

que le rapport longueur/diametre du buse ou la présence/absence d'un co-solvant. C'est pour cette

raison qu'il est assez compliqué d'évaluer l'influence des parameétres opératoires (pression,

température) sur la taille des particules en comparant ces procédés entre eux. Pourtant, avec un
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procédé défini, la taille des particules de L-PLA diminue généralement avec l'augmentation de la
pression de pré-expansion [144, 146]. Ceci pourrait étre expliqué par le fait que I'augmentation de
la pression de pré-expansion augmente la vélocité du fluide dans la buse et donc le nombre de

Weber entrainant ainsi la division plus fine des gouttelettes a la sortie de buse[144].

La solubilité du L-PLA dans le CO, augmente avec la pression et la tempeérature de pre-
expansion [146], ce qui explique la raison pour laquelle le procédé RESS est souvent réalisé a
une température assez haute. Ceci est un inconvénient du procédé RESS pour le développement
des produits chargés en principes actifs thermosensibles. Afin de surmonter cet obstacle, I'ajout
d'un co-solvant pourrait étre une solution pour augmenter la solubilité du polymeére dans le
CO,[144]. Cependant, la condensation du co-solvant apparaitra lors de I'étape d'expansion
causant la coalescence des particules [144, 151]. Il est donc nécessaire soit de purger la chambre
d'expansion avec de l'azote [151], soit de nébuliser la solution supercritique dans une phase

aqueuse [144] afin d'obtenir des particules individualisés.

I1.3.2.2 Procédé d'anti-solvant [141]
Plusieurs procédés et leurs variants utilisent la propriété anti-solvante du CO, pour générer des

particules. Les procédés suivants, GASR (“gas anti-solvent recrystallization”), GASP (“gas anti-
solvent precipitation”), SAS (“supercritical anti-solvent fractionation”), PCA (“precipitation with
a compressed fluid anti-solvent”), SEDS (“solution-enhanced dispersion of solids”) different par
la facon de mettre en contact la solution de soluté et le fluide pressurisé. Le contact entre la
solution et le fluide pressurisé peut se faire en pulvérisant le fluide pressurisé dans la solution ou

inversement, la solution est pulvérisée dans le fluide pressurisé.

L’utilisation des fluides pressurisés comme anti-solvant est une technique alternative pour le
traitement des solides qui sont peu solubles dans ces fluides. Cette méthode exploite la capacité
des fluides pressurisés a solubiliser certains solvants organiques, ce qui permet d’abaisser leur

pouvoir solvant, entrainant ainsi la précipitation des solides.

En jouant sur les parametres qui influencent I’indice de sursaturation, le taux de nucléation, et le
taux de croissance il est possible de faire varier la taille, la distribution, et la forme des particules

dans une large gamme.
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Le procédé global de recristallisation, comprenant la nucléation initiale puis la croissance des
noyaux, peut étre modélisée par I’équation suivante qui décrit le taux de formation des
noyaux[152]:

J = Zexp () (eq 11)

ou : J est la production des noyaux (nombre par une unité de temps et par une unité de volume) ;
Z est la fréquence de collision, calculable a partir de la théorie cinétique classique [153]; et AGmax

est I'expression d'énergie libre de Gibbs.

La taille et la distribution de taille peuvent étre modulées grace au mode et au débit d'addition de
I’anti-solvant. Les éléments principaux d'un procédé SAS sont montrés dans la Figure 23.

Quelques exemples des particules de PLA préparées par ces procédés danti-solvant sont

= i - E—:;q
Réserve

Buse solvant + soluté

présentés dans le Tableau 10.

Réserve de
Cco,
liguide Dispositif de
collecte

Echangeur
chaud

Pompe

Figure 23: Schéma de procédé SAS (d’aprés la référence [145])

Tableau 10: Exemples de particules de PLA formées a I’aide du procedé anti-solvant.

. Pression Température _ .
Polymeére Solvant Taille (um) Reférence
(bar) (°K)

L-PLA CH,Cl, 65-125 7-50 [154],[155]

L-PLA CH.ClI, 85-105 302-304 3.3-3.9 [156]

L-PLA CH,ClI, 62.5-141 279-298 <2 [157]

L-PLA CHCl; 85.8-101.1 308-313 1.06-3.5 [158, 159]

CH,CI,/CHCl;
L-PLA 140 307 12.3 [160]
(8/92:viv)
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CH,CI,/DMSO
L-PLA 130 295.5-298 0.5-2 [161]
(50/50:w/w)
L-PLA CH,Cl./acetone 80-160 306-312 0.6-6.6 [162]
L-PLA CH.Cl, 150-250 323 ~1 [163]
L-PLA CH.ClI, 113.6-174 328-333 0.77-1.41 [164]
1-3
L-PLA CH.Cl, 100-120 308 ] . [165]
irreguliére

Il nous semble difficile de tirer des conclusions a propos de I'influence des parameétres opératoires
sur la taille et la morphologie des particules en comparant les procédés présentés ci-dessus car
comme cela a été mentionné précédemment, en se basant sur le méme principe anti-solvant, les
différents procédes tels que GAS, SAS, PCA,.. ont été développés avec différentes
configurations au niveau de l'appareillage. Le mécanisme de formation de particules n'est donc
pas identique pour ces procédés. Par exemple, selon E. Reverchon et al., le mécanisme de
formation de particules dans le cas du GAS est la séparation de phase tandis que pour le SAS, il
est basé sur l'atomisation et I'extraction du solvant[166]. En comparant seulement des études
basées sur le procédé SAS, l'influence des paramétres opératoires (concentration de la solution de
polymere, vitesse d'injection, pression, température) sur la taille des particules a été décrit comme

suit:

(1) plus la concentration de la solution de polymeére était grande, plus la taille des particules était
élevée et plus le phénomene dagglomération était important [162, 167]. Ceci pourrait étre
expliqué par l'augmentation de la viscosité de la solution qui influence I'efficacité de I'étape
d'atomisation [162].

(2) plus la vitesse d'injection de solvant était grande, plus la taille des particules était grande et
plus I'agglomération était importante. Ceci pourrait étre expliqué par la diminution de l'indice de

sursaturation [162].

(3) A.Z. Chen et al. a observe une augmentation de taille des particules de PLLA en augmentant
la température ou en diminuant la pression. Les auteurs ont expliqué cet effet en raisonnant sur la

densité du CO; et la tension interfaciale entre le solvant et le CO, pressurisé[162]. En revanche,
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E. Reverchon et al. ont rapporté que dans certains cas, ces deux facteurs n'ont pas eu une
influence significative ou pourraient avoir un effet inverse sur la taille des particules [166]. De
notre point de vue, il est important d'étudier ces deux parameétres en paralléle et la construction
des surfaces de réponses en fonction de ces deux facteurs dans un domaine expéerimental fixé

pourrait étre utile pour mettre en évidence l'influence des facteurs.

Dans un procédé SAS, selon E. Reverchon et al., afin d'obtenir des particules sphériques, les
conditions opératoires (T=const, pression, fraction molaire du CO,) devraient étre comme suit:

P>Pmep; Xco2>Xmep (MCP: point critique du melange) [166].

11.3.2.3 _PGSS (Particles from Gas Saturated Solution) [141]

C’est un procéde relativement nouveau dans lequel un fluide compressible est solubilisé dans le
matériau a microniser. Dans une certaine zone de température et de pression, ce mélange se
liquéfie et cette solution est ensuite pulvérisée via un systeme d’atomisation. En raison de I'effet
de Joule-Thomson et/ou du phénomene d'expansion-évaporation du gaz, la solution se refroidit,

ce qui entraine a la solidification du matériau et ainsi a la formation des fines particules.
*Les critéres de conception :

Dans le PGSS, la connaissance du diagramme P-T (pression-température) de I'équilibre S-L-V du
mélange fournit l'information sur la pression nécessaire pour fondre la substance a microniser a

une température donnée.

Quand un fluide supercritique a une solubilité relativement élevée dans la phase lourde, la courbe
S-L-V peut avoir une pente dP/dT négative. Dans le deuxiéme cas, la courbe de S-L-V montre un
minimum de la température. Dans le troisieme cas ou la courbe de S-L-V a une pente dP/dT
positive, le fluide supercritique est Iégerement soluble dans la phase lourde, et une augmentation
de la pression hydrostatique entrainera donc une augmentation de la température de fusion du
mélange [168] (Figure 24). Généralement un systéme pour lequel on observe une pente dP/dT
négative et/ou un minimum de température dans la courbe S-L-V peut étre considéré comme un
bon candidat pour le procéde PGSS [168].
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Figure 24: Diagramme P-T du systeme polyethyléneglycol-CO, (d'aprés [168]). De 1 a 10 bar, la
diminution de la température de liquéfaction n'a pas été observé (dP/dT>0). Au dela de 10 bar, la
température de transition diminuait avec l'augmentation de la pression (dP/dT<0)

Le procédé PGSS a été utilisé pour la génération des particules a partir d’une large gamme de
polymeres comme par exemple le poly-ethylene glycol, le poly-methacrylate, ou le
polyetherurethane. En ce qui concerne les PLGA, les études de L. Casettari et al. [169]; J. Hao et
al. [170], M. J. Whitaker et al. [171] démontrent I’intérét du procédé pour ces polymeres. Les
conditions de température et pression utilisées sont respectivement dans la gamme 35-40 °C et
320-138 bar ;. La taille des particules obtenue est aux alentours de 100um. Le procédé de

génération des particules a partir du procédé PGSS est résumé dans la Figure 25.
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Figure 25: Schéma du procédé PGSS (d’apres la référence [141] ).

I11.3.2.4 Remarques concernant les procédés de génération des particules de PLA, PLGA

utilisant le fluide CO; pressurisé

La technologie du fluide CO, pressurisé est prometteuse pour la génération de particules de

polymeéres de type PLA ou PLGA. L'application de cette technologie permet d'obtenir de trés

fines particules et de controler la taille des particules. A c6té de ces avantages, chaque procédé

présenté ci-dessus possede ses propres inconvenients résumeés dans le Tableau 11 [141, 171].

Tableau 11:Avantages et inconvénients des procédés de génération de particules a l'aide de fluide pressurisé.

Procédé Avantages Inconvénients
-haut rapport gaz/polymére di a la faible
-trés fines particules solubilité du polymere dans le CO, (I’utilisation
RESS -taille contrélable d'un co-solvant est parfois nécessaire)
-absence de solvant -haute pression, haute température
- équipement lourd
-utilisation de solvant organique volatile
Anti-solvant - particules fines (CH.CI,,...)
-taille contrélable -nécessité davoir une étape de séparation des
particules du solvant
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-pression et température

modérées -forme des particules irréguliére entrainant la
PGSS -consommation modérée difficulté de contrdler la libération des principes

de fluide actifs[171]

-absence de solvant

organique

A ce jour, il existe trés peu d'études concernant l'encapsulation de protéine dans des particules
polymériques préparées par les procédés présentés ci-dessus. Quelques rares études
d'encapsulation de protéine en milieu CO, sont récapitulées dans le Tableau 12. Il a été démontré
que ces procédés permettaient de maintenir |I” activité biologique des protéines.

Tableau 12: Recapitulatif des examples concernant I'encapsulation de protéines en milieu CO, pressurise.

. . o Rendement o
Protéine/polymere Procédé ) Référence
d'encapsulation

Lysozyme/L-PLA, PLGA Anti-solvant Non-disponible* [172]

Lysozyme, lipase/L-PLA, PLGA RESS Non-disponible [173]

Insuline/L-PLA Anti-solvant 78.6-90.3% [161]

Insuline/L-PLA Anti-solvant 84.6% [174]
Lysozyme, insuline, calcitonine/

PLGA PGSS 92.4% (Lysozyme) [171]

*: la présence du lysozyme est montrée qualitativement par I'analyse élémentaire.

La morphologie des particules de PLGA ou PLA chargées de protéines préparées par ces

méthodes en milieu CO; pressurisé est présentée a titre d'exemple dans la figure 26.

Figure 26: Image de particules de PLGA ou PLA chargées de protéine et préparées en milieu CO,
pressurisé. (A): par le procédé SAS, taille moyenne des particules de 5-60um [172];(B): par le procédé
SAS, taille moyenne des particules environ 600 nm [161]; (C): par le procédé PGSS, taille moyenne des
particules environ 150 pm[171].
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III .PRINCIPES DE METHODOLOGIE
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I11.1 .MESURES D’EQUILIBRE DE PHASE

En travaillant avec le fluide CO, pressurisé, il est essentiel d’obtenir des données sur les
équilibres de phases de nos systemes. Cette partie consiste donc a résumer brievement les
techniques de mesures d’équilibres de phases présentées dans la littérature afin de justifier leur
utilisation dans la partie comprenant nos résultats expérimentaux. Ces études d’équilibre de phase
impliquent souvent des modélisations thermodynamiques de la solubilité du CO, en utilisant une

équation d’état. Dans cette partie, nous décrirons également les principaux modéles utilisés.

11.1.1 Méthodes de mesures d’équilibres de phase
A ce jour, de nombreuses techniques de mesures d’équilibres de phases ont été mises au point,

notamment pour déterminer la solubilité de composés en milieu supercritique. Ces techniques
sont décrites de facon tres détaillé dans la littérature [175, 176] et sont classées en deux
catégories : les méthodes synthétiques et les méthodes analytiques.

I11.1.1.1 Méthodes synthétiques
Le principe de ces méthodes est de préparer un mélange de composition connue et d’observer

I’évolution des phases du systéeme étudié en fonction des paramétres thermodynamiques
(pression, température). Une cellule a volume variable est chargée avec une quantité connue de
solvant. Puis, une quantité connue de gaz est introduite dans la cellule. La composition du
mélange est désormais connue. Le systeme est laissé s’équilibrer dans des conditions de
température et de pression suffisantes pour que le mélange soit diphasique au début de la mesure.
Dés que I’équilibre est atteint, la pression est ajustée a I’aide du piston de la cellule jusqu’a
I’observation d’une seule phase. La détection de ce changement de phase se fait par visualisation
au travers de la fenétre en saphir de la cellule. Ainsi la solubilité est déterminée facilement car la
composition du mélange est initialement connue.

Ce type de méthode est tres utilisé pour la caractérisation d’equilibres de phases de mélanges
binaires. Par contre, I’utilisation de ces méthodes est peu recommandée dans le cas ou
I’observation du changement de phase est difficilement observée due a la faible différence

d’indice de réfraction entre les phases.

63



Principes de méthodologie

II1.1.1.2 Méthodes analytiques

Le principe de ces méthodes consiste a prelever un échantillon des phases et a déterminer la
composition par différentes méthodes : chromatographie, spectroscopie (IR ou UV-Visible),
analyse gravimétrique. Cette derniere méthode adaptée pour I’étude de mélanges binaires,
consiste a séparer les constituants puis a quantifier par pesee un des constituants. On déduit ainsi
facilement par différence, la quantité initialement dissoute de I’autre constituant. Par ailleurs, il
est possible de déterminer in situ et par conséquent sans prélévement, la composition des phases

par analyse infrarouge [177, 178].

I11.1.2 Corrélation des données dans une situation d’équilibre
liquide- vapeur en utilisant une équation d'état

La modélisation de la solubilité du CO, dans un solvant en utilisant des équations d’état offre un
grand avantage par rapport a I’utilisation du coefficient d’activité, puisque ces modeles s’adaptent
aux conditions supercritiques. De plus, par cette approche, diverses grandeurs telles que les
densités, les enthalpies et autres parametres thermodynamiques importants de composes purs ou

en melanges peuvent étre calculées par l'intermédiaire des fonctions résiduelles [179].

Un grand nombre d'articles décrivent des modeles, des méthodes et des résultats permettant les
calculs d'équilibre de phase (liquide-vapeur); ils utilisent généralement un méme modele

d'équation d’état pour les deux phases [179].
La modélisation est basée sur les coefficients de fugacité de deux phases-liquide et vapeur [180]:
£ = yidp} P = x;¢{'P = - (eq 12)

Le facteur K souvent utilisé dans les calculs programmeés a I’aide de simulateurs de processus est
alors relié aux coefficients de fugacité [180]:

v oF
Ki - X - (by (eq 13)

Pour obtenir la grandeur ¢!, on doit connaitre la composition et le volume molaire de la phase

vapeur. De méme, pour calculer ¢F, la composition et le volume molaire de la phase liquide
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doivent étre connus. Pour obtenir les informations sur le volume molaire des deux phases, la

relation PvT peut étre résolue a I’aide des équations d’état [180]:

= ,V3,¥) = , V5, X eq
P =P(T,v',y) = P(T,v}, %) 14

En principe, pour le calcul des équilibres vapeur-liquide, n'importe quelle équation d'état adaptée
pour décrire le comportement PvT de la phase vapeur et de la phase liquide peut étre utilisée. Par
exemple, les équations d'état cubiques, I'équation des coefficients du viriel, ou des équations
d'état de Helmholtz sont décrites dans la littérature. Le modéle le plus utililisé dans l'industrie
chimique fait appel aux équations d'état cubiques dérivées de I’équation d’état de VVan der Waals.

La forme générale pour cette équation d’état cubique est [181]:

_RT OWV—-1n)
“v—b (v—-b)(VZ+ 6V + ¢)

P (eq 15)

Ou O(T)=a«a(T) et a(Tc) =1. Les paramétres O,b, n, 6, ¢ qui correspondent aux
différentes équations d’état cubiques sont résumés dans le Tableau 13 et les fonctions alpha

correspondantes sont récapitulées dans le Tableau 14.

Tableau 13: Des parametres dans différentes équations d’état cubiques.

Equation A E C) Nombre de paramétres
Van der Waals (1890) 0 0 A 2:a,b

Redlich-Kwong (1949) B 0 ao(T)) 2:a,b

Peng-Robinson (1976) 2b -b? ao(T)) 3:a, b, a(l)

Mathias, et al. (1989) 2b+3c 2¢%-b? ao(T)) 6:a,b,c, a(3)

Soave (1993) B 0 ao(T)) 3-4:a,b, a(1-2)

Twu, et. Al (1995) 2b -b? ao(T,) 3:a, b, a(l)
Zabaloy-Vera (1998) 2b -b* aa(T)) 6-8:a, b, a(4-6)
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Tableau 14: Expressions de la fonction alpha utilisée dans différentes équations d’état cubiques.

Equation a(Ty)
Van der Waals (1890) 1
Redlich-Kwong (1949) 1/T2S
Peng-Robinson (1976) [1+ (0.37464 + 1.54226 ® — 0.2699 w 2)(1 — T>)]?
Mathias, et al. (1989) [1+c;(1—T%) + (1 — TO%)? + c3(1 — T)3])?
Soave (1693) 1+ (2.756m — 0.7)(1 — T®*)2 + m(1 — T})
m = 0484 + 1.5150 — 0.44 w?
T 01718136¢1[0.125283 (1 — T177634)]

Twu, et. Al (1995) + o {T706073526xp[0.511614(1 — T220517]

— T 0-1718136x1[0.125283 (1 — TL77634)]}
Zabaloy-Vera (1998) 1+ C;TInT, + C,(T, — 1) + C5(T, — 1)

-Regle de mélange: [179]
Pour les équations d'état cubiques, il existe des régles de mélange empiriques décrites dans la
littérature et disponibles pour déterminer les coefficients a et b en vue d’étudier la relation PvT
d’un mélange. Parmi les plus utilisées, une régle de mélange de type quadratique en
concentration appliquée pour le terme d’attraction a est décrite comme suit:

a = Y X Ziz;aj; (eq 16)

0.5
ai]- = (aiaj) (1 - kl]) (eq 17)
Concernant le coeffcient b:
b= Zi Zibi (eq 18)

ou aj, aj,b; sont les parametres des corps purs dont I’estimation est basée sur les valeurs de

pression critique et tempeérature critique, z; est la composition molaire du substance i dans le

mélange.

Ces regles de mélange sont valables pour les deux phases-liquide et vapeur en utilisant I’équation
suivante[182]:
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\'

Ing; = 1f
nd)i—RT

o)

RT (GP)
\% on;

1 T,V,n#i

dV—-1nz (19)

La fugacité peut étre évaluée avec une équation d’état, par exemple, I’équation de Soave-Redlich-
Kwong[182]:

\% 2 Ziziai v+b bi Pv abi v+b b
- In ( n

+ —1 - ) (20)

11rl(l)izlnv—b RTb v v—Db 1qﬁ-l_Rsz \% v+b

Les regles de mélange mentionnées ci-dessus peuvent étre appliquées précisément pour des
systemes non-polaire ou peu polaire. Pour des systéemes polaires, il est recommandé d’utiliser des
regles de mélange plus poussées qui sont basées sur des modeles prenant en compte l'exces
d'énergie de Gibbs (par exemple, les régles de mélange de Huron-Vidal ou Wong-Sandler) [179,
183].

Un exemple de la procédure de calcul de I’équilibre de phase dans le cas iso-thermique est

présenté ci-dessous :

5| Calculervtetg-delaphase [€ |
liquide

Input: Estimer nouvelles

oT, X; 2 valeursdePety;:

oTc,i; Pc,i; o, Calculer a, b de la phase '=S.P

Paramétre vapeur yi=Ki-xilS

binaire: k;;

Estimation l

initiale de P et

v, Calculer vV et ¢ de la

' phase liquide no
Calculer le facteur Ki
A 4 .
Ki=yi/xi= oit/oY
Calculer les YiXi= 0o
paramétrea, b yes
de mélange pour | v
la phase liquide
P q Calculer la somme des y; Output: P, y,
S=2yi=2KiXi

Figure 27: Procédure de calcul de I’équilibre liquide-vapeur dans la condition isothermique en utilisant
une équation d’état.
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I11.2 . METHODOLOGIE DU PLAN D'EXPERIENCE [184-186]

Dans le cadre de cette thése, il nous est arrivé souvent d’utiliser des plans d’expérience afin

d’optimiser le procédé de formulation des particules de PLGA et I’adapter pour I’encapsulation
d’une protéine modele. Nous résumons dans cette partie les notions principales nécessaire a la

réalisation d’un plan d’expérience.

I11.2.1 Introduction :

En fonction de I’objectif, il est important de choisir la stratégie expérimentale la plus adaptée. On
peut regrouper les méthodologies selon les points suivantes :

*Criblage :

Au début d’une étude, nous ne connaissons généralement pas les facteurs qui ont une influence
sur les réponses étudiées. Souvent, il existe un ensemble important de facteurs potentiellement
influents et il est nécessaire de rechercher ceux qui le sont effectivement dans un domaine
experimental fixé. Il s’agit donc d’effectuer lors d’une ou plusieurs étapes préliminaires un
criblage des facteurs pour nous permettre de retenir dans les étapes ultérieures les facteurs les
plus importants. Le risque d’écarter un facteur qui se serait révélé intéressant ultérieurement

existe donc, mais il est inévitable. Ces plans de criblage permettent donc de diminuer ce risque.

Cette stratégie repose sur I'nypothése d'additivité, ce qui signifie que la réponse en question est

représentée sous forme d'un polyndme du premier degré de la forme:
y=By+ B Xy + -+ B Xk (eq 21)
ou: Bk est le coefficient représentant le poids du facteur k.

Un exemple typique de ce type de stratégie est I'étude suivante concernant une formulation
d'émulsions huile/eau (Tableau 15) [187]. Les auteurs souhaitaient réaliser un criblage parmi un
ensemble de facteurs potentiellement influents sur la taille des gouttelettes d'une émulsion gu'ils

cherchaient a rendre plus petite.
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Tableau 15: Récapitulatif des facteurs

Facteurs Niveau (-) Niveau (+)

Phase huileuse 10% 20%

Principe actif 0.5% 1%

Tensioactif 0.5% 1%

pH avant stérilisation 6 8

Durée de la 1°"* homogénéisation 3 minutes 7 minutes

Concentration en lipoid/stearylamine 1% 2%
Durée de I'homogénéisation haute pression 5 minutes 10 minutes

Dans cette étude, la stratégie de criblage a permis aux auteurs de mettre en évidence l'influence
significative de 3 facteurs (phase huileuse, concentration en lipoid/stearylamine, tensioactif) sur

la taille des gouttelettes.
*Etude quantitative des facteurs :

Dans le cas ou le nombre de facteurs n’est pas trop élevé, I’expérimentateur peut vouloir étudier
la possibilité d’existence d’une dépendance (ou d’une interaction) entre les effets (Figure 28).
Lorsque les facteurs influents sont connus, nous pouvons dans une deuxiéme étape les étudier
d’une facon plus précise. L'hypothese d'additivité dans I'étape de criblage sera abandonnée et les

interactions entre les facteurs seront prises en compte dans le modele mathématique suivant:
y= Bo+ B Xy + -+ B Xk

+ B 12X1X2 + cee + B k-l,ka_le +

+ B 15 1 X1 X .. Xk (eq 22)
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ou B, j estl'effet d'interaction du ordre k.

Le modéle mathématique utilisé ci-dessus permet d'obtenir une précision optimale sur les effets
calculés. En revanche, l'estimation de tous les effets du modele complet s'avere couteuse en
expériences en raison du grand nombre de coefficients. Si seulement les effets principaux et les
interactions d'ordre faible sont recherchés, les matrices d'experiences factorielles fractionnaires
seront utiles. Une approche détaillé des plans d'expérience factorielles fractionnaires est décrite
par G.A Lewis [184] ou D.C. Montgomery[186].

PVA

A

171 o
335 ———————» 506
[ ] L ]

A

=

-20 +109

Carbopol

Figure 28: Exemple d'une étude sur l'interaction des facteurs.

La figure montre l'effet d'interaction entre Carbopol et PVA (polyvinyl-alcohol) sur la taille des particules
PLGA(nm). On peut observer que lorsque le Carbopol était au niveau (+), l'augmentation de la
concentration du PVA a augmenté la taille des particules, ce qui n'a pas été observé lorsque le Carbopol
était au niveau (-) (selon [188]).

*QOptimisation dans un domaine expérimental :

Apres avoir déterminé les facteurs influents ainsi que I’importance des interactions, la suite
logique consiste a rechercher I’optimum d’une ou plusieurs réponses expérimentales. Pour cela,
les relations existant entre les facteurs et les réponses doivent étre déterminées, comme cela est
illustré sur la figure 29, dans une étude portant sur I’amélioration du rendement d’encapsulation
d’une protéine dans des microsphéres de PLGA produites par un procédé d’émulsification/
extraction de solvant. Cet approche est appelée « Méthodologie des surfaces de réponses » et
inclut généralement une modélisation mathématique du phénomeéne étudié[189-191]. Il existe un

grand nombre de modéles dont le choix dépend du type de probléme étudié : modéles linéaires ou
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non linéaires, équations différentielles,...Cependant, les modeles les plus utilisés sont de type

polynémes car ils permettent une démarche séquentielle.

L’expérimentation a donc pour but de déterminer la forme de ces relations et les valeurs de
coefficients. Mais une prévision n’a guere d’intérét si on n’en connait pas la précision. Pour un
modele donne, la précision de la valeur calculée par le modele depend de la précision avec
laquelle les coefficients ont été obtenus. La valeur des coefficients dépend des résultats
expérimentaux, en revanche leur variance ne dépend que de la précision de la mesure
expérimentale, de la structure de la matrice d’expériences et du modele mathématique postulé ;
elle est totalement indépendante des résultats expérimentaux. La qualité d’une matrice
d’expériences repose, au choix, sur la précision des prévisions dans un domaine donné, ou sur la

précision avec laquelle les coefficients seront connus.

Encapsulation PP

.
T
- - "‘--\.__
yield (%) e i R h TP
- [} >
1

100.0

90.0

Acetone (%)

Figure 29: Exemple d'une étude utilisant la méthodologie de surfaces de réponses. La figure montre la
relation entre les facteurs influents et la réponse étudiée - le rendement d'encapsulation de HSA dans des
particules de PLGA (selon [192])
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111.2.2 Criteres pour la construction d'une matrice d'expériences

dans un domaine d’étude préalablement fixé
Actuellement, il existe des outils puissants qui permettent de construire, selon un probléme posé,

les stratégies expérimentales les plus informatives possibles. Généralement, on se trouve face a

deux situations :

-il existe des matrices d’expériences déja construites pour les cas dits « classiques », par exemple,

composite design, Doehlert, Box-Benken...

-il n’existe pas de matrice d’expériences déja construits en raison de la spécificité du probleme
poseé, par exemple, le domaine expérimental est non symétrique, le nombre d’expériences est fixé

ou le modéle mathématique postulé est particulier,...

Dans la deuxieme situation, il est obligé de construire une matrice d’expériences particuliére pour
tenir compte de toutes les contraintes. Dans cette partie, nous présenterons la méthode qui permet
de construire une matrice particuliere. Les outils de construction de matrices d’expériences non
classiques sont maintenant bien connus et le plus utilisé est basé sur des algorithmes d’échange
(« point-exchange algorithm» et « coordinate-exchange algorithm™ [185]). Ces algorithmes
cherchent les points expérimentaux selon les criteres de qualité que I’on souhaite obtenir avec le
modeéle postulé. Il existe plusieurs criteres qui permettent de caractériser la qualité des
informations apportées par une matrice d’expérience comme D, I, A, E, G... On peut les

regrouper en deux classes suivantes:
-ceux qui permettent d’obtenir une bonne qualité au niveau des coefficients du modeéle : D, A,...

-ceux qui permettent d’obtenir une bonne qualité de la prévision apportée par un modéle validé:
Gl...

Pour énoncer ces criteres, prenons I’exemple d’un modéle polynomial linéaire :
Posons :

Y: vecteur colonne des réponses expérimentales y;,

n: vecteur colonne des réponses théoriques,

X: matrice du modeéle ou matrice des effets,

72



Principes de méthodologie

B: vecteur colonne des paramétres a estimer 3,

b: vecteur des estimateurs de 3,

€: vecteur colonne des erreurs expérimentales ¢;

Dans une notation matricielle classique, on peut écrire :
n=Xp (eq 23)
Y=Xb+¢ (eq 24)

Si le nombre des expériences est supérieur au nombre des parametres a estimer, la méthode des
moindres carrés permet de calculer les estimations des coefficients du polynéme, c'est-a-dire

I’estimation du vecteur B.

La méthode des moindres carrés ne nécessite aucune hypothese sur la distribution des réponses.
Cependant, elle possede certaines propriétés intéressantes sous réserve que les conditions soient

satisfaites :

. o A . . . 2
-’erreur expérimentale doit étre distribuée suivant la loi Normale de moyenne 0 et de variance 6°,

ce qui peut s’écrire :
E(e;)) =0 (eq 25)
var(e;) = o2 (eq 26)
-les erreurs expérimentales doivent étre indépendantes, ce qui signifie :
cov(ej,e) = o2 (eq 27)

Ces conditions étant posées, on démontre que le vecteur b, estimateur de 3, est obtenu par la

formule suivante :
b=XX)"X'Y (eq 28)
La qualité de I’estimation b peut étre calculée comme suit:

var(b) = (X'X)71. ¢ 2 (eq 29)
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A partir du vecteur b des estimateurs des coefficients, on peut calculer la variance de la réponse

en un point quelconque x; du domaine expérimental :
var(y;) = f'(x) (X'X)"H(x;). 0 ? (eq 30)
var(y;) = d(x;). 0 ? (eq 31)

Il convient de souligner que les critéres de qualité liés a I’estimation des coefficients sont basés
sur I’équation (29) tandis que les criteres liés a la prédiction des réponses dans un domaine
expérimental fixé avant sont issus de I’équation (31) qui permet d’évaluer la capacité

prévisionnelle du modele [184, 193].
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IV.1 CHAPITRE 1: Encapsulation du Lysozyme dans des
particules de PLGA et CaCO3 en milieu COz supercritique

Dans cette premiére partie du travail expérimental, nous allons montrer I’utilité du CO, pressurisé
pour I’élaboration de nouvelles stratégies en vue de I’encapsulation des protéines et peptides dans
des systéemes de délivrance sans avoir recours aux solvants volatiles toxiques. Deux types de
systemes de libération seront présentés: des particules polymériques de PLGA et des particules
inorganiques CaCOs. Nous avons choisi de regrouper ces deux systéemes dans cette étude du fait
que les deux procédés décrits sont basés sur une étape d’émulsification en milieu CO, pressurisé
qui joue le réle de phase dispersante.

En ce qui concerne la formulation des particules de PLGA, le glycofurol, un solvant injectable
déja étudié dans notre laboratoire et connu pour sa faible toxicité, est utilisé pour la solubilisation
de PLGA. Toutes les étapes de développement du procédé (détermination de la zone
expérimentale, optimisation de [I’étape d’émulsification,...) seront présentées en détails.
L’optimisation de I’encapsulation d’une protéine modéle (lysozyme) a été réalisée en utilisant la
méthodologie de plans d’expérience. La méthodologie des surfaces de réponses a été choisie afin
d’étudier la relation entre différents facteurs (pression, température,...) et la réponse quantifiée
par la mesure du rendement d’encapsulation du lysozyme. L’intérét de cette méthodologie est son
approche séquentielle qui permet de réaliser dans un premier temps, une analyse factorielle
fournissant des informations liées a I’influence des facteurs choisis sur la réponse, puis, dans un
deuxiéme temps, de construire des surfaces de réponses dans le domaine expérimental.

Les résultats présentés dans cette premiere partie du travail sont issus de I’article « Lysozyme
Encapsulation Within PLGA and CaCOzMicroparticles Using Supercritical CO,Medium” publié

dans “Journal of Supercritical Fluids”.
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ABSTRACT

This study is part of a global project which aims at conceiving and characterizing implantable
synthetic extracellular matrices seeded with multifunctional particles for bone and cartilage tissue
engineering. To date, protein encapsulation remains a challenge in the field of
microencapsulation. The aim of this work is to use supercritical CO, to generate polymeric and
inorganic particles for protein encapsulation. Poly(lactic-co-glycolic) (PLGA) and calcium
carbonate (CaCO3) microparticles were chosen to be investigated. In both cases, spherical
particles were successfully obtained based on the formation of an emulsion in CO, media. Most
importantly, only non-toxic solvents or aqueous solution were used for the formulation of
microparticles. Encapsulation experiments were carried out to provide a proof of concept.
Lysozyme was chosen as a protein model and experimental designs were made in order to better
understand the system and to better predict the encapsulation yield. The encapsulation yield can
reach about 60% in both cases. The mechanism of particle formation and lysozyme encapsulation

will also be discussed in detail.

Keywords. Supercritical CO,, emulsification, non-toxicsolvent, protein encapsulation,

microparticles.
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INTRODUCTION

Thanks to advances in biotechnology, many therapeutic peptides and proteins have been
discovered. Owing to the many benefits that it can offer to patient comfort and therapeutic
efficiency, protein encapsulation has been drawing the attention of researchers for decades [1, 2],
and it is still the subject of many publications in recent years[3, 4]. The literature shows that
numerous types of carriers, polymeric and inorganic, with different methods have been developed
and used for protein encapsulation[5, 6].

Concerning polymeric carrier systems, many encapsulation methods have been developed
and among them can be cited the double-emulsion water/oil/water (W/O/W) method [7], the
solid/oil/water (S/O/W) method [8], simple coacervation [9] and other derivative methods[10,
11].The negative aspect in the double emulsion method is the inevitable adsorption of proteins at
the water/oil interface, which is deleterious for proteins, even though many suggestions have
been made to improve protein stability[12, 13]. Consequently, the solid/oil/water (S/O/W)
method in which proteins in the solid-state are dispersed in the oil phase was developed. In this
case, proteins are not in molecular form, so the stability of proteins when put in contact with the
oil phase is enhanced. The negative aspect is the preparation of protein particles obtained
traditionally by spray-drying or freezing which potentially might be harmful for protein stability
[14, 15]. Simple coacervation is very well known, has been widely used to entrap peptides and
protein drugs, and has been the subject of several patent applications[1, 16]. The common point
of the methods mentioned above is the use of volatile solvents, which are considered toxic for the
body and the environment. Nowadays, the use of volatile solvents is being regulated, and the
residual amount of these solvents is strictly limited. Hence, it is of great importance to find ways
of avoiding the use of these solvents in the encapsulation process. Much research has been
undertaken to achieve this goal. One of these pieces of research was an interesting approach
based on the PGSS (Particle Gas Saturated Solution) technique which allows PLGA
microparticles to be formed in CO, medium without using any organic solvents [17]. Moreover,
it was reported that there was no significant loss of activity of proteins encapsulated by this
technique. However, according to the authors, it is difficult to control the size, shape and drug

release kinetics of this type of PLGA microparticles. Therefore, this technique requires further
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improvement to prove its utility in controlled protein release. In this paper, we will present our
preparation method for the formation of PLGA particles in CO, medium.

Concerning inorganic carriers, protein encapsulation has mostly been performed on
porous materials. To date, different types of biocompatible porous material have been developed,
for instance, mesoporous silicas[18], halloysite nanotubules[19] and calcium carbonate (CaCOs3)
particles[20, 21]. In most cases, the encapsulation of proteins or enzymes in the systems was
achieved via an adsorption phenomenon [18, 19] and can involve a layer-by-layer assembly of
polyelectrolytes to form composite materials[22].Calcium carbonate is widely present on earth
and is industrially prepared from calcium hydroxide slurry or slaked lime [23, 24], but it is also a
by-product of sodium hydroxide production [25]. CaCOgpossess high loading capacity, thus it is
an effective materials for drug and protein encapsulation. In the literature, one can find reports on
the loading of CaCOswith various molecules, including low-molecular weight drugs [26-28],
DNA [29, 30], enzymes and proteins. Proteins could be entrapped into CaCOj3 using different
loading modes, the most effective one being the active loading or co-precipitation, whereby
molecules of interest are entrapped during the process of CaCOscrystal growth resulting from the
mixing of two aqueous solutions, CaCl, and Na,COj3 [31-33]. By contrast, in passive loading or
impregnation, the molecules of interest are adsorbed from the solution onto preformed CaCOj3;
[26, 33, 34]. Many other loading modes have been described such as chemical adsorption [35],
phase transition [36] and interfacial reaction [29]. In the past we developed a process based on
supercritical CO; for the synthesis of CaCOj particles. In our previous work we mainly focused
on the synthesis and characterization of unloaded CaCOj particles [37]. It was shown that CaCOs
microspheres of about 5um, were constituted of an assembly of vaterite nanograins
(approximatively 40 nm width) that exhibited a specific surface of 16m2.g™ with a mesoporosity
of around 11% [38].

In this work, protein encapsulation in PLGA particles and in CaCOj particles will be
presented. In both cases, the preparation method was based on the formation of an emulsion in
CO,. Concerning the preparation of PLGA particles, a non-toxic solvent, glycofurol, was used for
the formulation. To the best of our knowledge, glycofurol is a safe injectable water-miscible
solvent with a consistently low toxicity, as demonstrated by many studies [39-42]. The
optimization of protein encapsulation using experimental design and discussions on the

mechanism of particle formation will be the focus of this part. Concerning CaCOj3 particles, the
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preparation was carried out in an agueous medium, thus avoiding recourse to any use of organic
solvents. Results presented in this paper follow our previous work which mainly focused on
characterizing CaCOj; particles using XRD, SEM, TEM, AFM, and nitrogen
adsorption/desorption techniques [37]. Experiments on protein encapsulation and in-vitro release
will be shown. Comparisons between the protein-loaded system and the unloaded system were
also investigated. The optimization of protein encapsulation in CaCO;3 particles involved in a
study of surface functionalization will be presented in another publication.

This study is involved in a global project which aims at conceiving implantable synthetic
extracellular matrices seeded with multifunctional particles for bone and cartilage tissue
engineering. However, the application of the carriers can be extended to any field requiring

protein encapsulation.

MATERIAL AND METHODS

1. Material

Lysozyme (chicken egg-white), Micrococcus lysodeikticus, glycofurol (tetraglycol or a-
[(tetrahydro-2-furanyl) methyl]-o-hydroxy-poly(oxy-1,2-ethandiyl), isosorbide dimethyl ether,
glycin, calcium hydroxide, and hyaluronic acid were obtained from Sigma-Aldrich (Saint
Quentin Fallavier,France). Uncapped 75/25 PLGA provided by Phusis (Saint-Ismier, France) had
a mean molecular weight of 21,000 g.mol™ (polydispersity index 1=1.8) as determined by size-
exclusion chromatography (standard: polystyrene). The information about polydispersity index
was provided by the supplier. Micro-BCA protein assay reagent kit was purchased from Pierce
(Bezons, France). Non-ionic surfactant Lutrol F68 (poloxamer 188) was purchased from BASF

(Laserson, France).
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Figure 1. Schematic diagram of the experimental setup for the formulation of PLGA particles.

2. Methods

2.1. Preparation of PLGA particles

2.1.1. Protein precipitation

The protein precipitation method had been optimized by A.Giteau using experimental design. In
fact, a Doehlert matrix was used to study the influence of ionic strength, aqueous volume, and
protein quantity on the activity yield of protein precipitates [43]. The condition of precipitation of
experiment number 12, which is one of the optima found by the author,was chosen to perform the
precipitation step. Precisely, 0.9 mg of lysozyme was dissolved in 46 uL of 0.3 M NacCl solution.
This solution was then mixed into 954 pL of glycofurol, which played a role of an anti-solvent, to
obtain a suspension of precipitated protein for further use (suspension 1).

2.1.2. Preparation of polymer solution

A stock solution of 15% (wt./v) PLGA in glycofurol was firstly prepared. In fact, after adding
PLGA to glycofurol, the mixture was left under stirring for about 48 hours and was then left to
stand for at least 7 days. Before any further use, the solution was filteredthrough a 0.2 um pore
size filter (Minisart RC 25, Sartorius Stedim).

2.1.3. Preparation procedure of PLGA particles in CO, medium

A scheme of the experimental setup used for microparticle preparation is shown in Figure 1. 0.3
mL of a polymer solution or a suspension of lysozyme precipitates in polymer solution was first
introduced into a 14 mL view-cell (E1) which was kept at the operating temperature by a
thermostated water bath. The suspension of lysozyme precipitates in polymer solution was
prepared by mixing the suspension 1 (cf 2.1.1 part) and the stock solution at 1/2 (v/v) ratio. In

this work, unless otherwise stated, the final concentration of polymer was 10% (wt./v). CO, was
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then delivered to the cell by means of a membrane pump (E2). Once the desired pressure was
reached, the mixture of these two phases was stirred at 1500 rpm. The impeller is in the form of a
cylindrical spindle. A certain amount of ethanol (E4) was then injected into the cell by an HPLC
pump (E5). Thereafter, the HPLC circuit was washed with distilled water and 1% Lutrol F68
solution before 2 mL of 1% Lutrol F68 solution (E6) was added into the cell to extract
glycofurol. The stirring was maintained for 25 minutes before a depressurizing step (20-30
bar/min). A suspension of microparticles was collected and then added dropwise into 15 ml of
glycin buffer solution pH 10 (0.00125 M). This final suspension was left to stand at ambient
temperature (=25°C) overnight. Thereafter, the suspension was centrifuged at 2000 rpm (1000g)
for 15 minutes, which allows the particles to be collected. The particles were washed once with

distilled water before being freeze-dried.

2.1.4. Experimental design

To better understand the system and to define the optimum conditions of the process, an
experimental design was used. The encapsulation yields of total protein and of active protein
were chosen as responses to be measured, and three parameters (temperature, pressure and
injected volume of ethanol) were chosen to study their influence on the responses. The range of
pressures and temperatures included in this experimental design were chosen based on a
preliminary experiment in which the ability of the polymer solution to be dispersed in CO, media
had been tested. The experimental procedure can be briefly summarized as follows: at a constant
temperature, 0.3 mL of the polymer solution was added into the 14 mL view cell; pressure was
then increased progressively under mechanical stirring until the polymer solution began to rest at
the bottom of the cell and could not be dispersed in the cell. The pressure value was then noted
and it was called Pmax. Pmax Values at different temperatures are summarized in Figure 2.The
temperature was chosen to not exceed 40°C to make sure the activity loss of protein was not
caused by excessive heat. Therefore, in order to explore the entire constrained region of process
operability, a face-centered composite design was chosen rather than a classical central composite
design [44].
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Figure 2. Pmax values according to temperature.

In our first attempt to fit a model to data, we studied the encapsulation yield of total protein over
the three parameters within the ranges: A-temperature (33-40°C), B-pressure (80-100bar) and C-
volume of ethanol (0.2-1 mL). A face-centered composite design was built up and it was divided
into 2 blocks:

-Block 1: 12 runs composed of 8 two-level factorial combinations and 4 center points.

-Block 2: 8 runs composed of 6 axial points (o= 1) and 2 center points.

After conducting the experiments, data collected were then analyzed using Design-Expert
software (Stat-Ease, Minneapolis, U.S.). Predictive models were built based on an analysis
process called the “sequential model sum of squares”. While keeping the hierarchy of the selected
model, model terms might be selected or rejected based on the p value with 95% confidence level
using ANOVA analysis.

2.2. Preparation of CaCOj; particles

2.2.1. Carbonation reaction media

CaCOg3 microparticles were obtained by a supercritical CO, process as described in our previous
work [37]. This process, which is based on the formation of an emulsion of water in Sc-CO,
(W/C), was developed in our laboratory and patent applications were filed [45]. Aqueous
microdroplets act as microreactors where several reactions succeed. In this case, Sc-CO; is a
continuous (or external) phase and acts as reactant for the synthesis of CaCO3 particles. The fast
dissolution of CO, molecules into a basic aqueous solution leads to the formation of ionic species
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such as HCO3™ and COgZ'. Sc-CO;, is dissolved in the aqueous solution (CO; (5g) leading to the
formation of carbonic acid H,COs, ionic species such as hydrogenocarbonate(HCO3) and
carbonate (COs%) according to equations 1 to 3. Then, the COs* ions react with Ca** ions to form

calcium carbonate (Eqg. 4) which may crystallize into different polymorphs.

COz(aq) + H,0 = H,CO3 (Eq.1)
H,CO; = HCO3 + H+ (Eq.2)
HCO; =C0% + H+ (Eq.3)
CO%™ + Ca®* = CaCO; (Eq.4)

2.2.2. Preparation of aqueous solution

Calcium hydroxide (1 % wt./v) was added in glycin buffer (NaCl 0.62 M, glycin 0.62 M) and
filtered through a 0.45 um filter. Then the pH was readjusted to 10 by adding dropwise 6 M HCI
solution. The pH was measured using a MicropH2001 pH-meter (Crison Instruments, Paris,
France). Hyaluronic acid was then added (0.1 % wt./v). Hyaluronic acid plays a role of an anionic
biopolymer directing the polymorphism of CaCO; particles. For the synthesis of loaded
microspheres, lysozyme (1mg/mL) was dissolved in the aqueous solution right before
encapsulation experiment was carried out.

2.2.3. Experimental set-up and procedure

A schematic diagram of the device used for CaCOj synthesis is shown in Figure 3. The stainless
autoclave (1) with a capacity of 500 mL is heated at 40.0 £ 0.1 °C and pressurized with CO, at
200 * 1 bar. Liquid CO, is pumped with a high pressure membrane pump (2) and preheated by a
heat exchanger (3) before feeding the autoclave equipped with a mechanical stirring device. The
axis of the magnetic stirrer is equipped with an anchor stirrer, and the stirring speed is 1200 rpm.
Once equilibrium is reached (temperature and pressure constant), 25 mL of previously prepared
aqueous solution are injected by means of an HPLC pump (4). The injection flow is fixed at 10
mL/min. Once addition is achieved, the final pressure is 240 + 5 bar and stirring is maintained at
1200 rpm for 5 min. Thereafter, stirring is stopped and the autoclave depressurized at a rate of
40-50 bar/min.

Suspension of CaCO3z; microparticles is collected and centrifuged at 2400 g for 10 minutes.
Finally, microparticles are washed with 50 mL of ultrapure water, centrifuged and freeze-dried to
obtain a dry powder of CaCOs.
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Figure 3. Experimental setup for the formulation of CaCO; particles.

2.3.Microparticle characterization

2.3.1 Morphology, size and zeta potential

The surface morphology of the microparticles was investigated by scanning electron microscopy
(SEM) (JSM 6310F, JEOL, Paris, France). Freeze-dried microparticles were mounted onto metal
stubs using double-sided adhesive tape and then vacuum-coated with a film of carbon using a
MED 020 (Bal-Tec, Balzers, Lichtenstein).

The average particle size was determined using a Coulter Multisizer® (Coultronics, Margency,
France). Suspensions of particles in distilled water before being freeze-dried were used for these
analyses. XRD analysis was carried out using an X-pertdiffractometer (CuKaa, doublet,
A=1.54056A° from 26 = 10 to 70° in continuous mode with a step size of 0.07°). A Nanosizer ZS
(Malvern Instruments, Orsay, France) was used to assess the zeta potential of the microparticles.
Microparticles were redispersed in distilled water and vortexed prior to every measurement. The
zeta cell was washed with ultrapure water between every sample. Results are presented as the

average of 3 measurements.

2.3.2 Encapsulation yield of protein
Encapsulation yield is defined as the percentage of encapsulated protein compared to the initial

amount of protein.
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2.3.2.1 Active protein

The biologically active entrapped protein was determined using Micrococcus lysodeikticus[3,
43]. 30 mg of M. Lysodeikticus were placed in 200 mL TRIS NaCl buffer (pH 7.4) and incubated
at 37°C for one hour. In the case of CaCOg3, 5 mg of protein-loaded microspheres were dissolved
by contact with 1.5 mL 0.1 M HCI for 10 minutes and diluted in TRIS NaCl buffer to reach a
lysozyme concentration of 0.06 to 0.3 pg/mL. 100 ul of samples or standards (0.06 to 0.3 pg/mL
of lysozyme) in triplicate were mixed with 2.9 mL of M. Lysodeikticus suspension in glass tubes
(Kimble, Thermo Fisher Scientific) and incubated for at least 4 hours at 37°C. Turbidity was
finally assessed by measuring the absorbance at 450 nm (Kontron Uvikon 922, Northstar
Scientific, Leeds, UK). For protein-loaded PLGA particles, the same quantification method was
used except that lysozyme-loaded PLGA microparticles obtained after formulation were
dissolved in 0.9 mL of DMSO and then after 1 hour, 3 mL of 0.01M HCI was added. The
solution was left to stand for 1 more hour and then diluted to an appropriate range of
concentration. The amount of encapsulated active protein was calculated using a standard curve
after subtraction of the control value of a blank sample. The blank sample was prepared in the
same conditions as the protein-loaded sample in the absence of protein precipitates. It should be
pointed out that the blank sample did not show any lysis effect on M. lysodeikticus.

2.3.2.2 Total protein

The total protein was quantified by using a micro-BCA protein assay according to the
manufacturer’s guidelines. Briefly, a volume of sample (100 pL) or lysozyme standard was
mixed with BCA reagent at the same volume (100 pL) in a 96 microwell plate (Nunc, Thermo-
Fisher Scientific) and incubated at 37 °C for 2 hours away from any light. Absorbance was
finally measured at 580 nm (Multiskan Labsystems, PA). The amount of protein was calculated
using a standard curve. The standard curve was created in the range of 5-100 pg/mL. The
experiment was triplicated for each batch of particles.

2.3.3Protein release kinetics

CaCOj3 microparticles(10 mg) were dispersed in 10 mL phosphate buffer (PBS, prepared
according to the European pharmacopea, Ed 6), at either pH 4.5, 6.0 or 7.4 and incubated in a
water bath at 37°C under agitation (75 rpm). Samples were taken at 30, 60, 90, 120, 150, 180 min
and 24 hours. At each sampling time, the buffer was totally removed; the microparticles were

washed once with ultrapure water (Millipore) before replacing the buffer for sink conditions. The
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samples were diluted to obtain a final concentration of 0.06 - 0.3 pg/mL of lysozyme. The
quantification of active lysozyme was performed using a Micrococcus lysodeikticus assay as
described previously in section 2.3.2.1. Release profiles were performed in triplicate for each
condition.

RESULTS AND DISCUSSION

1. PLGA particles

1.1. Particle formation

The preparation procedure in this work was designed to follow the emulsification/extraction
method, which requires the formation of an emulsion followed by an extraction step. In this
procedure, the polymer solution was emulsified in CO; fluid. It was observed that the presence of
a certain quantity of ethanol enhanced mixing between the liquid phase and the CO, fluid, and
hence, enhanced emulsion formation. In fact, under fixed conditions of pressure and temperature,
optimal amounts of ethanol were determined by progressively injecting ethanol into the cell
followed by observations via the view-cell (Figure 4). In our definition, the optimal amount of
ethanol under a predefined condition of pressure and temperature is the minimal amount of
ethanol which allows the obtained emulsion with a white appearance to be dispersed along the

whole length of the view cell.

0.65
e

0.6

ethanol ¢_7
(mL)
0.6
0.5

Figure 4. Optimal amount of ethanol according to temperature and pressure.
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In the extraction step, an aqueous solution of Lutrol was used to extract the polymer solvent. As
mentioned earlier, glycofurol is a water-miscible solvent. Therefore, a hydrophilic non-solvent of
PLGA such as glycerol, or polyethylene glycol can be used for extraction [46]. In this work, we
did not study the influence of different external phases on particle formation. An aqueous phase
was chosen because of its safety and its ability to dissolve surfactant agents. Figure 5.a is an
image of particles prepared under an optimal amount of ethanol (temperature=39.5°C,
pressure=90 bar, C,HsOH=0.65mL). It can be seen that the particles look spherical and are well
separated from one another. The mean average size of particles is about 2.1 um (Figure 5b).

In this study, PLGA particles were used for protein encapsulation and lysozyme was chosen as a
protein model. The encapsulation yield of lysozyme in PLGA particles prepared under
supercritical CO, was studied and optimized using experimental design. Three factors chosen to
study their influence on encapsulation yield were: temperature, pressure, and ethanol volume.

Differential Number (Background subtracted)

Number

{ B 0 : o e
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sua ol \ 2 4 6 8 10 12 14 16 18
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XPL BHA 1 Snw Particle Diameter (um)

Figure 5. SEM images of PLGA particles (a) and size distribution measured using Coulter sizer (b).

1.2. Experimental design

Within the previously defined domain of key inputs, an experimental design was built up and the
total protein yield chosen as output was quantified (Table 1). Response surface analysis was then
carried out in order to fit the model to data. The chosen model was a two factors interaction
model (2FI) using the sequential sum of squares approach. Analysis of variance (ANOVA) was
performed to test the significance of model coefficients (Table 2). It was shown that temperature

(A), pressure (B), and ethanol volume (C) had a significant effect on
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Table 1. Experimental data showing total protein yield in function of experimental conditions.

A-temperature  B-pressure  C-C,HsOH volume  encapsulation yield
Std Run  Block
(°C) (bar) (mL) (%)
4 1 Block 1 40.0 100 0.2 88
2 2 Block 1 40.0 80 0.2 20
10 3 Block 1 36.5 90 0.6 70
7 4 Block 1 33.0 100 1.0 0
9 5 Block 1 36.5 90 0.6 56
8 6 Block 1 40.0 100 1.0 40
12 7 Block 1 36.5 90 0.6 55
1 8 Block 1 33.0 80 0.2 84
11 9 Block 1 36.5 90 0.6 58
5 10 Block 1 33.0 80 1.0 26
3 11 Block 1 33.0 100 0.2 89
6 12 Block 1 40.0 80 1.0 0
17 13 Block 2 36.5 90 0.2 89
16 14 Block 2 36.5 100 0.6 86
19 15 Block?2 36.5 90 0.6 66
20 16 Block?2 36.5 90 0.6 71
13 17 Block 2 33.0 90 0.6 85
14 18 Block 2 40.0 90 0.6 15
15 19 Block?2 36.5 80 0.6 41
18 20 Block?2 36.5 90 1.0 39
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Table 2. ANOVA for the applied response surface model.

Sum of Mean F p-value

Source Squares df Square Value Prob>F

Block 770.133 1 770.133

Model 13524.375 6 2254.063  9.697 0.0005 Significant
A-temperature 1464.100 1 1464.100  6.298 0.0274 Significant
B-pression 1742.400 1 1742.400  7.496 0.0180 Significant
C-C2H50H 7022.500 1 7022.500 30.211 0.0001 Significant
AB 2080.125 1 2080.125  8.949 0.0112 Significant
AC 780.125 1 780.125  3.356 0.0919
BC 435.125 1 435.125 1.871 0.1963

Residual 2789.291 12 232.441

Lack of Fit 2632.041 8 329.005  8.368 0.0283 Significant

Pure Error 157.250 4 39.3125

Cor Total 17083.800 19

Final equation Yield=55.17 -12.1A + 13.2B — 26.5C + 16.12AB + 9.88AC -7.38BC (Eq.5)

(coded factors)

the encapsulation yield. Although the final equation shows a lack of fit, which means it cannot be
used for the prediction of response in the chosen ranges of factors, we better understand the
system and the way the factors interact with each other to affect the output. Indeed, based on the
sign of the top three significant terms C, AB, B in the equation, it should be pointed out that C
should be at its low level; A and B should be at the same time either at their high or low levels
while B should be at its high level for further optimization studies. Moreover, the results of the
ANOVA analysis about the interaction between temperature and pressure corroborate our

observation presented in Figure 2. Effectively, when temperature is at its low level, pressure
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should not be at its high level since it will be greater than the Pmax value, which means the
ability of the polymer solution to be dispersed in CO, fluid would be very limited.

At this stage of response surface modeling, it would be reasonable to narrow down the
experimental domain for prediction and optimization purposes. As pointed out earlier, B should
be at its high level and A, B should be at the same levels. Therefore, another face-centered
composite design was built up to inspect the active protein and total protein yield over the
following ranges of the three factors: A-temperature (36.5-39.5°C), B-pressure (90-100 bar), and
C-volume of ethanol (0.15-0.75 mL). Experimental points and their outputs are shown in Table 3.
The ANOVA table shows the chosen model is the three factor interaction (3Fl) one (Table 4). A
particularly useful characteristic of central composite design is the fact that this type of design
allows experimenters to take a sequential approach. In fact, a factor analysis was first carried out
to analyze data collected in block 1. This analysis permitted us to discover the significance of the
ABC term, normally neglected by the analysis process in central composite design which is not
conceived to support the estimation of a 3" degree term. Indeed, the p-value of the ABC term
shown in Table 4 is highly significant. Hence, it seems fair for us to add this term into the model.
Besides, it was observed that the final equation does not show a lack of fit, which allows the
response to be predicted within the chosen ranges of the parameters. To illustrate this equation,
active protein yield was mapped over the experimental domain (Figure 6A). The highest yield of
87% was found at 39.5°C, 90 bar and 0.15 mL of ethanol.

With the intention of using (Eq.6) (cf. Table 4) to find the maximum of active protein yield, an
extrapolation was carried out in the periphery of the previously chosen experimental domain. The
tested condition calculated based on a desirability function was at 40°C, 90 bar, 0.1 mL of
ethanol where the temperature was moved upward 0.5°C and the ethanol volume was moved
downward 0.05 mL from their extremes in the experimental domain. The active protein yield was
found to be about 75 %, which is lower than the previously obtained maximal value of
encapsulation yield. Hence, it would be reasonable to stay inside the previously chosen

experimental domain.
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Table 3. Experimental conditions and results in the second experimental design.

A- B- C-C,Hs0OH activity total protein
Std Run Block temperature  pressure volume yield yield

(°C) (bar) (mL) (%) (%)
6 1 1 39.5 90 0.75 41.1 60.0
2 2 1 39.5 90 0.15 87.8 88.9
7 3 1 36.5 100 0.75 63.3 73.3
8 4 1 39.5 100 0.75 28.9 48.9
10 5 1 38.0 95 0.45 58.9 78.9
4 6 1 39.5 100 0.15 45.6 56.7
12 7 1 38.0 95 0.45 58.9 78.9
3 8 1 36.5 100 0.15 67.8 75.6
1 9 1 36.5 90 0.15 344 42.2
9 10 1 38.0 95 0.45 51.1 77.8
11 11 1 38.0 95 0.45 58.9 717
5 12 1 36.5 90 0.75 64.4 80.0
15 13 2 38.0 90 0.45 46.7 65.9
18 14 2 38.0 95 0.75 25.6 43.3
13 15 2 36.5 95 0.45 48.9 68.9
14 16 2 39.5 95 0.45 41.1 60.0
19 17 2 38.0 95 0.45 57.8 78.9
16 18 2 38.0 100 0.45 44.4 63.3
17 19 2 38.0 95 0.15 57.8 56.7
20 20 2 38.0 95 0.45 53.3 73.3
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Table 4. ANOVA showing the significance of the chosen model and lack-of-fit test in the second
experimental design.

Sum of Mean F p-value
Source Squares df Square Value  Prob>F
Block 318.176 1 318.176
Model 3118.661 7 445.523 9.756 0.0006 significant
A-temperature 117.649 1 117.649 2.576 0.1368
B-pressure 59.536 1 59.536 1.303 0.2778
C-C,HsOH 491.401 1 491.401 10.760  0.0073 significant
AB 939.611 1 939.611 20.575  0.0008 significant
AC 987.901 1 987.901 21.633  0.0007 significant
BC 2.531 1 2.531 0.055 0.8182
ABC 520.031 1 520.031 11.387  0.0062
Residual 502.328 11 45.666
Lack of Fit 446.573 7 63.796 4.576 0.0802 not significant
Pure Error 55.755 4 13.938
Cor Total 3939.165 19
Final equation Yield=51.02 - 3.43A - 2.44B - 7.01C - 10.84AB - 11.11AC - 0.56BC +
(codedfactors) 8.06ABC ( Eq.6)
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Figure 6. Illustration of activity yield and propagation error (POE) of activity in the chosen
ranges of variables (Vethanol=0.15 mL).

1.3. Propagation of error

This part consists of calculating the transmitted variation of responses via the noise of input
factors. The idea is to seek out the region where responses do not get affected much by variations
in factor settings [44]. The propagation of error of active protein yield is shown in Figure 6B.
Unfortunately, the highest error was found to be at 39.5°C, 90 bar, and 0.15 mL of ethanol where
the best value of active protein yield was obtained. Therefore, at this condition of formulation, we

may obtain the highest yield but at the same time the lowest robustness due to variations in the
input factors.
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1.4. Influence of ethanol on encapsulation yield and discussion on the mechanism of particle
formation

Analyzing results obtained from the two mentioned experimental designs reveals that
encapsulation yields are always better when the injected volume of ethanol stays at its low level,
which does not coincide with our observation of the optimal volume of ethanol needed for a good
mixture of polymer solution in the CO, phase. Center points in the first design and run number 1
in the second design were intentionally placed at conditions where optimal emulsification would
happen, but it turned out that encapsulation yield obtained at these points were not the best by far.
The encapsulation yield of total protein was about 60%. This fact suggests that there was another
underlying mechanism involved in the particle formation and the subsequent process of protein
encapsulation. To our knowledge, it might involve a phase separation phenomenon of the
polymer solution when put in contact with an aqueous solution. In fact, our results about the
encapsulation process using phase separation without the use of CO, show a high level of
encapsulation efficiency [47], which indicates that phase separation might be the underlying
mechanism of particle formation generated under low quantity of ethanol.

When going further in active protein versus total protein ratio, it can be seen that increasing the
volume of ethanol decreases this ratio. It could be supposed that ethanol has a harmful effect on
protein activity at its medium and high level. It should be pointed out that the process described
hereby was used for protein encapsulation, but it can serve as well for the encapsulation of other
drugs, such as lipophilic anti-cancer agents.

2. CaCOgs particles

2.1. CaCOz microparticles formation in supercritical CO, medium

Generally, calcium carbonate is obtained by simple mixing of calcium and carbonate salts, only
few research groups used supercritical CO, for the synthesis of calcium carbonate, and none
described drugs or protein encapsulation [48-51]. During the formulation process, we speculate
that the water droplets emulsified within supercritical CO, act as microreactors to prepare CaCOg3
microparticles able to encapsulate proteins such as lysozyme, while the CO, has a double role: it
acts as an external phase for the emulsion and as a COs> provider inside the water droplets.

The mechanism of formation of calcium carbonate is complex to determine. Just after the
injection of the basic aqueous solution in the pressurized autoclave, it is assumed that the fast

dissolution of CO, molecules into the aqueous solution leads to the formation of several ionic
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species, mainly COs* and HCOs due to the used basic pH. Then, COs% ions react with Ca®* ions,
resulting in CaCOj3 particles which crystallize into the vaterite phase (Figure 7) as previously
shown by our research group[37], but the mechanism of the formation is still unclear.

Moreover, the addition of hyaluronic acid and lysozyme can have an impact on the CaCOj;
particles. By comparison with the work of Zhang et al [52] showing CaCOg precipitation in the
presence of a polyanionic matrix (polyaspartic acid), these species may interact with CaCOs
particles via electrostatic interactions and as a consequence may influence the morphology, the

size or the surface of CaCOs particles.
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Figure 7. X-ray diffractograms of (a) unloaded and (b) lysozyme loaded CaCO; microparticles. They
demonstrated that protein encapsulation within CaCO; microspheres did not modify CaCOj;
polymorphism. Bragg reflexions of vaterite (ICSD 15879) are indicated with vertical markers below the
profile. Bragg reflexions of Calcite are labeled as *.

2.2. Morphology, size and zeta potential of CaCO3z microparticles

Lysozyme-loaded CaCO; particles were characterized and compared to the unloaded ones. It is
important to note that adding lysozyme has no influence on CaCOj3 polymorphism (Figure 7).
Indeed, polymorphic composition (molar) is unchanged with around 98 % of vaterite and 2 % of
calcite. Moreover, as shown on the SEM images (Figure 8), the spherical shape and the mean
diameter of around 5um are not modified by the presence of lysozyme. However a careful
analysis reveals that lysozyme-loaded microparticles show a more stratified surface in the SEM
images (Figure 8.c,d) compared to the unloaded microparticles (Figure 8.a,b). It is supposed that
the presence of lysozyme induces surface structural changes of CaCOj particles as observed by

Jimenez-Lopez et al.[53] and L. Yang et al.[54]. To confirm this assumption, zeta potentials were
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measured. The unloaded particles bear a zeta potential of -20.8 + 2.5 mV against -6.7 + 2.2 mV
for lysozyme loaded microparticles). Lysozyme-loaded particles are more positively charged
compared to the unloaded ones which can be attributed to the presence on the surface of
positively charged lysozyme (isoelectric point pHi= 11). The size of CaCO3; microparticles
ranged from 1 to 10 um and exhibited a unimodal distribution with a mean diameter of 4.9 £ 0.1
pum for unloaded microparticles, whereas lysozyme loading slightly increased microparticle size
(4.5 £ 0.5 um). There was almost no microparticle with a diameter higher than 10 pm.

Figure 8. SEM observation of non-loaded particles (a),(b) and of lysozyme-loaded

particles (c),(d).
2.3. Lysozyme encapsulation into CaCOsmicroparticles
The preparation and characterization of unloaded CaCOzmicroparticles have been studied and
reported in our previous work [37]. In this study, we focused on the encapsulation of proteins into
CaCO3; microparticles to demonstrate their utility in the microencapsulation field. Lysozyme was
chosen as model protein to provide a proof of concept. We successfully obtained CaCOs;
microspheres with a high protein loading (quantified amount of lysozyme/ amount of

CaCOgmicroparticles) and encapsulation yield (total amount of encapsulated lysozyme/ initial
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amount of lysozyme in calcium solution). The highest lysozyme loading we could obtain was 7.1
+ 0.5 % corresponding to an encapsulation yield of about 64.4 = 4.1 %, at a lysozyme starting
concentration of 1 mg/mL, as quantified by uBCA assay. These results were confirmed by
Micrococcus lysodeikticus assay, active lysozyme loading was 6.4 = 0.1 % suggesting that above
90% of the encapsulated lysozyme remains active.

These preliminary results are much higher than those obtained by co-precipitation [32],
interfacial reaction [29] or phase transition method [36]. If we compare different loading modes it
can be noticed that lysozyme was scarcely encapsulated into CaCOzmicroparticles. In the case of
co-precipitation (encapsulation yield < 0.01 %) this could be explained by the repulsion of
lysozyme during CaCO; crystal growth due the fact that lysozyme and CaCO; (pHi= 8) were
both positively charged [32]. Fujiwara et al. described the interfacial encapsulation method to
encapsulate various proteins of increasing molecular weight such as BSA, ovalbumin and papain
within CaCO3z; microcapsules [29, 36]. It is noteworthy to mention that the molecular weight of
the protein to be encapsulated was proportional with the encapsulation yield. Thus, no inclusion
of lysozyme, the smallest protein, into vacant CaCO3; microcapsules was observed (encapsulation
yield < 0.01 %). However, the same research group later used phase transition from vaterite to
calcite method to encapsulate lysozyme; the obtained loading was about 0.2 % with an
encapsulation yield of about 17 % [36]. An impregnation (or physical adsorption) process of
proteins onto preformed CaCO3; microspheres has been studied by Volodkinet al.[20]. These
authors demonstrated that protein adsorption is not only depending on protein molecular weight,
but also on the charge of the protein and the microparticles. Due to the diffusion limitation, large
molecules such as Dextran (2000 k.Da) could not diffuse deeply inside CaCO3z microspheres.
Protein adsorption is governed by the electrostatic interactions; the pH of the medium plays an
important role since proteins can bear positive or negative charges according to their isoelectric
point. The comparison of physical adsorption and co-precipitation methods was performed by
Petrovet al[31]., it was demonstrated that co-precipitation-protein capture into CaCOs
microspheres was five times more effective than the physical adsorption. Besides, a-
chymotrypsine recovered 85% of its native activity after being captured during CaCOj3 growth.
Interestingly, a study described the encapsulation of small molecules as well as proteins within
CaCOg3 nanoparticles, using both co-precipitation and absorption methods, but no loading nor

encapsulation efficiency data were available in the case of the studied proteins[33].
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In our strategy, we successfully obtained a high encapsulation efficiency of lysozyme into
CaCOgmicroparticles. In addition, the SC-CO, process offers optimal conditions [55] in terms of
protein stability and integrity and permitted to retention of 90 % of the biological activity of
lysozyme as proved by the Micrococcus lysodeikticus assays, which is in prefect agreement with
a review from Wimmer et al. describing the effect of supercritical CO, on enzymes, which may
even enhance the stability under denaturing conditions [56].

2.4. Discussion on the mechanism of lysozyme encapsulation into CaCOsmicroparticles

In our previous work, CaCOj particles were fully characterized [37]. It was demonstrated that
CaCOs particles were formed from an aggregation of nanograins with an average diameter of 40
nm [37], which gave CaCOj; particles a porous structure, and thus an available space for drug
loading. As mentioned earlier, the zeta potential of CaCO; measured in distilled water is
negative, which suggests that zeta potentials of CaCOj3 particles and CaCOgnanograins would
also be negative in the basic synthesis medium which is buffered by glycin-NaOH. On the other
hand, lysozyme is positively charged in the synthesis medium due to the fact that the pHi of
lysozyme is about 11. Therefore, it is believed that during the formation of CaCOjs particles in the
basic medium, there is electrostatic interaction between lysozyme and CaCOsnanograins, which
allows lysozyme to attach themselves to the surface of CaCOsnanograins, leading to the
subsequent encapsulation of lysozyme within CaCQO; particles. By now, in-situ pH measurements
and in-situ X-ray diffraction experiments in CO, media have been carried out by our team to help
us get more insight into the understanding of the mechanisms of particle formation and the
dynamics of protein encapsulation within CaCOs particles. This is beyond the scope of this study,

and the results will be presented in another paper.

2.5. Kinetic release of Lysozyme

This study was carried out at three different pH values: 7.4; 6.0; 4.5. A burst release was
observed during the first 30 minutes of release, followed by a more progressive release that
started to stabilize after 3 hours (Figure 9). The amount of released protein increased while
lowering the pH, due to the faster degradation of CaCO3; microspheres under acidic pH, and a
maximum release of 89 % was obtained after 24 hours at pH 4.5. This degradation was observed
at 24 hours of kinetic release using scanning electron microscopy. It can be noted that after 24

hours at pH 4.5, particles were totally dissolved and could not be observed anymore. It should be
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pointed out that one of the applications of CaCOs particles we intend to use is to incorporate them
into an implantable hydrogel system for bone and cartilage tissue engineering. Therapeutic

protein will be encapsulated in CaCO; particles and undoubtedly will be released much more
slowly in such conditions.
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Figure 9. Lysozyme kinetic release profiles and the corresponding SEM observations of microparticles after release.

CONCLUSION

In the present study, two protein encapsulation methods were designed based on the
emulsification of a polymer solution or an aqueous solution in CO, media. Two types of particles,
polymeric PLGA and inorganic CaCOg3, were successfully generated. The encapsulation yields in
both cases can reach 60%. The mechanism of particle formation in the case of PLGA particles
appears to be complex. It might involve an emulsification/extraction process or a phase
separation phenomenon depending on the experimental conditions. This work can serve as an
alternative for classic methods which use volatile toxic solvents. The mechanism of CaCOj3
formation in the CO, media and the mechanism of lysozyme encapsulation within CaCOg3

particles were also discussed. Details about the mechanism of CaCO3 formation will be presented
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in the next publication by introducing results of in-situ experiments in CO, media. Lysozyme
release profiles were also carried out in the case of CaCO; particles. The release profile of
lysozyme from CaCOj; particles reveals it to be pH-dependent. Further efforts will be provided
for process optimization, particle characterization, encapsulation of therapeutic proteins, in-vitro
and in-vivo release, and particle surface modification as necessary steps for the development of

the final product in the form of hybrid biomaterials.
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IV.2 CHAPITRE 2: Encapsulation de protéines dans des particules de

PLGA préparées en milieu CO; pressurisé en utilisant des solvants
non-toxiques: formulation et comparaisons avec la méthode de

séparation de phase

Nous avons montré dans la premiere partie de notre étude que des particules sphériques de PLGA
pouvaient étre formulées a I’aide d’un procédé basé sur la dispersion d’une phase organique
(glycofurol, GF) dans une phase de CO; pressurisé. Par ailleurs, ce procédé montre la possibilité
d’encapsuler avec succés une protéine modele, préformulée sous forme de nanoprécipité.
Cependant, les résultats préliminaires ont révélé la complexité du procédé. En effet, les donnees
obtenues lors de I’étape d’optimisation du rendement d’encapsulation indiquent que de faibles
quantité d’éthanol sont favorables pour I’encapsulation de la protéine mais ne sont pas optimales
pour réaliser I’étape d’émulsification. Ainsi, dans les conditions étudiées, et en présence de
glycofurol, la formation des particules de PLGA semble faire intervenir deux mecanismes
physico-chimiques distincts : un phénomene d’émulsification/extraction de solvant et un
phénomeéne de séparation de phase. Afin de mieux comprendre ces deux mécanismes et discerner
leur réle dans la formation des particules de PLGA, nous nous sommes tout d’abord placés dans
des conditions ou seule la séparation de phase était impliquée dans la formation des particules.
Ainsi, nous présenterons les résultats d’une étude de formulation basée sur I’addition d’une phase
liquide (éthanol et eau) permettant la désolvatation ménagée du polymére PLGA initialement

dissout dans le glycofurol.

Dans une deuxieme partie de ce chapitre, nous avons cherché a élaborer un nouveau procédé
d'émulsification/extraction en milieu CO, pressurisé mais en utilisant un autre solvant injectable,
I’isosorbide dimethyl ether (DMI), qui présentait un meilleur profil toxicologique que le
glycofurol (voir partie bibliographique, partie 11.2) et une plus grande capacité a solubiliser le
PLGA. Nous souhaitions utiliser la méthode d'émulsification/extraction pour la formulation de
particules de PLGA car cette methode permet de contréler facilement la taille des particules, ce
qui peut étre utile selon les applications recherchées. Aprés avoir étudie la faisabilité du procédé,
nous avons cherché a rendre modulables les conditions de formulation en milieu pressurisé en

étudiant notamment des mélanges DMI/GF.
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Pour les différentes approches, nous avons concentré notre travail sur I’étape de formulation en
utilisant la méthodologie des plans d’expérience afin de mettre en évidence I’effet des différents
facteurs sur le rendement d’encapsulation et trouver les zones optimales dans le domaine

expérimental pour optimiser les procedes.

Les résultats obtenus sont présentés dans la publication intitulée “Preparation of Polymeric
Particles in CO, medium using Non Toxic Solvents: Formulation and Comparisons with a Phase
Separation Method” publiée dans “ European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics”.

L'encapsulation de protéine dans les particules de carbonate de calcium s'avére prometteuse, mais
nécessite des études approfondies concernant la caractérisation physicochimique des particules et
la compréhension de la formation des particules en milieu CO, pressurisé. Désormais, cette étude

fait I'objet d'un autre projet de recherche dans notre laboratoire.
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Abstract:

The aim of this work was to elaborate formulation strategies to encapsulate a protein into
biodegradable polymeric particles for sustained release purpose. In this paper, two encapsulation
methods will be presented, one dealing with a phase separation phenomenon while the other
involving an emulsification/extraction process in CO, medium. In those methods, only non-
volatile injectable solvents such as glycofurol or isosorbide dimethyl ether were used to dissolve
the polymer. Moreover, experimental designs were built up to help us to go further in the
understanding of the processes and to better predict output responses in design space. Spherical
particles were successfully generated with a satisfactory encapsulation yield. Further
characterization steps such as in-vitro, in-vivo releases will be carried out to validate the interest

of our encapsulation methods in the development of drug delivery systems.

Key words: non-toxic solvents, protein encapsulation, drug delivery systems, experimental
design, CO,, poly-lactic-co-glycolic acid (PLGA).
I. INTRODUCTION

Protein encapsulation in biodegradable polymers has been drawing attention of researchers since

decades [1, 2] and it is still the subject of many publications in recent years [3, 4]. This research
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topic arises from the fact that many therapeutic proteins have been discovered and the
encapsulation of these molecules into a controlled release system can improve the therapeutic
efficiency and offers benefits to patient comfort [5]. Hence, many encapsulation methods have
been developed to respond to the actual need such as: water/oil/water (w/o/w) [6], solid/oil/water
(s/o/w) [7], simple coacervation [8] and other derivative methods [9, 10]. Although each method
presents its own disadvantages, proteins can be encapsulated more or less successfully by these
methods. With no intention to be exhaustive, some disadvantages of each method are listed below
for illustration purpose. For instances, in the w/o/w method, proteins may absorb at w/o
interfaces, unfold and loss their integrity [5]. To avoid destructive w/o interfaces, s/o/w and
solid/oil/oil (s/o/0) have been developed and their utility have been proven by many works [3, 7,
11, 12]. However, amount of residual solvent and non polar character of the continuous phase are
considered as drawbacks in s/o/o method while low encapsulation efficiency and the diffusion of
stabilizing agents into the water phase are issues of s/o/w method [13]. In classic simple
coacervation method, which was widely used for protein and peptide encapsulation, the main
problem lies in the toxicity of residual coacervating and hardening agents remaining in the final
product [14].

In those methods mentioned above, the use of volatile solvents such as halogenated solvents is
rarely avoided, which is harmful to human health and the environment. Hence, it is of great
importance to find ways of avoiding the use of these solvents in the encapsulation process. An
interesting approach was developed based on the PGSS (Particle Gas Saturated System) method,
which allows poly-lactic-co-glycolic acid (PLGA) microparticles to be formed in CO, medium
without using any organic solvent in a mild condition of temperature [15]. Moreover, it was
reported that there was no significant loss of activity of proteins encapsulated by this technique.
However, according to the authors, it is difficult to control the size, shape and drug release
kinetics of this type of PLGA microparticles [15]. Therefore, this technique requires further
improvements to prove its interest in the development of protein delivery system. Another
approach is to use non-volatile water-miscible solvents [16, 17], which are much safer than the
volatile ones. One example of this approach is the work of Ugo Balati et al. [18] in which DMSO
or n-methyl pyrrolidone was used to dissolve PLGA and proteins. PLGA nanoparticles were
formed by a process called nanoprecipitation when polymer solution was put in contact with a

non-solvent of PLGA like water or ethanol.
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In this paper, we present two encapsulation methods where protein was firstly precipitated and
the suspension of protein precipitates was then mixed with a polymer solution prepared in
glycofurol (GF) or in a mixture of GF and isosorbide dimethyl ether (DMI). To our best
knowledge, GF and DMI are the two safest injectable solvents used in different drug products for
parenteral or other therapeutic uses [19-24] with a consistently low toxicity demonstrated through
many studies [24-27]. This is the rationale of our work on the formulation of PLGA particles
using different preparation methods. In this present paper as our first piece of work related to
protein encapsulation in PLGA particles using water-miscible injectable solvents, two
encapsulation methods named emulsification/extraction method in CO, medium and phase
separation method will be shown. The aim of this work was to optimize these two encapsulation
processes using experimental design. Different formulation variables such as solvent
composition, pH, polymer concentration, etc. were studied to allow optimal conditions of
encapsulation process to be found. Besides, comparisons between these two processes will be
made.

Il. MATERIALS & METHODS

I1.1 Materials:

Lysozyme (chicken egg-white), Micrococcus lysodeikticus, glycofurol (tetraglycol or a-
[(tetrahydro-2-furanyl) methyl]-o-hydroxy-poly(oxy-1,2-ethandiyl), isosorbide dimethyl ether
(1,4:3,6-Dianhydro-2,5-di-O-methyl-D-glucitol) were obtained from Sigma-Aldrich (Saint
Quentin Fallavier,France). Uncapped 75/25 PLGA provided by Phusis (Saint-Ismier, France) had
a mean molecular weight of 21,000 Da (polydispersity index 1=1.8) as determined by size-
exclusion chromatography (standard: polystyrene). Poly (e-caprolactone) (Capa® 6250, Mw
25,000) was kindly supplied by Perstorp (Warrington, England). Lutrol F68 and Lutrol F127

were purchased from BASF (Laserson, France).

I1.2 Methods:

I1.2.1. Preparation of particles using phase separation method:

*Preparation of protein precipitates:

Protein precipitation using GF had been optimized by A.Giteau et al [28]. Precipitation condition
of experiment number 4, which is one of the optima found by the author, was chosen to perform

the precipitation step. Concretely, lysozyme was dissolved in 0.16 M NaCl solution at the
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concentration of 20 mg/ml. Thereafter, 25 ul of this solution was then mixed into 975 ul of
glycofurol, which played here a role of anti-solvent, to obtain a suspension of precipitated protein

for further use.

*Preparation of polymer solution:

A stock solution of 12% (w/v) PLGA in glycofurol was firstly prepared. Concentrations in this
present paper will be expressed in w/v unless otherwise stated. Precisely, after adding PLGA to
glycofurol, the mixture was left under stirring for about 48 hours and then was left to stand for at
least 7 days at room temperature. During this period of time, a macroscopic evolution of polymer
solution was observed. This phenomenon was probably due to a reorganization of polymer chains
with time leading to a partial precipitation of polymer from the solution. Before any further use,

the solution was filtered through 0.2 um pore size filter (Minisart RC 25, Sartorius Stedim).

*Preparation of protein-loading particles:

Firstly, 100 pl of suspension of protein precipitates in GF was added into 200 pl of polymer
solution in GF to obtain finally a suspension of protein precipitates in polymer solution. The final
polymer concentration in this suspension was either 5% or 8%. A certain amount of ethanol (50-
150 ul) was then added into it, right before some volume (0.9-1.8 ml) of a 1% Lutrol F68
solution (solution X) was added into this mixture to start the phase separation. Thereafter, 15 ml
of a 1% Lutrol solution in glycin buffer 1.25 mM pH (9-11) (solution Y) was introduced into the
suspension. pH was measured using a MicropH2001pH-meter with a resolution of 0.01 pH
(Crison Instruments, Paris, France). It should be noted that pH below 9 did not give a good result
in terms of particle collection after centrifugation based on our previous work. After 15 minutes,
15-25 ml of the solution Y was added into the suspension and this suspension was left to stand
for 12-24 hours for the extraction step. It should be noted that at the end of the formulation pH
was found to be around 7.After that, the suspension of particles was concentrated by successively
centrifuging at 1000 g for 30 minutes and then 2000 g for 30 minutes. Only redispersible particles
were collected and the supernatant was eliminated. The final volume of the suspension was about
1 ml. This suspension was then freeze-dried for further quantification. A brief procedure is

summarized in Figure 1.
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Suspension of protein precipitates/polymer solution

1. Ethanol

2. 1% Lutrol solution (solution X)

A4

Suspension of PLGA particles

3. 1% Lutrol solution/glycin buffer
(solution)

A 4

Suspension of solidified PLGA particles

4. Centrifugation, supernatant elimination

A4
Concentrated suspension of solidified PLGA particles

Figure 1 : flow chart of the procedure used for the preparation of protein-loading PLGA particles

by phase separation

To optimize the formulation procedure, an experimental design was used. At the outset of
our experimental program, a screening design was carried out to evaluate the impact of different
operating factors. 7 following factors were chosen to be studied: A (extraction time), B (pH of
solution Y), C (total volume of the suspension), D (volume ratio between polymer solution and
solution X), E (ethanol volume), F (extraction temperature), and G (polymer concentration). In
this set of experiments, a 2-level saturated fractional factorial design 27;;* was used to get insight
into the possible significant effects. Factorial effects defining contrast are | = ABD = ACE =
AFG = BCF = BEG = CDG = DEF = ABCG = ABEF = ACDF = ADEG = BCDE = BDFG =
CEFG = ABCDEFG. With this type of low-resolution design, main effects are confounded with
two-factor interaction (2FI) effects. In fact, on the assumption that third order (3FI) effects are
not significant, in our case of 7 factors, main effects will be aliased with two-factor interactions
as follows [29]:

[A]=A+BD +CE +FG
[B] =B+ AD + CF + EG
[C]=C+ AE + BF + DG
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[D]=D+AB+CG + EF

[E]=E + AC +BG + DF

[F]=F + AG + BC + DE

[G]=G+AF+BE+CD
Therefore, a foldover (mirror-image fold-over) design was applied in order to free the main
effects from two-factor interactions [29, 30]. After knowing the active factors, response surface
methodology may be used to optimize the process. Design-Expert® 8 (Stat-Ease, Minneapolis,

U.S.) package was used for experimental design and data analysis.

[1.2.2. Preparation of particles using emulsification/extraction method in CO, medium:
*Preparation of protein precipitates:

In this series of experiments in CO, medium, our goal was to study the influence of the
composition of solvent mixture used to dissolve polymer on the encapsulation yield under fixed
conditions of pressure and temperature. Due to the fact that PLGA is much more soluble in DMI
than in GF, it was decided to prepare protein precipitates using DMI instead of using GF in order
to minimize the time of homogenization when the suspension of protein precipitates was added
into polymer solution.

Like in the case of GF, protein was firstly dissolved in a solution of NaCl. This solution
was then mixed with DMI to allow protein precipitates to be formed. In order to optimize the
precipitation condition, an experimental design was built up using a Doehlert matrix [31] in
which ionic strength, volume of aqueous phase and protein quantity with the following
characteristics were chosen to be studied as variables:

-ionic strength (Xy): center point - 0.3 M; step size - 0.29 M.

-volume of the aqueous phase (X;): center point - 90 ul; step size - 75 pl.
-protein quantity (X3): center point - 0.9 mg; step size - 0.5 mg.

The final total volume after mixing the protein solution with DMI was 1 ml.

This approach was inspired by the previous work of A. Giteau et al. [28] except that the
range of protein quantity was modified to suit our purpose. Lysozyme was chosen as protein
model and activity yield of lysozyme precipitates was the output to be measured. It was
determined by measuring the turbidity of Micrococcus lysodeikticus suspension at 450 nm after

an appropriate dilution (cf. 11.2.3.2). A series of 13 distinct experiments uniformly distributed in
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the spherical domain (Figure 2) was firstly carried out (Table 1). The center point of experimental
domain was repeated 6 times to estimate the pure experimental error. The postulated empirical
model used to calculate the response from the input variables was as follows:

Y =fo + BiXs + BoXo + PaXs + ProXiXo + PraXiXs + PasXoXs + PuXi + PooX5 + PasXs +
P123X1X2X3

Figure 2 : distribution of experimental points in design space (Doehlert matrix).

In order to validate the postulated model, 4 check points uniformly distributed in the
design space were added to the previous set of experiments. Their distance from the center point
is half the radius of the chosen spherical domain. At these check points, the differences between
the actual yields obtained through observation and those obtained through theoretical calculation
from the empirical model were then compared with the experimental error. Besides, an ANOVA
analysis was performed to test the significance of the chosen model and the overall lack-of-fit of
the experimental points in the domain. Nemrodw® (LPRAI, Marseille, France) was used for

experimental design and data analysis.
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Table 1 : experimental points with the corresponding activity yield of protein precipitates

prepared using DMI.

ionic strength aqueous volume protein quantity activity yield
N°EXp
(M) (k) (mg) (%)
1 0.59(1.000) 90.0 (0.000) 0.9 (0.000) 90.6
2 0.01 (-1.000) 90.0 (0.000) 0.9 (0.000) 94.9
3 0.44(0.500) 155.0 (0.866) 0.9 (0.000) 97.0
4 0.16 (-0.500) 25.0 (-0.866) 0.9 (0.000) 90.7
5 0.44 (0.500) 25.0 (0.866) 0.9 (0.000) 76.7
6  0.16(-0.500)  155.0 (0.866) 0.9 (0.000) 90.9
7 0.44(0.500) 111.7 (0.289) 1.3 (0.816) 815
8  0.16(-0.500)  68.3 (-0.289) 0.5 (-0.816) 80.9
9 0.44 (0.500) 68.3 (-0.289) 0.5 (-0.816) 100.0
10  0.30(0.000) 133.3 (0.577) 0.5 (-0.816) 100.0
11 0.16(-0.500)  111.7 (0.289) 1.3 (0.816) 80.0
12 0.30(0.000) 46.7 (0.577) 1.3 (0.816) 88.5
13 0.30(0.000) 90.0 (0.000) 0.9 (0.000) 92.9
14 0.30 (0.000) 90.0 (0.000) 0.9 (0.000) 90.5
15 0.30(0.000) 90.0 (0.000) 0.9 (0.000) 102.0
16 0.30 (0.000) 90.0 (0.000) 0.9 (0.000) 98.0
17 0.30 (0.000) 90.0 (0.000) 0.9 (0.000) 94.9
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18 0.30(0.000)  90.0 (0.000) 0.9 (0.000) 97.0
19  0.18(-0.408)  72.3 (-0.236) 0.8 (-0.167) 875
20 0.42(0.408)  72.3(-0.236) 0.8 (-0.167) 90.0
21 0.30(0.000)  125.4 (0.471) 0.8 (-0.167) 102.5
22 0.30(0.000)  90.0 (0.000) 1.1 (0.500) 94.5

Values in parentheses are coordinates of experimental points presented in coded form.
Points number 19, 20, 21, 22 were check points used for the validation of empirical model.

*Preparation of protein-loading particles:

The following preparation procedure was adapted from a process patented by our
laboratory[32]. A scheme of the experimental setup used for the preparation of PLGA particles is
shown in Figure 3. Firstly, 0.4 ml of a suspension of lysozyme precipitates in polymer solution
was introduced in a 14 ml view-cell (E1), which was kept at the operating temperature (39.6 +
0.1°C) by a thermostated water bath. Lysozyme and PLGA amounts were respectively 0.09 mg
and 30 mg. The suspension was prepared by adding 100 ul of lysozyme precipitates in DMI with
300 pl polymer solution. CO, was then delivered to the cell by means of a membrane pump. The
mechanical stirring was kept at 1500 rpm to favor the formation of an emulsion in CO,. Once the
desired pressure (80 £ 0.1 bars) was reached, 1.5 ml of 1% Lutrol F68 solution prepared in glycin
buffer (0.625M) pH 10 (E2) was injected to the cell using a HPLC pump. The stirring was kept
for 20 minutes before a depressurizing step. A suspension of particles was then collected in (E3),
which contained 5ml of 9% Lutrol F127 solution (solution E4). This suspension was left to stand
for 30 minutes before 35 ml of solution E4 was added into it. This final suspension was left to
stand at ambient temperature (=25°C) for 8 hours. Thereafter, the suspension was centrifuged at
2000g for 30 minutes, which allows particles to be collected. Particles were washed one time
with distilled water before being freeze-dried.

We believe that under known conditions of temperature and pressure, emulsification in
CO; medium and the consequent impact on the encapsulation yield will strongly depend on the
composition of solvent mixture. Hence, a mixture design was built up in which DMI, GF, and
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ethanol were chosen as components and Scheffé canonical polynomials [33]were chosen as
regression models. These three components vary as shown:

0.25 <A (DMI)

0<B (GF)<0.5

0 < C (ethanol) <0.25

A+B+C=1
The total volume of solvents and the amount of PLGA were respectively fixed at 400 pl and 30
mg. 100 pl of protein suspension, which was used to mix with 300 pl of polymer solution, was
considered as 100 pl of DMI in the calculation of solvent composition.

The experimental domain with the chosen constraints is not a simplex. Thus, point
exchange algorithm and coordinate exchange algorithm [34] have been used to search
experimental points across the design space based on IV-optimum (l-optimum) criterion, which
minimizes the integral of prediction variance over the experimental domain [35]. Quadratic
model was firstly chosen for our study. A series of 11 distinct experimental points was then found
based on the above-mentioned criterion. Some points were repeated for the estimation of the pure
experimental error (5 degrees of freedom). The model may be eventually augmented if necessary
by adding extra points to the design space. Design-Expert® 8 (Stat-Ease, Minneapolis, U.S.)

package was used for experimental design and data analysis.
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Figure 3 : Schematic diagram of the experimental setup.

11.2.3. Particles characterization:

11.2.3.1. Morphology and size:
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The surface morphology of the particles was investigated by scanning electron
microscopy (SEM) (JSM 6310F, JEOL, Paris, France) at accelerating potential of 3 kV. Freeze-
dried particles were mounted onto metal stubs using double-sided adhesive tape and then
vacuum-coated with a film of gold using a MED 020 (Bal-Tec, Balzers, Lichtenstein).

Particle size was determined by dynamic light scattering technique. A Nanosizer®
(Malvern Instruments, Worcestershire,UK) was used in the case of particles prepared by phase
separation while those obtained from emulsification/extraction method were measured by a
Mastersizer® 2000HS (Malvern Instruments, Worcestershire,UK). Suspensions of particles in
distilled water before freeze-dried step were used for these analyses.
11.2.3.2. Encapsulation yield of protein:

The biologically active entrapped protein was determined using Micrococcus
lysodeikticus [3, 28]. Briefly, the total amount of each batch (15-30 mg according to experiment
conditions) of freeze-dried lysozyme-loaded microparticles obtained after formulation was
dissolved in 0.9 ml of DMSO. After 1 hour, 3 ml of 0.01M HCI was added. The solution was left
to stand for 1 more hour and then diluted to an appropriate range of concentration before being
incubated overnight with a suspension of Micrococcus lysodeikticus. Lysozyme activity
determination was based on turbidity measurement at 450 nm (UVIKON 922, Kontron
Instruments, France). The amount of encapsulated active protein was calculated using a standard
curve after subtraction of the control value of blank sample. The blank sample was prepared in
the same condition of protein-loaded sample in absence of protein precipitates. It should be
pointed out that blank sample did not show any lysis effect on Micrococcus lysodeikticus.
11.2.3.3. DSC analysis:

Differential scanning calorimetry (DSC) was performed with a Mettler Toledo Star
System (Mettler-Toledo, Viroflay, France). Approximately 10 mg of sample was placed in a
sealed aluminum DSC pan without hole. The measurements were carried out at 5°C.min™* under
nitrogen flow. The sample was firstly heated to 70°C. Thereafter the sample was cooled down to
0°C before being reheated to 70°C. Thermal data were taken from the second heating step using
the supplied software.

I1l. RESULTS & DISCUSSIONS

I11.1. Formulation of lysozyme-loading particles using phase separation method:
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At the initial stage of our experimental program, screening design was firstly performed to

find influential factors on the encapsulation yield. It can be seen in the half-normal plot (Figure 4)
that only the estimation of the effect of factor B (pH) falls off to right of the line, which means
this effect has contributed the most to the variation of the response. Other effects falling in line,

which represents a normal scatter presumably due to experimental error, are probably

insignificant. As already said in the method part, the factor B confounds with some of two-factor

interactions such as AD, CF, EG. In order to clear the factor B of these two-factor interactions

and to be able to conclude whether factor pH is significant or not, the initial design was

augmented by adding its mirror image to perform a foldover design. The result is shown in the

Figure 5 and this time, factor B (pH) is confirmedly active.

o
©

© ©
=1 m
‘HHIIIHlIHIl L1 |

o
=1

Half-normal % probability
b

30

0.00

005

I T I
0.11 0186 0.21

|Effect|

Figure 4 : half-normal plot of effects for encapsulation yield
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Figure 5 : half-normal plot of effects for encapsulation yield of lysozyme after foldover. (From

leff to right are the estimation of E, BE, F, G, DE, D, DG, DF, CE, CF, C, EF, A, B)
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At this stage of the work, our wish was to study the influence of pH on the response and
eventually find the optimum condition for the encapsulation process. Hence, while keeping other
factors constant, pH was gradually modified in the chosen range and then the consequent
variation of the encapsulation yield was noted. It can be noted in the Figure 6 that encapsulation
yield does not change much in a range of pH from 10.25 to 10.65. It can be found 75-85% of
encapsulation yield in this range with a maximum of 85% at pH of 10.35. QOutside this range,
encapsulation yield begins to decrease, which is maybe a sign of the onset of PLGA hydrolysis in
alkaline medium.

yield (%) 100 -
90 -

80 - {
70 - :{

60 -
50 - i
40 -
30 {
20 -
10

pH
0 ‘

10 10,2 10,4 10,6 10,8 11 11,2

Figure 6 : variation of encapsulation yield according to pH.

(Error bars are presented as standard error of mean, n=3)

The size of particles in suspension form, determined by Nanosizer, is about 250 nm
(Table 8), which is coherently confirmed by the observation of freeze-dried powder under
electron microscopy (Figure 11.A). Freeze-dried particles appear to be spherical but aggregated.
It suggests that there is residual GF still remaining in the particles (Tg = 27.5°C compared to Tg
= 45°C of pure PLGA) [36]. However, obtaining a powder form is not our ultimate goal in this
formulation part. At this stage, it seems fair for us to say that a suspension form of protein-
encapsulated PLGA particles, which would be used for parenteral applications, is successfully

formulated. Besides, it needs to be emphasized that the aim of this work is to encapsulate a
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therapeutic protein, which is generally very fragile and easily denatured by different factors.
PLGA particles with a less pronounced aggregation can be seen in the Figure 11.B. This batch of
particles can be prepared by increasing ionic strength and buffer capacity of the solution Y,
which is harmful for protein activity but might be useful, for instance, in the case of
encapsulation of a lipophilic drug like many anti-cancer drugs. Indeed, PLGA particles with an
average size of 250 nm prepared by this method may be suitable for a passive tumor targeting
based on enhanced permeability and retention (EPR) effect. Although the optimal size for EPR
effect has not been precisely determined yet, it can be found in the literature that the cutoff size of
the pore in tumor vessels is between 400-600 nm suggested by a study using liposomes as
carriers [37] or can be ranging from 200 nm to 2 um based on a direct observation of tumor
vasculature [38, 39]. However, it should be noted that the pore size is tumor-dependent and the
permeability can vary during tumor progression as well as the anatomical location [38, 40].
*Underlying mechanism of the encapsulation process:

Since protein precipitates were prepared using precipitation process and were freshly
mixed with polymer solution, we believe that protein precipitates were in solvated state and had a
surrounding liquid surface of GF, which is the solvent of PLGA. Therefore, like in the case of
classic simple coacervation method, the interfacial tensions between drug-phase and
coacervate/continuous phases play the essential role in the final result [8]. Solvated protein
precipitates, continuous phase (H.O) and coacervate phase are denoted as L1, L2, and L3
respectively. A complete encapsulation occurs when the following conditions are satisfied:
S1=7yn3 = (Yuue + yius) <0
S2 =y = (e + yias) <0
Sz =7yLw2 = (yws + yions) > 0
It can be seen that the lower y 1/3°S value is, the lower S, is, the higher S; is, and thus the more
L3 will spread over L1 and then the better the encapsulation yield will be. That is the reason why
protein precipitates in solvated state have been used for the formulation. In this study, continuous
phase is water in which proteins are literally soluble, but it can be envisaged to increase Sz by
using another continuous phase like ethanol, which is not a solvent of proteins, to make greater
YL1/L2.

I11.2. Formulation of lysozyme-loading particles using emulsification/extraction method in CO,

medium:
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*Protein precipitation using DMI:

Activity yield corresponding to experimental points are listed in Table 1. Beside the fact
that 100% of protein recovery could be obtained at different conditions of precipitation, the
minimum value found at experimental points was 76.7%, which is very promising for the use of
DMI to precipitate protein. It can be seen via the optimal pathway (Figure 7) the trend of activity
yield according to the chosen variables. In fact, when activity yield changed from the minimum
value to the maximum one, while other factors stayed almost at the same level, protein quantity
changed its sign from positive to negative, which means protein quantity apparently played an
important role in this process. Having mentioned that, it needs to be emphasized that yield
maximization only occurred when ionic strength and aqueous volume were at a certain level.
Therefore, it will be unsurprising if some interactions such as bis, b2, bi23 are also found to be
significant. The empirical model above-mentioned in section 11.2.2 was fit to the data for
predictive purpose. The model was validated by evaluating the residuals of the check points.
Result from Table 2 shows that statistically there are no difference between the residuals and the
pure experimental error, which permits the postulated model to be validated. Furthermore, an
ANOVA test was performed. It is shown in Table 3 that the chosen model is significant and the
overall lack-of-fit is not statistically greater than the pure experimental error. Therefore, the
postulated model with its coefficients summarized in the Table 4 is suitable for the prediction of
activity yield in the chosen ranges of parameters. As already said above, it can be found in this
table that not only bz but also by, bas, bizz were significant. To illustrate the equation used for
prediction, the activity yield is mapped over the experimental domain at the cut of X,=90 pl in a
contour plot and in a 3D surface plot (Figure 8). Our goal in this formulation part is to prepare
protein precipitates whose activity yield is at least 95%. Hence, a desirability function was
elaborated with the minimum value set at 95% and the target value set at 100% to help us in
finding the region where our goal is satisfied. The result at the cut of X,= 90 pl is shown in
Figure 9. The following combination of X; = 0.3 M, X, =90 pl, X3 = 0.9 mg where activity yield
was found to be about 95.6 + 3.2% was chosen for the encapsulation process in CO, medium,

which is the topic of the next paragraph.
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Figure 7 : optimal pathway of activity yield of lysozyme precipitates prepared using DMI.

Table 2 : validation of empirical model using check points.

Check points obseved value calculated value Difference df p-value

19 87.50 94.40 -6.90 7 0.141
20 90.00 93.72 -3.72 7 0.400
21 102.50 98.17 4.33 7 0331
22 94.50 90.67 3.83 7 0.387

Table 3 : ANOVA table showing the significance of the model and the lack-of-fit test.

Source Sum of df Mean square F value p-value
squares
Model 915.961 10 91.596 5.3867 0.00512 **
Residual 187.045 11 17.004
Lack-of-fit 105.056 6 17.509 1.0678 0.481
Pure error 81.988 5 16.397
Total 1103.01 21
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Table 4 : estimation of coefficients in the chosen special cubic model used for prediction of

activity yield in the preparation of lysozyme precipitates.

Coefficient F.Inflation  st. Deviation t.exp. p-value
b0 95.66 1.44 66.45 < 0.0001 ***
bl -2.43 1.34 2.30 -1.06 0.3130
b2 5.72 1.00 1.98 2.88 0.0148 *
b3 -5.64 1.00 1.98 -2.84 0.0159 *

bl-1 -3.65 1.07 3.27 -1.12 0.2880

b2-2 -71.92 1.07 3.27 -2.42 0.0339 *

b3-3 -7.60 1.02 3.04 -2.50 0.0296 *

b1-2 11.33 1.12 4.73 2.39 0.0356 *

b1-3 -15.07 1.12 5.31 -2.84 0.0161 *

b2-3 -14.76 1.12 531 -2.78 0.0179 *
b1-2-3 54.82 1.34 20.17 2.72 0.0200 *
prote quartry a A yield correc. B

-

-

ionic Str.ength

ionic strength

Figure 8 : activity yield of lysozyme precipitates presented in a contour plot (A) and in a 3D

surface (B). Aqueous volume was fixed at 90 pl.
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Figure 9 : contour plot of desirability function. Aqueous volume (X;) was fixed at 90 pl.

*Preparation of lysozyme-loading particles:

Results are listed in Table 5. It can be seen that encapsulation yield of the first 16
experiments varies from 57.8% to 88.9%. However, the firstly assumed quadratic model (p-
value=0.0711) fails to explain the variation of the yield in the chosen experimental domain (Table
6.). Besides, in this table, one can also note that special cubic model (p-value=0.0021) and cubic
model (p-value=0.0008) are found to well describe the variation of encapsulation yield and do not
show a significant lack-of-fit. In this series of 11 distinct experiments, we were fully aware that
cubic model used up 10 degree of freedom and thus the lack-of-fit test did not have much
meaning. At this stage of experimental design, we did not have enough information to rule out
any one of these two regression models. Therefore, 5 extra points (Table 5, experimental points
from standard 17 to standard 21) were added into the design space to test the augmented models.
These 5 points were found using exchange algorithm based on l-optimum criterion in the
assumption that the phenomenon would be explained by a cubic model. By doing this, it was
ensured that prediction variance in the design space in either case, special cubic or cubic, would

have a good quality.
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Table 5 : experimental points and the matching encapsulation yield. (This experimental design

was used for the preparation of lysozyme-loading PLGA particles in CO, medium.)

Std Run DMI GF Ethanol Yield (%)
1 4 0.544 0.456 0.000 74.4
2 13 1.000 0.000 0.000 60.0
3 7 1.000 0.000 0.000 57.8
4 16 0.843 0.157 0.000 88.9
5 5 0.421 0.500 0.079 65.6
6 14 0.667 0.238 0.095 76.7
7 10 0.667 0.238 0.095 68.9
8 12 0.667 0.238 0.095 73.0
9 3 0.527 0.341 0.131 68.9
10 15 0.819 0.000 0.181 78.9
11 9 0.819 0.000 0.181 77.8
12 1 0.309 0.500 0.191 67.0
13 8 0.309 0.500 0.191 65.4
14 11 0.679 0.087 0.234 85.6
15 2 0.545 0.205 0.250 75.6
16 6 0.405 0.345 0.250 77.5
17 18 0.667 0.333 0.000 75.5
18 21 0.917 0.000 0.083 66.7
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19 20 0.750 0.125 0.125 68.9

20 19 0.563 0.250 0.188 76.7

21 17 0.750 0.000 0.250 90.9
Table 6 : ANOVA table of different models before the design was augmented.

mean p-

Source Sum of squares df square F-value value Conclusion
ANOVA for Scheffé quadratic model
Model 646.78 5 129.36 2.91 0.0711 not significant
Residual 445.23 10 44.52
Lack of fit 410.48 5 82.10 11.81 0.0085 Significant
ANOVA for Scheffé special cubic model
Model 937.40 6 156.23 9.09 0.0021  Significant
Residual 154.61 9 17.18
Lack of fit 119.86 4 29.97 4.31 0.0704 not significant
ANOVA for Scheffé cubic model
Model 1057 9 117.44 20.13 0.0008 Significant
Residual 35.01 6 5.83
Lack of fit 0.25 1 0.25 0.036 0.8561 not significant
Pure error 34.75 5 6.95
Cor total 1092 15
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After running the extra points, data were collected and analyzed. Firstly, analysis of
sequential model sum of squares has been carried out. This analysis consists of testing the truth of
a null hypothesis as follows: Hy: the response is invariant to the presence or absence of the group
of terms that has been added to the model. Special cubic model versus quadratic model and cubic
model versus special cubic model F-tests have been performed. While the p-value of the former
test is 0.0071, which means the term ABC should be included in the regression model, the p-
value of the latter one is 0.5084, much higher than 0.05, proving that the cubic model is not better
than the special cubic one in describing the variation of encapsulation yield in the design space.
Therefore, it seems reasonable for us to carry on further analysis with special cubic form as the
choice of the regression model.

Partial sum of squares of the model are summarized in an ANOVA table (Table 7). It can be
noted that the regression model is significant and there is no significant lack of fit, which means
the special cubic model cannot be rejected in the sense of prediction of the response in the chosen
experimental domain. In Figure 10.B, the response is mapped over the design space in a contour
plot and it can be found correspondingly in the Figure 10.A the matching standard error of the
response expressed in the unit of pure experimental error. The most interesting zone seems to be
the orange one in which predicted encapsulation yield can be found from about 85% to 90%. In

this zone, ethanol is found to be close to its upper constraint, which is 100 pl.

A B
) A: DMI
éﬁ;ﬂg'{‘gﬁ;&gig SaDML « Design Points Lovo2g "

15 HSOE‘
Dgg 57.8

0.750
750 0250

0750 0.563 0375 0.188 0.000 0.750 0:563 0375 0.188 0.000

B: GF C: ethanol B: GF C: ethanol

Figure 10 : predicted activity yield and prediction standard error maps. (A) Contour plot of

prediction standard error of special cubic model; (B) contour plot of predicted activity yield.
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Table 7 : ANOVA table showing the significance of special cubic model and the lack-of-fit test.

Mean p-
Source Sum of squares  df square F- value  value
Model 1203.43 6 200.57 9.86 0.0002 Significant
Linear mixture 283.90 2 141.95 6.98 0.0079
AB 330.71 1 330.71 16.25 0.0012
AC 31.23 1 31.23 1.53 0.2358
BC 4.16 1 4.16 0.20 0.6581
ABC 202.08 1 202.08 9.93 0.0071
Residual 284.85 14 20.35
Lack-of-fit 250.10 9 27.79 4.00 0.0706 not significant
Pure error 34.75 5 6.95

Corrected total 1488.29 20

Image of PLGA particles observed under scanning electron microscopy (SEM) is shown
in Figure 11.C. The particles look spherical and well separated one from the others, which
implies that solvents have been successfully extracted. Another indication of it is that the glass
transition temperature is about 34°C, 6.5° higher than the one obtained from sample prepared by
phase separation method (Table 8). About particle size, it can be noted that average size is
smaller in the case of particles prepared by phase separation method than those prepared by
emulsification/extraction in CO,. Moreover, distribution’s standard deviation in the case
emulsification/extraction is much higher, which is no doubt for us typical of the presence of an
emulsification step in the process. Hereby, we present a proof of concept of our process based on

an emulsification/extraction method, which theoretically permits particle size to be tuned to suit
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different applications by modifying the shear stress in emulsification step. Some properties of

PLGA particles formulated by the two methods are summarized in Table 8.

Besides, in comparison to the phase separation method, working with solvent mixtures in

CO; medium gives us more flexibility in the sense of modifying polymer composition or machine

configuration to adapt our purpose. For instance, PLGA can be mixed with poly e-caplactone,

which is not soluble in GF and thus cannot be used in phase separation method , to seek a more

sustained, or at least a modified release behavior compared to the one produced by pure PLGA

[41]. SEM image of particles prepared from a blend of PLGA and poly e-caprolactone, is shown

in Figure 11.D.

Table 8 : some characteristics of PLGA particles prepared by phase separation and

emulsification/extraction.

Size (nm) Glass transition
Method .
Mean Distribution’s standard deviation temperature (Tg °C)
Phase separation 249 51 27.5
Emulsification/ extraction* 2800 2650 33.9

*: analysis was performed with particles prepared under condition of Std 14 (Table 5)
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Figure 11 : PLGA particles observed under electron microscopy. (A,B) particles prepared using
phase separation method. In (B), glycine-NaCl buffer 0.625M pH 10 was used as the solution Y;
(C,D) particles prepared using emulsification/extraction in CO, medium. In (D), poly (e-

caprolacton) was mixed with PLGA at a ratio of 1/9 (w/w).

IV. CONCLUSION:

In this paper, we have presented two methods using non-toxic solvents for the preparation
of PLGA particles. These methods were used for protein encapsulation purpose but could also be
adapted to the encapsulation of other drugs. Each method has its own advantages and also comes
with certain disadvantages. Phase separation proves itself as a simple way to generate PLGA
particles; however, further effort will be required to fully understand how to modify and to
control particle size. Emulsification/extraction in CO, offers more options to change the
properties of PLGA particles in terms of particle size or polymer composition; however, the
indispensable use of a specific machine and CO, may be the weak point in this method compared
to the phase separation one. Based on the results obtained from this study, it seems reasonable to
pursue further steps in the development of these drug carrier systems. Influence of operating
parameters on particle size, process robustness, in-vitro release, and in-vivo release will be
carried out. Besides, working with other types of biodegradable polymers like pegylated-PLGA is
also envisaged.
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1v.3 CHAPITRE 3: Préparation de particules de PLGA en milieu CO;
pressurisé en vue de l'encapsulation des protéines: discussions du

mécanisme de formation de particules.

Dans le deuxieme chapitre expérimental, nous avons présenté un procedé de formulation des
particules de PLGA basé sur la méthode d’émulsification/extraction en utilisant I’isosorbide
dimethyl ether (DMI) comme solvant du PLGA (Figure 10, chapitre 2, zone orange). Afin de
préciser le mécanisme de formation des particules de PLGA générées par cette méthode, il nous
est apparu nécessaire de mieux comprendre les solubilités partielles entre le CO, et le DMI en
présence ou non de polymére. Nous présentons dans cette partie expérimentale les mesures de
solubilité du CO, dans le DMI et dans la solution de polymeére a I’aide d’approches classiques
validées pour d’autres systémes, ainsi que des mesures de I’expansion volumique du solvant DMI
et de la solution de polymere en milieu CO; pressurisé. Ces résultats nous apportent des éléments
nouveaux permettant de mieux comprendre le mécanisme de formation des particules de PLGA.
La solubilité du CO, dans le DMI a été ensuite modélisée par deux approches en utilisant : (1)
une équation d’état avec une regle de mélange ; (2) un modéle mathématique construit a partir
d’un réseau de neurones. Ce travail de modélisation nous permet de prédire avec confiance la
solubilité du CO, dans le DMI dans la zone expérimentale.

La corrélation entre la taille des particules et la vitesse d’agitation sera montrée pour mettre en
évidence le mécanisme de formation des particules qui est basé essentiellement sur une étape
d'émulsification. D’autre part, des études d’encapsulation, de libération in-vitro, et de
visualisation par la microscopie confocale seront aussi présentées dans ce chapitre afin de
montrer la faisabilité du procédé en vue de I’encapsulation d’une protéine.

Nos résultats correspondant a ce procédé nommé « Modified-PGSS » (Modified-Particle from
Gas Saturated Solution) sont présentés dans ce chapitres sous forme de I’article « Preparation of
polymeric particles in CO, medium using non-toxic solvents: Discussions on the mechanism of
particle formation.” soumis pour publication dans "European Journal of Pharmaceutics and

Biopharmaceutics".
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Abstract

In this paper, a new formulation method for the preparation of polymeric particles in CO, media,
named modified-PGSS (modified-Particle from Gas Saturated Solution), will be presented. Low-
toxic water-miscible solvent-DMI (isosorbide dimethyl ether) was used for the formulation. The
mechanism of particle formation will be discussed in detail. The solubility of CO, in DMI and the
volumetric expansion of DMI in CO, media were measured. A mathematical model was built to
predict the solubility of CO, in DMI in the chosen experimental space. Also, the solubility of
CO, was correlated with an equation of state. Moreover, model proteins were encapsulated in
these particles to show a proof-of-concept of our encapsulation method. In-vitro release profiles
will also be presented.

Keywords: DMI (isosorbide dimethyl ether), modified-PGSS, protein encapsulation, PLGA
(poly-lactic-glycolic acid), sustained release.
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I. INTRODUCTION

Protein encapsulation in a sustained release system has been proven to be useful for patient
comfort and therapeutic efficiency with the presence of many commercial products on the market
such as Lupron® Depot, Nutropin® Depot, Zoladex®, Trelstar® LA, Somatuline®LA,
Sandostatin  LAR® Depot, Decapeptyl®, Parlodel® Depot, Enantone® Depot, Posilac®,
Eligard®,... mostly in the form of biodegradable microparticles [1-3]. For the formulation of
microparticles, PLGA (poly-lactic-glycolic-acid) polymer has often been chosen as the shell
material due to its biocompatibility and biodegradability. The first patent for protein
encapsulation in PLGA microparticles, in 1987, reported the encapsulation of leutinizing
hormone-releasing hormone (LHRH) using a phase separation method [4]. Since then, different
encapsulation methods have been developed and used for protein encapsulation. Among these
methods, water/oil/water (w/o/w) [5], solid/oil/water (s/o/w) [6], simple coacervation [7], and
spray-drying [8] can be cited as the essential ones. However, the common point of the above-
mentioned methods is the use of toxic volatile solvents, which is harmful for the environment,
patient health, and the operators. Recently, the use of low-toxic, high-boiling-point solvents such
as dimethyl sulfoxide (DMSO)[9], glycofurol (GF)[10, 11], isosorbide dimethyl ether (DMI) [12]
have emerged as an alternative way to classic solvents for the formulation of PLGA particles. To
the best of our knowledge, DMI appears to be the safest solvent at the time being, based on
different toxicity criteria (Table 1). In a previous paper, a new procedure for the formulation of
PLGA particles in CO, media using DMI as the polymer solvent has been introduced and
compared with a phase separation method [12]. In this paper, the main focus will be the
discussions on the mechanism of particle formation. Solubility measurements show that CO, is
very soluble in DMI, which allows the properties of a DMI-CO, mixture to be appropriately
tuned to be able to form an emulsion with an aqueous phase in CO, media. Moreover,
dependence between the stirring rate and particle size will be shown to prove the existence of an
emulsification step in our formulation method. Model proteins were encapsulated into PLGA
particles to show a proof-of-concept of our encapsulation method. The in-vitro release of a model

protein from PLGA particles will also be presented.
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Table 1: toxicity review of different water-miscible solvents.

Angiotoxicity

Solvent LD50 Hemolytic Cardiovascular
(mL/kg)[13] activity[14] toxicity[15] (duration of vasospasm)[L6]

6.9 (iv/m.)

DMSO 12.6 (ip/m.) Very high Moderate 19.1
15 (po/m.)

NMP 4.4 (ip/m.) Moderate High 5.0*

GF 3.5 (ivim.) Moderate Insignificant 105

DMI 8.54 (iv/r.) Low Insignificant 5.9*
7.6 (iv/m.)

PEG200 12.9 (ip/m.) High Insignificant -
26 (po/m.)

Il. MATERIALS & METHOD

[1.1. Materials

Lysozyme (chicken egg-white), FITC-insulin, Micrococcus lysodeikticus, isosorbide dimethyl
ether (1,4:3,6-Dianhydro-2,5-di-O-methyl-D-glucitol) were obtained from Sigma-Aldrich (Saint
Quentin Fallavier,France). Uncapped 75/25 PLGA was provided by Phusis (Saint-Ismier, France)
with a mean molecular weight of 21,000 Da (polydispersity index 1=1.8) as determined by size-
exclusion chromatography (standard: polystyrene). Lutrol F127 was purchased from BASF
(Laserson, France). CO, (purity of 99.995%) was obtained from Air Liquid (Paris, France). A

micro-BCA protein assay reagent kit was purchased from Pierce (Bezons, France).

11.2. Methods
11.2.1. Solubility of CO, in DMI:
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11.2.1.1. Measurement of the solubility of CO, in DMI:

I

W...

(3)

Figure 1: Schematic diagram of the experimental setup for solubility measurements.

In this work, solubility measurements were carried out using a gravimetric method. The general
principle of this method consists of taking a sample of the DMI-CO, mixture without disturbing
its thermodynamic equilibrium. An experimental device (Figure 1) was designed in order to
achieve this objective. This type of device had been previously conceived and used for the
measurement of the solubility of CO, in DMSO and in cocoa butter[13, 14]. Briefly, the
measurement procedure was composed of the following steps:

-The first step consisted of obtaining an equilibrium state of the DMI-CO, mixture in a
thermostated cell (2) (V=94 mL) provided with a mechanical stirrer.

-Once pressure and temperature were stable, valves V-5 and V-6 were opened to allow a sample
of the mixture in liquid phase to flow to a thermostated sampling cell (3) (V=5mL) which was
removed afterwards for weighing. Note that the cell (2) was connected with a storage buffer cell
(1) (V=200 mL) which was used for the compensation of the pressure drop when sampling.
Besides, all of the pipes in the sampling loop were thermally controlled at the same temperature
of the cells (1) and (2).

-The last step consisted in finding the mass of CO, in the mixture. In order to achieve this, a
series of weighing operations, before and after CO, degassing, were carried out. The mass

percentage of CO; in the mixture was calculated as follows:

XCOZ (%) — MpMI-co2 ~MpMI x 100 (eq l)

mpMiI-coz
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where mpyy is the mass of DMI in the mixture and mpp—co 1S the mass of the mixture

sample.

11.2.1.2. Modeling of the solubility of CO, in DMI using a neural network:

Koz 100 .y

46

; a4
54342

. 573438

20 242625 30 Temperature

Figure 2: experimental solubility of CO, in DMI in the experimental space.

Measures of the solubility of CO, in DMI were carried out under different conditions of pressure
and temperature (Figure 2). Experimental points were chosen to be well distributed in the
experimental domain of pressure and temperature, which makes the data suitable for further
predictive modeling. In this paper, the neural network technique was chosen for this purpose.
Different topologies such as multi-layer perceptron (MLP), radial basis function (RBF), and
generalized feed forward (GFF) were tested, using the same data set which had been randomized
and partitioned into training, cross-validation and, testing subsets in the same fashion. It appeared
to us that MLP vyielded the best performance. Hence, the MLP topology was chosen for further
refinement. The leave-N-out approach (in this paper, N=1) was used to enhance the predictive
quality by maximizing the use of data for training. In fact, the leave-N-out approach trains the
network multiple times, each time omitting a different subset of data and using this subset for
cross-validation, which is a good measure to show how well the model generalizes[15]. Besides,
about 15% of the data was set aside to test the predictive quality of the obtained model and, more

importantly, to allow us to set an appropriate number of epochs to avoid over-training the
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network. Concerning the architecture of MLP topology, it was started with a low level of
complexity with one hidden layer of three processing elements. The Levenberg-Marquardt
method was chosen as the learning rule. Readers are referred elsewhere[16] for details of the
algorithm and the calculation procedure. In this work, Neurosolution version 6 (Neurodimension,
US) was used to create and train the neural networks. The performance of the chosen

mathematical model is calculated as follows:

N
1
AAD = Nlecal - Xexpl (eq 2)
i=1
1 - |Xcal_ Xexpl
AAD (%) Z—Z—X 100 (eq3)
N Xexp

where AAD is the average absolute deviation; X q;, X, are respectively the calculated solubility
and the experimental solubility.

11.2.1.3. Data correlation using an equation of state:

In this part, experimental data on the solubility of CO, in DMI were correlated in an ¢ —
¢ approach using the Peng-Robinson equation of state (PR-EoS) with the standard alpha

function. The equation for the Peng-Robinson model is as follows:
RT a
Vm—b  V,(Vy,+b)+b(V,—Db)

The conventional mixing rule with an additional asymmetric term a; [17, 18] was used to

P=

(eq4)

calculate the attractive and repulsive terms of the mixture as shown below:

b= zb (eq5)
i
a=ag+a (eq6)
0.5
dg = Z z ZiZ]' (aiaj) (1 — k”) (eq 7)
i
()
ky = ki + k(T + - (eq8)
n n 3
a; = Z Zi Z Z; (aiaj)1/6lilj/3 (eq9)
i=1 =1
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(3)
Ly =10 + 10T + % (eq 10)
R2T2
a; = 0;0.45724 - (eq11)
Ci
RT,,
b, = 0.07780 —= (eq 12)
P,
o =[1+m(1— Tr(;'5)]2 (eq 13)
m; = 0.37464 + 1.542260; — 0.269920? (eq 14)

where z;, a;, bi, T, Pci, @i, Ty are respectively the mole fraction, attractive term, repulsive term,
critical temperature, critical pressure, acentric factor and reduced temperature of the component i
while kj; and I;; are the binary interaction parameters. The critical properties and acentric factor of
the components were estimated using Joback’s method [19]; their values are listed in Table 2.

Table 2: critical properties of the components estimated by the Joback's method.

Critical temperature- T Critical pressure-P, (bar) Acentric factor (®)
(°K)
DMI 721.35 31.07 0.535
CcoO, 304.18 73.80 0.224

For every component i in the mixture, the condition of thermodynamic equilibrium is given by:
£ = yid; P = xi¢;P = f (eq 15)

where f,y;, ¢¥and £l x;, ¢iL are the fugacity, mole fraction, fugacity coefficient of the

component i in vapor and liquid phase. Readers are referred elsewhere [20, 21] to find the form

of ln(b;’and ln¢iLobtained from PR-E0S. The binary parameters were found by minimizing the

Barker objective function for T-P-x data [22]:

ndata

v= ) (- Py (eq 16)
j
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where ndata is the total number of experimental points and Pand chalc are experimental and

calculated pressures. Readers may refer to [22] for more details on the mathematics of the
regression technique. In this paper, Aspen Plus (Aspen Technology, US) was used to perform the
regression task and the estimation of physical properties. The performance of the model is

calculated as follows:
1 > |Pca1 - Pexpl
AAD (%) = —Z— x 100 (eq 17)
N i=1 Fexp

where AAD is the average absolute deviation; P.,;, Pexp are respectively the estimated pressure

and the experimental pressure.

11.2.2. Volumetric expansion measurement of DMI in CO, media:
The principle of the measurements consists of measuring the volume change of DMI when put in
contact with CO,. Measurements were carried out in a thermostated variable volume cell
provided with sapphire windows, which made it possible to visually follow the volume change of
DMI according to CO, pressure. The volumetric expansion was calculated as shown:

_ (Yomi—coz = Vo) X 100

E%
VB

(eq 18)

where V3, and Vpu—co» are respectively the initial volume of DMI and the volume of DMI-
CO; mixture in liquid phase. In order to measure the volume increment, we created previously,
under pressure (50 bar, 25 °C), a standard profile of the water level in the cell according to the
volume injected (Figure 3), which allowed us afterwards to determine the unknown liquid
volume from its level observed through the sapphire windows. The water level was determined
by using image analysis software (ImageJ, NIH). The procedure of volumetric expansion
measurement was as follows: firstly, a precise initial volume of DMI was introduced into the cell;
CO; was then delivered to the cell by means of a membrane pump; the mixture was subjected to
mechanical stirring until pressure and temperature were constant; finally, an image of the liquid
level in the cell was taken for image analysis and volume calculation. The volume inside the cell
was known and could be modified at any time, if necessary, to allow the liquid level to be
observed via the sapphire window. Volume displacement was taken into account for the
calculation of volumetric expansion. The maximal error of level measurement was 4 pixels. The

maximal error of volumetric expansion determination was about 3%.
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Figure 3: standard profile of the water level according to its volume injected to the cell

11.2.3. Preparation of PLGA particles and protein-loading particles:

11.2.3.1. Preparation of protein precipitates:

Protein precipitation had been previously optimized using experimental design [12]. Briefly,
lysozyme was dissolved in 0.3M NaCl solution at the concentration of 10 mg/mL. 90 pl of this
solution was then mixed with 910 pl DMI, which played a role of anti-solvent, to obtain a
suspension of precipitated protein for further use.

11.2.3.2. Formulation of PLGA particles in CO, media:

E-2

(5
Q%

E-1 co2

Figure 4: Schematic diagram of the experimental setup for the formulation of PLGA particles.

A scheme of the experimental setup used for the preparation of PLGA particles is shown in
Figure 4. Firstly, 0.5 mL of a suspension of lysozyme precipitates in polymer solution was
introduced in a 14 mL view-cell (E1), which was kept at the operating temperature (39.6 + 0.1°C)
by a thermostated water bath. The suspension was prepared by adding 100 pl of lysozyme
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precipitates in DMI with 300 pl polymer solution (7.5%-20%). This suspension was then gently
mixed with 100 ul of ethanol to obtain the final 0.5 mL suspension to introduce into the cell. In
the case of preparing blank PLGA particles, 100 ul of protein precipitates was replaced by 100 pl
of DMI. It should be pointed out that the presence of 100 pl ethanol is justified by the results
obtained from experimental design that had been carried out previously [12]. CO, was then
delivered to the cell by means of a membrane pump. The mechanical stirring was kept at 1050
rpm to favor the formation of an emulsion. Once the desired pressure (80 + 0.1 bar) was reached,
1.5 mL of 9% Lutrol F127 solution (E2) was injected to the cell using an HPLC pump. The
stirring was maintained for 20 minutes before a depressurizing step. A suspension of particles
was then collected in (E3), which contained 5mL of 9% Lutrol F127 solution (solution E4). This
suspension was left to stand for 30 minutes before 35 mL of solution E4 was added into it. This
final suspension was left to stand at ambient temperature (=25°C) for 8 hours. Thereafter, the
suspension was centrifuged at 2000g for 30 minutes, which allowed particles to be collected.
Particles were washed once with distilled water before being freeze-dried. The supernatant was

also stored for further quantification.

[1.2.4. Particle characterization:

11.2.4.1. Morphology:

The surface morphology of the particles was investigated by scanning electron microscopy
(SEM) (JSM 6310F, JEOL, Paris, France) at an accelerating potential of 3 kV. Freeze-dried
particles were mounted onto metal stubs using double-sided adhesive tape and then vacuum-
coated with a film of gold using a MED 020 (Bal-Tec, Balzers, Lichtenstein).

11.2.4.2. Particle size:

Particle size was determined by using the dynamic light scattering technique using a
Mastersizer® 2000HS (Malvern Instruments, Worcestershire, UK). Suspensions of particles in
distilled water before the freeze-dried step were used for these analyses.

11.2.4.3. Zeta potential:

The zeta potential was measured by the electrophoretic light scattering principle using a
Nanosizer® ZS (Malvern Instruments, Worcestershire,UK). Suspensions of particles in distilled

water before the freeze-dried step were used for these analyses.
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11.2.4.4. Confocal microscopy:

Images of fluorescent particles were investigated using a confocal microscopy Olympus
Fluoview FV300 (Olympus, Japan). Imaris® software (Bitplane, Switzerland) was used for the
reconstruction of 3D images. FITC-Insulin loaded microparticles were used for this experiment.
The procedure used for the preparation of FITC-Insulin loaded microparticles was the same as
the one carried out in the case of lysozyme-loaded microparticles except that FITC-Insulin
precipitates were prepared as follows: FITC-insulin was dissolved in 0.3M NaCl/0.1M HCI
solution at the concentration of 10 mg/mL. 90 pl of this solution was then mixed with 910 pl
DMI, which played a role of anti-solvent, to obtain a suspension of precipitated protein for

further use. Protein encapsulation yield was quantified using microBCA method (c.f. 11.2.5.1).

11.2.5. In-vitro release:

11.2.5.1. Determination of encapsulation yield:

The total protein was determined using the microBCA method. Briefly, the total amount of each
batch (22.5- 60 mg according to experimental conditions) of freeze-dried protein-loaded PLGA
particles was dissolved in 1.8 mL DMSO. After 1h, 6 mL of HCI 0.01M was added into the
solution. The mixture was then incubated at 37 °C overnight for the extraction of protein. After
that, the mixture was centrifuged at 10000g for 30 min. The transparent supernatant was then
collected for quantification using a microBCA kit. The protein concentration was calculated
using a standard curve after subtraction of the control value of the blank sample. Absorbance was
measured at 580 nm with a Multiskan (Multiskan Labsystem, Thermo Fisher).

In this work, M.lysodeikticus was not used to quantify the entrapped active protein because a
possible overestimation of active protein may occur due to the presence of Lutrol adsorbed on
PLGA particles. This method was only used to quantify the amount of active protein in the
supernatant obtained after the formulation to correlate with the total protein determined by the
microBCA method. The HPLC method (c.f. 11.2.5.3) was also used to compare with the
microBCA method.

11.2.5.2. Procedure of in-vitro release:

In this work, in-vitro release was carried out using two approaches. In the first one, the entire

batch of protein-loaded PLGA particles (22.5-60 mg depending on experimental conditions) was
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put into a centrifugation tube which contained 6 mL of 0.0095M (PO,)-DPBS buffer, 0.1% Lutrol
F68. The tube was incubated in a shaken water bath (37 °C, 125 rpm). In each tube, at determined
intervals, the suspension of particles was centrifuged (30 min., 2000g) to allow the supernatant to
be collected and quantified. The total supernatant was then replaced by fresh buffer. The
experiment was duplicated.

In the second approach, the in-vitro experiment was carried out in a multiple-well plate
(Transwell®, Corning). Each well is accompanied with an insert provided with a bottom porous
membrane (0.4 um), which permits fluid exchange between the inside and outside of the insert.
The suspension of protein-loaded PLGA particles was loaded into the insert. The buffer volumes
inside and outside the insert were respectively 0.5 and 2 mL. Four wells were used to load the
entire batch of particles. The plate was incubated in an oven at 37 °C and was agitated with a
rotating shaker at 290 rpm. At determined intervals, the total outside volume was collected and
quantified. The outside volume was replaced by fresh buffer. The experiment was duplicated.
11.2.5.3. Quantification of released protein:

Active released protein was determined using M.lysodeikticus. Released-protein samples were
diluted to an appropriate range of concentration before being incubated overnight with a
suspension of M.lysodeikticus. Lysozyme activity determination was based on turbidity
measurements at 450 nm (UVIKON 922, Kontron Instruments, France). Active protein was
calculated using a standard curve. The detection limit of this method is about 0.015 pg/mL.

Total protein released after 24 h was quantified using HPLC. An HPLC assay was conducted
using a PLRPS-Column (polymeric reverse phase Column; PLRP-S 250 4.6 mm, 300 A pore
size, 5 um particle size; Agilent, Massy-France) followed by detection with a photodiode array
detector (PDA 996, Waters Technologies, Guyancourt-France). The system was equipped with a
mobile phase delivery pump (600 Controller, Waters, Guyancourt-France), an auto sampler
(Auto717 Plus, Waters, Guyancourt-France), an on line degasser (AF, Waters, Guyancourt-
France), and a column oven (Waters, Guyancourt-France) set at 45°C. Typically, a filtered
sample (50 pL) was injected into the column. The flow rate was 1 mL min™, and the mobile
phase consisted of a gradient of water and acetonitrile both containing 0.1% trifluoroacetic acid
(v/v). The eluting conditions expressed as proportion of water with 0.1% TFA were as follows:
0-10 min: 69%, 19 min: 49.3%, 20 min: 25%, 20-21 min: 25%, 22 min: 69%, 22-30 min: 69%.

The lysozyme peak was identified in the chromatogram at a retention time of 20 min. A UV
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spectrum was also taken in order to confirm the identity of the peak and thus guarantee the
specificity of the analysis. Lysozyme has a specific peak at 280 nm. Protein concentration was

calculated based on a calibration curve. The detection limit of this method is about 3mg/mL.

I1l. RESULTS & DISCUSSIONS:

*Solubility of CO, in DMI and volumetric expansion:

In this work, the solubility of CO, in DMI has been measured within a range of temperature of
298.15 °K to 318.15 °K. The experimental results are recapitulated in Table 3 and Figure 2. It can
be seen that at a fixed pressure, the solubility of CO, in DMI decreases with increasing
temperature. Remarkably, the solubility increases steeply with increases in pressure at a fixed
temperature, which indicates a high solubility of CO, in DMI. For predictive purposes, a
mathematical modeling step has been carried out using a neural network technique. Multi-layer
perceptron topology with the leave-N-out training approach was used to train and test the
network. Details of network topology and training results can be found in Table 3. Figure 5
shows experimental results and predicted data at 298.15 °K, 313.15 °K, and 318.15 °K, for
example. It can be seen that the established mathematical model fits the experimental data very
well. To get more insight into the behavior of DMI in CO, media, data were correlated with
Peng-Robinson equation of state. Results with values of temperature-dependent binary
parameters obtained from regression are summarized in Table 4. The overall AAD % is 3.5%. It
should be pointed out that the correlation may yield a better result by combining an advanced
mixing rule based on a g5 model with Schwartzentruber-Renon-Watanasiri or Mathias-Copeman
alpha function in which some polar terms are added. This approach has been proven to be more
appropriate for polar components[20, 23]. Besides, it can be also noted that Fischer and
Gmehling [24] have made comparisons between several mixing rules based on predictive g
models using Soave-Redlich-Kwong EoS to correlate vapor-liquid equilibria of a great variety of
substances, and the authors have shown the error in pressure to be about 2.5-3.5%, which is

comparable with the results obtained in this work using a PR-E0S.
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Table 3: experimental and calculated data using neural network technique.

Temperature  Pressure Measured solubility Calculated solubility AAD
AAD

(°C) (bar) (%m/m) (%m/m) (%)
45.00 51.00 20.2 20.58 0.38 1.88
45.00 77.00 41.2 42.18 0.98 2.38
45.00 83.00 50.0 49.67 0.33 0.66
45.00 89.50 63.8 65.15 1.35 2.12
45.00 93.00 78.9 80.63 1.73 2.19
40.00 30.00 16.2 15.49 0.71 4.38
40.00 50.00 27.6 27.00 0.60 2.17
40.00 70.00 47.3 46.63 0.67 1.42
40.00 75.00 54.9 55.25 0.35 0.64
40.00 80.50 71.0 71.84 0.84 1.18
40.00 83.00 83.5 83.94 0.44 0.53
35.00 30.00 17.0 18.88 1.88 11.06
35.00 50.00 30.2 29.58 0.62 2.05
35.00 70.00 52.3 57.59 5.29 10.11
35.00 73.50 66.8 72.27 5.47 8.19
35.00 75.50 83.6 83.78 0.18 0.22
30.00 46.50 27.8 28.07 0.27 0.97
30.00 59.00 45.6 42.59 3.01 6.60
30.00 64.00 62.5 59.13 3.37 5.39
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30.00 63.50 57.8 56.91 0.89 1.54
25.00 33.00 22.1 22.35 0.25 1.13
25.00 55.00 50.9 51.02 0.12 0.24
25.00 58.00 63.1 66.58 3.48 5.52
25.00 61.00 85.4 86.46 1.06 1.24
27.50 63.00 75.0 73.79 121 1.61
27.50 64.50 87.0 83.86 3.14 3.61
37.25 76.25 67.9 70.72 2.82 4.15
37.50 79.00 83.5 83.11 0.39 0.47
42.50 87.00 85.3 81.05 4.25 4.98
32.00 72.00 88.3 89.41 111 1.26

Average 157 2.99

The selected MLP network: 1 hidden layer (3 process elements) + 1 output layer (1 process element)

Transfer function: tanh

Solubility (m% CO)= ( ( ( ( (tanh( ( (A* (8.99999e-002) + (-3.14999) )*(-3.24663e-001) )+ ((B*
(2.85714e-002) + (-1.75714) )*(-3.24443e-001) )+ (1.63425) ))*(-1.99927e+002) ) )+ ( ( (tanh( ( (A*
(8.99999e-002) + (-3.14999) )*(2.34468) )+ ((B* (2.85714e-002) + (-1.75714) )*(-4.08862) )+ (2.11341)
))*(-1.36576) ) )+ ( ( (tanh( ( (A* (8.9999976-002) + (-3.14999) )*(-3.25922¢-001) )+ ((B* (2.85714e-
002) + (-1.75714) )*(-2.97319e-001) )+ (2.32777) ))*(7.54514e+002) ) )+ (-5.54008e+002) )-(-1.30443)) /

A:temperature (°C); B:pressure (bar)

(2.49653e-002)
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Figure 5: calculated and experimental solubility of CO, in DMI. (®, ¢, A are respectively

experimental data at 298.15 °K, 313.15 °K, and 318.15 °K).

Table 4: experimental and correlated data with the Peng-Robinson equation of state.

Experimental pressure

Estimated pressure

Temperature Mass fraction AAD
(Pexp) (Pcal)

(° K) /liquid phase (%)
(bar) (bar)

313.15 0.162 30.00 32.30 7.65

313.15 0.276 50.00 50.40 0.89

313.15 0.473 70.00 70.80 1.16

313.15 0.549 75.00 76.30 1.74

313.15 0.710 80.50 84.50 4.86

313.15 0.835 83.00 87.30 5.07

308.15 0.170 30.00 27.00 9.85
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7.85
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305.15 0.883 72.00 73.17 1.62

Average 3.50

Binary interaction parameters: klg.l)z -66.16979, k'¥= 0.1095268, k¥

Yo  ki= 9980.362;

zl?}): 99.36523, zl?f): -0.2147893, lff’z -9999.708

Based on the prediction performance of the two above-mentioned approaches, we use the neural
network model for routine calculations keeping in mind that the phenomenon can be well
explained by thermodynamic equations. In the same way, measurements were carried out with a
7.5% PLGA solution (w/v) at 313.15 °K (Figure 6). It can be seen that the solubility of CO; in
the polymer solution has the same profile as in DMI alone, which is highly pressure-dependent at
a fixed temperature. The solubility of CO, in PLGA/DMI is lower than in DMI alone about 5-7
units (% m/m) under the same pressure of CO, (Figure 5, 6). This fact can be attributed to the
presence of PLGA in DMI which makes DMI less available for the interaction with CO..
Moreover, it should be noted that at 313.15 °K, the polymer solution of 7.5% PLGA begins to
precipitate beyond 84 bar. Hence, at this temperature, the condition of pressure for the
formulation of PLGA particles must be kept below this limit to prevent any prior precipitation of
PLGA before the formation of an emulsion with an aqueous phase. Besides, the high solubility of
CO; in DMI and PLGA/DMI can be also seen via a high degree of volumetric expansion (Figure
7). The volumetric expansion follows along with the solubility behavior according to CO,
pressure at the fixed temperature. Volumetric expansion increases quickly, especially beyond 70
bar and it can reach up to about 200% at 80 bar.
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Figure 6: experimental solubility of CO, in polymer solution (PLGA/DMI 7.5%) at 313.15 °K
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Figure 7: experimental volumetric expansion of DMI and polymer solution in CO; at 313.15 °K
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*Discussion on the mechanism of particle formation:

In this work, we make use of the high solubility of CO, in DMI in order to form an emulsion
between a mixture of CO, and DMI with an aqueous phase as the first step of the formulation of
PLGA particles. As already mentioned above, DMI is a water-miscible solvent, which makes it
impossible to form an emulsion with an aqueous phase under atmospheric conditions. Therefore,
it was decided to bring into play another component - CO,, which interacts with DMI and water
in a different way. Indeed, whereas CO; is barely soluble in water [25], the solubility of CO; in
DMI is very high as demonstrated above. The main idea behind this fact is, that in CO, media,
the mixture of DMI and CO, becomes more hydrophobic compared to DMI alone, which would
slow down the diffusion of DMI into an aqueous phase and vice versa. This is the necessary
condition for the formation of an emulsion. To have an idea on how the solubility of CO,
influences the hydrophilic-hydrophobic character of a DMI-CO, mixture, the dielectric constant
of the mixture was chosen to be assessed. Based on the Kirkwood theory [26] for a pure fluid, the
dielectric constant ¢ is related to intermolecular interactions as follows:

(e—1DRe+1) 4nNy N u’g
9 ~ 30 \*T3kT

(eq19)

where a, p, N, v, g are respectively molecular polarizability, the dipole moment of the molecule,
Avogadro’s constant, molar volume, and a correlation factor that characterizes the relative
orientations between neighboring molecules. This equation can be rewritten to relate the
polarization per unit of volume of the fluid - p to the dielectric constant:

_(e=D2e+1)
p= 9% (eq 20)

For the polarization of a mixture of n components, Oster’s rule [26]can be applied:

n
Xil1 XiVip;

eq 21
oy (eq 21)

Pm =

where p,, is polarization per unit volume of the mixture and x;, v;, p; are respectively the mole
fraction, molar volume, and polarization per unit volume of the pure component i.

Knowing that pco.<pm<ppwmi and p is an increasing function of ¢, the higher x¢q,, the more pn,
approaches pco, and the lower ¢ is. This fact led us to make a visualization test to study the
miscibility between the polymer solution/DMI and water. Observation via a window sapphire
(Figure 8) shows a rather stable interface between the polymer solution and the aqueous solution.

This indicates that it seems possible to form an emulsion between the polymer solution and the
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agueous solution in CO, media. Hence, we sought to apply this result to the formulation of PLGA

particles in CO, media by using an emulsification-extraction method.

—— C02
e, POlymer solution

------ v Agueousphase

Interface— emulsion

Figure 8: miscibility test between polymer solution and an aqueous phase in CO, medium.

The best way to describe an emulsification process is to make time-series measurements of
interfacial tension between dispersing and dispersed phases, which are water and CO,-saturated
DMI in this case. We are now building a drop tensiometer which can carry out this task and it
will be the focus of our next communication. In this work, to prove the existence of an emulsion
in our formulation process, we chose to establish a relation between particle size and stirring rate.
In fact, in an emulsification process, particle size would decrease if the stirring rate increases and
vice versa. Particle size, which is the “fingerprint” of emulsion droplets formed during the
process, was measured using the light scattering technique. The volume-weighted mean diameter
d(4,3) of PLGA particles obtained after the formulation was chosen to be investigated according
to the variation of the stirring rate. The results combined with SEM images were summarized in
Figure 9. It clearly shows the dependence between particle size and stirring rate, which would

strongly indicate the presence of an emulsion during our formulation process.
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Figure 9: variation of particle size according to stirring rate.
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We name our formulation method “modified-PGSS” (modified-Particles from Gas Saturated
Solution) due to the fact that a CO,-saturated polymer solution is called upon for the formation of
an emulsion with an aqueous phase as the first step in the particle generation procedure. The
polymer is dissolved beforehand in a water-miscible solvent. In this work, DMI, a high-boiling-
point, low-toxic solvent is used for this purpose. After the first step of emulsion formation, the
CO,-saturated solvent is slowly extracted to the dispersing phase, which is an aqueous solution,
to allow the solidification of PLGA particles. Comparisons between classic PGSS and modified-
PGSS for the generation of PLGA particles can be found in Table 5.

Table 5: Comparisons between classic-PGSS and modified-PGSS.

Classic PGSS[31-33] Modified-PGSS

-Particle generation by spraying a CO,-saturated -Particle generation by emulsifying a CO,-

solution of melted PLGA through a nozzle. saturated PLGA solution with an aqueous phase.

-Without organic solvent -PLGA s dissolved previously in water-miscible
solvents (DMI, DMSO...).

-Particle size is controlled by stirring rate.
-Particle size is controlled by nozzle diameter,

spraying rate...

-Particle shape is irregular. -Particle shape is spherical.

-Temperature: > Teiticaicoz)= 31.3 °C -Temperature: < or > Titicaicoz)

In this work, this method was made use of for protein encapsulation. FITC-labeled insulin was
encapsulated to allow further observation under confocal microscopy. Images of fluorescent
PLGA particles can be found in Figures 10 A, B. It can be seen in Figure 10 A (2D slice image) a
typical image of particles prepared by an emulsification method, which shows a polydispersed
population of PLGA particles. Figure 10 B is a close-up image of an FITC-insulin loaded PLGA
particle after 3D reconstruction observed under orthogonal view. It can be noted that FITC-
insulin appears to be homogeneously distributed inside the particle. Hereby, we show a proof-of-

concept of our formulation method.
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Figure 10: FITC-insulin-loaded PLGA particles observed under confocal microscopy. (A- a 2D
slice image; B- orthogonal view in xy, xz, yz planes of a zoom-in particle after 3D
reconstruction). Encapsulation yield of FITC-insuline was 75% (quantified by microBCA
method).
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Zeta potential: -32.3 £6.94 mV

Figure 11: SEM image of protein-loaded particles and results of particle size and zeta potential
analysis.

*In-vitro release:

Lysozyme was chosen as model protein for the study of in-vitro release due to the fact that
lysozyme activity could be quantified at very low range of concentration, which allowed released
lysozyme to be closely tracked. The encapsulation yield determined by microBCA and confirmed
with HPLC method is about 65%. Besides, active protein found in the supernatant by
M.lysodeikticus added to with entrapped protein nearly equals the initial amount of protein. The
SEM image, particle size, and zeta potential of protein-loaded particles are shown in Figure 11.
In-vitro release results after 14 days are shown in Figure 12A. The study was carried out with

different batches of particles prepared from polymer solutions at different concentrations.
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Whatever the starting concentration, the release profile has an important initial “burst” on the first
day, followed by a slow-release phase. It can be seen that the lower the polymer concentration is,
the higher burst release can be observed. Besides, it should be pointed out that the total protein
released after 24 h quantified by HPLC equals the amount of active protein quantified by M.
lysodeikticus, which allows us to suppose that the total protein in the particles also equals active
protein which had not been quantified due to a possible overestimation in our case. Due to the
fast release in the first 24 h, it was decided to closely investigate the release profile over this
period of time. The results can be found in Figure 12B. It can be noted that the release rate is
faster in the case of PLGA particles formulated with lower polymer concentrations.

After 14 days, PLGA particles were recovered and freeze-dried to quantify the remaining protein.
About 40% of total protein was found to be remaining in each sample using the microBCA
method. While the released protein and the total remaining protein added up to 100% in the case
of PLGA 4.5%, it does not in the case of PLGA 9.5% and 12%. It means that about 20% of
protein was not revealed by dosing active protein with M.lysodeikticus, which indicates there was
denatured protein in the release medium in the case of PLGA 9.5% and 12%. In our preliminary
work, it had been tested and proven that lysozyme is stable in the release medium (DPBS, 0.1%
Lutrol). Hence, protein denaturation is believed to be related to protein interactions with the
polymer. Such interactions could be the non-specific adsorption to the polymer and ionic
interaction with the uncapped carboxylic end-group [27]. Besides, the acidic microenvironment
inside PLGA particles can possibly affect protein stability over time as well. [27, 28]. In our
case, it might be required that additives be added into the formulation. Many suggestions have
been made by different authors such as sugars, basic salt, PEG...to improve protein stability and
to obtain complete protein release [27, 28]. These approaches are now under investigation. In

this work, we mainly focus on studying the burst effect.
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Figure 12: release profile of lysozyme-loaded PLGA in DPBS pH 7.4

The volume-weighted mean diameter (ds3) of protein-loaded PLGA particles is about 18 pm.
These particles are intended for use in subcutaneous injections. Therefore, the release profile
established above may not be appropriate because repetitive centrifugation might accelerate the
release rate, and putting particles in contact with the total volume of release medium may not fit
reality. Hence, in-vitro release was also carried out using another approach in which the
suspension of particles was separated from the release medium by a porous membrane to mimic
the absorption of drug through blood and lymphatic vessels, and to avoid centrifugation steps.
The results are shown in Figure 13.

It can be seen that the burst effect is clearly attenuated, which indicates the release profile is
strongly influenced by the way the experiment was conducted. Moreover, there is no clear

connection between in-vitro conditions with protein in-vivo release profile. For instance, G. Jiang
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et al. [29] has demonstrated that the release profile of lysozyme from PLGA particles (prepared
by the w/o/w method) carried out in 0.1M glycin-HCI buffer pH 2.5 had the best in-vitro/in-vivo
correlation compared to other release media such as 0.1M PBS pH 7.4 and 0.1 acetate buffer pH
4.0. Therefore, until there is a standard procedure of in-vitro experimentation for protein-loaded
PLGA particles, it will be difficult to make predictions from in-vitro release profiles. In-vivo

studies are thus necessary to assess release behavior of proteins in such delivery systems.
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Figure 13: release profile of lysozyme-loaded PLGA in DPBS pH 7.4 obtained with the second

approach.

CONCLUSION:

In this work, we discussed in detail the mechanism of particle formation in our process, which is
based on an emulsification-extraction method performed in pressurized CO,. DMI, as the safest
injectable, water-miscible solvent at the time being, was used for the formulation of PLGA
particles. High solubility of CO, in DMI was made use of for the formation of an emulsion of the
polymer solution with an aqueous solution. One main advantage of this process is the fact that it
allows the particle size to be tuned easily to adapt different applications. Solubility of CO, in
DMI was correlated with Peng-Robinson equation of state and a mathematical model built from
neural network technique. These two approaches have proven to be useful in describing the

solubility of CO, in DMI in function of pressure and temperature. Moreover, satisfactory

182



Travail expérimental/Chapitre 3

encapsulation efficiency was obtained by using this process. Although model proteins were
chosen to be encapsulated to show a proof-of-concept, the encapsulation procedure presented in
this paper can be extended to other active agents as well, such as anti-cancer lipophilic drugs.
This study could now be adapted for therapeutic fragile proteins and in vitro, in vivo evaluation

are planned to validate the interest of such drug delivery systems in therapeutic applications.
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Au cours de ces trois chapitres expérimentaux, nous avons décrits différents procédés de
formulation utilisant des solvants non-volatiles et peu toxiques pour produire des particules de
PLGA en vue de I’encapsulation d’une protéine. L’objectif de cette discussion générale est de
faire ressortir les parametres principaux de chaque procéde et les difficultés rencontrées lors du

développement. Cette discussion pourra étre a la base des perspectives a I’issue de ce projet.

*Procédés de formulation :

Trois procédés de formulation développés pour la génération des particules de PLGA ont été
présentés. Ces procédés sont basés soit sur le phénomene de séparation de phase ou soit sur des
étapes d’émulsification/extraction. Le choix des procédés est orienté par des questions techniques
et méthodologiques, mais aussi par les propriétés intrinseques du solvant choisi pour la

formulation.

En ce qui concerne les avantages et les inconvénients de chaque méthode, une comparaison a été
faite dans le chapitre 2. Brievement, par la méthode de séparation de phase, la procédure est
simple a mettre en ceuvre, mais elle s’avere sensible a la qualité du polymeére (plus I’indice de
polydispersité est proche de 1, plus le procédé est reproductible), et la taille moyenne des
particules est difficile & moduler. Dans le cas de la méthode d’émulsification/extraction en milieu
CO, pressurisé, le procédé est techniqguement plus difficile a mettre en ceuvre car il est
indispensable d’avoir un appareil spécifique construit pour pouvoir travailler en milieu
pressurisé, accompagné des composants nécessaires (pompes HPLC, agitateur mécanique,...). En
revanche, ce procédé est plus flexible au niveau du choix des polymeres et la taille des particules

est plus facile a modifier qu’avec le procédé basé sur la séparation de phase.

Les propriétés intrinseques du solvant choisi pour chaque type de formulation font qu’un simple
remplacement d’un solvant par un nouveau solvant implique une révision compléte des
conditions expérimentales (pression, température,...). Certains solvants ne peuvent pas étre
utilisés dans un procédé spécifique comme cela a été observe dans le cas de la séparation de
phase. Ainsi, le remplacement de glycofurol par I’isosorbide dimethyl ether (DMI) entraine
I’échec du procédé du fait d’une forte désolvatation du PLGA, ce qui conduit a la précipitation
massive du polymere. Il a été montré que les rapports relatifs entre les énergies d’interaction des

composants jouaient un rdle important dans ce procéde [1] (voir 11.1.6.1/Etude bibliographique).
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Comme I’interaction entre le polymere et la phase aqueuse ne change pas dans les deux cas, on
peut s’intéresser principalement aux interactions entre le polymére et le solvant organique
(AintE,), et entre le solvant organique et la phase aqueuse (AintEy) qui peuvent étre calculées

selon les expressions suivantes [2] :

AintE1 = AgisHa — AgHp — V6 5 — AGEB
= AgisHa —AfHpA — Vo 02— Vo 0 55— 05V5( 045+ 0 1p)

AintEy = —2Vg( 8 g 0 ac+ 0 p 0 pc) — EsEc — CCc

ou : AqisHa est I’enthalpie de dissolution du PLGA dans le solvant; A¢Hy est I’enthalpie de
fusion du PLGA ; Va, V5 sont les volumes molaires du PLGA et du solvant ; & correspond aux

parametres de solubilité de Hansen; E,C correspond aux parametres de Drago.

Afin de calculer ces énergies d’interactions, il est nécessaire de déterminer expérimentalement les
valeurs de AqisHa, Eg, Cg car ces valeurs ne sont pas disponibles dans la littérature. Les
parameétres physicochimiques du glycofurol et du DMI sont récapitulés dans I'annexe 2. AgisHa
peut étre mesurée par la technique de calorimétrie DSC [2, 3]. Eg, Cg peuvent étre déterminées
par méthode spectroscopique (en basant sur les spectres d'infrarouge et RMN [4]). Nous n’avons
malheureusement pu déterminer ces valeurs durant le travail de these et il serait donc intéressant
de connaitre ces parameétres dans I’avenir pour mieux comprendre les mécanismes physico-
chimiques impliqués dans le procédé. Selon nos observations, PLGA est beaucoup plus soluble
dans le DMI que dans le glycofurol (chapitre 2), ce qui suggére que la valeur de Ag4;sHp serait
plus négative que celle du glycofurol. Ceci reste a confirmer par des mesures expérimentales. Par
ailleurs, I’utilisation seule de DMI ne donne pas de résultats satisfaisant, alors qu’un mélange

DMI:glycofurol permet d’obtenir des particules sphériques, bien individualisées. (Figure V.1).
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Figure V. 1: Particules de PLGA préparées par séparation de phase en utilisant un mélange DMI : GF (1 :

1) (la barre = 1 um). La concentration de la solution de polymére est 7.5%.

Pour le procédé « Modified-PGSS » développé avec le DMI (chapitre 3), un changement de

solvant organique nécessite une nouvelle étude du comportement de ce solvant en milieu CO;

pressurisé. L’étude de la solubilité du CO, dans le glycofurol et I’expansion volumique du GF en

milieu CO, pressurisé ont été réalisées et comparées avec les résultats obtenus dans le cas du

DMI (Figure V.2, V.3).
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Figure V. 2: Comparaison de la solubilité du CO, dans le DMI et dans le GF en fonction de la pression a

313.15 °K.
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Figure V. 3: Expansion volumique du glycofurol et du DMI en milieu CO, pressurisé.

On peut observer que le comportement du glycofurol en milieu CO, est totalement différent de

celui du DMI. La solubilité du CO, dans le glycofurol est ainsi beaucoup moins importante que

dans le DMI. Cependant, les données de solubilité du CO, dans le tétrahydrofurane [5] et le

méthoxy-éthanol [6], molécules qui constituent la structure chimique du glycofurol (Figure V.4)

aurait laissé penser a une meilleure solubilité du CO, dans ce solvant organique,
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Figure V. 4:Equilibre liquide-vapeur des mélanges binaires: tétrahydrofurane-CO, (A) et méthoxy-

éthanol-CO, (B)
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A notre connaissance, un des facteurs qui pourrait influencer la solubilité d’un gaz dans un
liquide est le volume libre fractionnaire (free fractional volume-FFV) du liquide [7]. Les valeurs
de FFV de ces trois molécules (tétrahydrofurane, 2-méthoxy-éthanol, et glycofurol) ont été
calculées selon I’expression suivante et les valeurs sont récapitulées dans le Tableau V.1:

Vm - 1'3VVdW — Vm - Vcosmo
Vi, Vo,

FFV =

ou Vm, VvdW, Vcosmo sont respectivement le volume moléculaire, le volume de Van der Waals
et le volume COSMO.

Tableau V. 1: Volumes libres fractionnaires (calculés en utilisant le logiciel COSMOtherm®).

) . Volume libre
Densité Volume moléculaire
Molécule , Volume COSMO (A% | fractionnaire —
(9/ml) (A%
FFV (%)
2-methoxy-
0.9274 136.248 103.643 23.93
ethanol
tétrahydrofurane | 0.8794 136.161 99.081 27.23
Glycofurol 1.0639 228.176 189.322 17.02

Ainsi, le glycofurol a une valeur de FFV plus faible par rapport a tétrahydrofurane ou 2-methoxy-
éthanol, et il donc serait moins accessible au gaz par rapport que les deux autres liquides. Pour
mieux comprendre les interactions entre ces molécules avec le CO,, la probabilité des
interactions moléculaires entre ces molécules avec le CO, a été calculée en se basant sur la
théorie « Conductor like Screening Model for Realistic Solvation » - COSMO-RS[8], avec un
mélange (solvant- CO,) fictif de rapport molaire 1/9. Les résultats sont répertoriés dans le
Tableau V.2.
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Tableau V. 2: Probabilité des interactions moléculaires et énergies d’interactions.

) Energie
Energie . )
Rapport Probabilité N ] ) d’interaction
Probabilité d’interaction
Molécule solvant/ CO, molécule- . van der
) molécule-CO, hydrogene
(mol/mol) molécule Waals
(kcal/mol)
(kcal/mol)
Tétrahydro-
1/9 0.133 0.867 0 -4.44
furane
2-methoxy-
1/9 0.175 0.825 -1.71 -4.41
ethanol
Glycofurol 1/9 0.245 0.755 -2.62 -7.49

Avec un mélange de rapport molaire 1/9, s’il n’existe pas de différences entre I’interaction
glycofurol-glycofurol et I’interaction glycofurol-CO,, la probabilité d’interaction des molécules
de glycofurol entre elles sera 0.1. Par le calcul de simulation, on peut observer que le glycofurol a
tendance a favoriser les interactions entre glycofurol-glycofurol (0.245 > 0.1) par rapport aux
interactions glycofurol-CO,. Ceci pourrait étre expliqué par le fait que I’énergie d’interaction
due aux liaisons hydrogénes dans le cas du glycofurol est assez importante. Cette valeur est en
effet plus grande que la somme des interactions obtenues pour le tétrahydrofurane et le 2-
methoxy-éthanol pris séparément. Cette simulation suggére donc qu’il pourrait exister des
liaisons hydrogenes entre les molécules de glycofurol comme indiqué dans la Figure V.5. Ceci

pourrait expliquer en partie la solubilité assez faible du CO, dans le glycofurol.

Figure V.5: Liaison hydrogéne possible dans le cas du glycofurol.

En plus de la solubilit¢ du CO, dans les solvants organiques étudiés, il faut aussi souligner
d’autres points importants a prendre en compte dans les procédés d’émulsification/extraction

abordés dans les chapitres expérimentaux 1 et 3: (1) la viscosité de la solution de polymere, joue
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un roéle important dans la formation des gouttelettes de la phase dispersée pendant I’étape
d’émulsification ; (2) la tension interfaciale entre la phase dispersée et la phase dispersante est un
parametre a considérer. Des informations liées a ces deux grandeurs citées ci-dessus ont été
obtenues qualitativement lors de I’observation des formulations via une fenétre de saphir. Il serait
désormais intéressant de mesurer directement la viscosité et la tension interfaciale a I’aide d’un
viscosimétre [9] et un tensiometre a goutte adapté aux conditions de pressions. Ainsi, nous
développons au laboratoire un tensiométre a goutte dynamique avec une configuration inverse de
celui décrit dans I’annexe 6 [10], et équipé une chambre de mélange afin de faciliter I'obtention
de I'équilibre thermodynamique du mélange solvant-CO,. Cet appareil nous permettra d’obtenir
des informations sur la tension interfaciale entre le solvant (glycofurol)/la solution de polymere et
la phase CO; pressurisé, un parameétre important dans le procédé présenté dans le chapitre 1. En
ce qui concerne le procede présenté dans le chapitre 3, l'utilisation de cet appareil nous permettra
de mesurer la tension interfaciale entre le solvant (DMI)/la solution de polymeére et la phase
aqueuse dans les conditions de la formulation. En effet, dans ces deux procédés, le comportement
et le réle des solvants difféerent vis a vis du milieu CO, pressurisé. Le procédé « Modified-
PGSS » est basé principalement sur la forte solubilité du CO, dans le DMI ce qui rend la solution
de polymere plus hydrophobe en milieu CO, et permet la formation d’une émulsion de la solution
de polymere chargée en CO, avec la phase aqueuse. Le procédé d’emulsification/extraction décrit
dans le chapitre 1, repose sur le fait que I’éthanol est miscible avec la solution de polymere et la
phase CO,, et pourrait ainsi diminuer la tension interfaciale entre ces deux phases, ce qui
favoriserait donc la formation d’une émulsion entre la solution de polymeére et la phase CO,.
Cette idée est renforcee par le fait que la tension interfaciale mesurée expérimentalement entre

I’eau et le CO, diminue en présence d’éthanol [11] (Annexe 3).

*Difficultés liées a I’encapsulation de protéines/peptides dans les particules de PLGA :

Les difficultés d’encapsuler des protéines/peptides dans des particules de PLGA sont liées aux
caractéristiques intrinséques des protéines et peptides. Les protéines/peptides, de part leur
structure complexe, sont généralement tres fragiles et facilement dénaturées dans les conditions
de formulation, de stockage, ainsi que dans les conditions physiologiques. Nous avons observé
par exemple que le lysozyme, pourtant considéré comme une des enzymes les plus stables,

perdait son activité dans un tampon phosphate mimant les conditions physiologiques (Annexe 4).
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Il apparait donc que la présence d’un additif est indispensable pour conserver I’activité des
protéines encapsulées. Parmi ces additifs, des tensioactif non-ioniques (tels que les poloxamer)
semblent utiles pour conserver I’activité de certaines protéines dont le lysozyme (Annexe 4). La
littérature décrit un grand nombre d’autres additifs qui ont un effet positif sur la stabilité des
protéines comme les sucres et oligosascharides (trehalose [12], cycodextrine [13],...), certains
agents tensioactifs (polysorbates [14], SDS [15],...), d’autres protéines (albumines [16], gélatine
[17],...), ou des polyméres hydrophiles de synthese (polyethyléne glycol [18], polyvinylacolcol
[19],...). Cependant, il faut souligner que certains additifs comme les tensioactifs ioniques ou
certaines protéines ne rentrent pas dans le champ des molécules acceptables du point de vue
reglementaire. Le choix des additifs doit étre donc étre dicté par ces aspects et des composes de
type GRAS (Generally Recognized As Safe) sont préférables. Par ailleurs, en ce qui concerne les
systemes PLGA-protéine, il a été démontré que la stabilité des protéines pouvait étre affectée par
les interactions entre le PLGA et les protéines qui entrainent I’agrégation des protéines. De plus,
dans ces systemes, il faut prendre en compte le micro-environnement acide créé par la
dégradation du polymeére (production d’oligomeres et résidus acides) qui peut également nuire a
I’intégrité des proteines. Sur ces aspects, il a été montré qu’une co-encapsulation de protéines
avec des additifs tels que polyethyleneglycol, poloxamers, ou des sels basiques (hydroxyde de
magnésium, carbonate de magnésium,...) permettait d’améliorer la stabilité des protéines durant
I’étape dégradation du polymere en réduisant les interactions protéine/matrice (adsorption) ou en

réduisant I’acidification du micro-environnement [20].

Afin d’améliorer I’encapasulation des protéines, il semble également important de prendre en
considération leur hydrophilicité. Cette caractéristique pourrait entrainer d’une part la perte de
protéines par diffusion vers la phase dispersante lors des étapes de formulation et d’autre part
accelérer la libération aprés mise en contact des particules avec un milieu receveur de type
aqueux ou physiologique. Lors de I’étape de formulation, un ajustement du pH de la phase
dispersante jusqu’a une valeur proche du pHi (point isoélectrique) de la protéine pourrait
permettre de réduire la fuite de ces molécules. En revanche, cette solution ne peut pas étre
appliquée lors de I’étape de libération car le pH du milieu récepteur doit étre proche de celui du
milieu ciblé dans le corps humain (le pH choisi pour I’étude de libération est genéralement 7.4).
Les caractéristiques du polymeére jouent donc un réle important a ce niveau dans le contréle de la

vitesse de la libération. Ainsi, il a été observé que dans le cas du PLGA, la partie composée par
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les monomeres d'acide lactiqgue augmentait I’hydrophobicité du polymére et retardait la
libération. Afin de diminuer I’hydrophilicité des protéines, la « lipidization » semble étre une
approche intéressante. Cette modification chimique de la protéine, par conjugaison de molécule
lipidique, a prouvé son utilité dans la technologie Alzamer Depot (voir 11.1.3.3.2). Il existe
aujourd’hui des approches chimiques prometteuse, telle que la techniqgue REAL-Reversible
Aqueous Lipidization, qui permet une conjugaison reversible entre la protéine et le lipide [21].
L’avantage de cette approche est que la protéine une fois libérée peut retrouver sa structure et
conformation originale assurant ainsi I’activité biologique. Afin de prolonger la libération de la
protéine dans le temps, nous pouvons mentionner également la co-encapsulation avec une

molécule lipophile telle que le sucrose acetate isobutyrate SAIB [22].

Il est géneralement observé que la corrélation des profils de libérations des protéines in-vitro/in-
vivo n’est pas bonne pour les systéme a base de PLGA [23], ce qui compligue le développement
des systemes et nécessite souvent une étude approfondie chez I’animal. Il n’est pas simple par
ailleurs de développer des outils méthodologiques d’évaluation in vitro qui miment le
comportement dans I’espace sous-cutané [24] d’autant plus que le mécanisme d’absorption des
protéines dans la circulation systémique aprés une injection sous-cutanée n’est pas encore clair et
dépend de plusieurs facteurs comme la taille ou la charge de la protéine [25, 26], ainsi que I’état
physiologique du sujet [27]. Aucune procédure standardisée n’est actuellement mise en place, et
les études in-vivo semblent donc indispensables pour évaluer I’action prolongée de ces systémes.
Les études in-vitro, quant a elles, restent utiles pour étudier la stabilité des protéines dans des
milieux modeles afin de permettre aux galénistes d'obtenir les informations permettant de

modifier qualitativement et quantitativement les formulations avec d’éventuels additifs.

Un autre verrou technologique et méthodologique dans le développement de ces systemes a
libération prolongée concerne le choix d’une méthode adaptée pour le dosage des protéines.
Certaines méthodes de dosage des protéines totales sont validées mais elles ont souvent un seuil
de détection trop élevé pour pouvoir étre utilisé a toutes les étapes de caractérisation. En effet, un
faible taux d’encapsulation de protéine est souvent visé dans le développement des systémes
thérapeutiques en raison de la forte activité biologique des protéines bioactives. Une approche de
choix pour relever ce defi repose sur le radiomarquage et le suivi de I’activité radioactive. Cette

approche validée au sein de notre unité serait utile pour les études ultérieures avec des protéines
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thérapeutiques [28, 29]. Pourtant, ces méthodes ne permettent pas de fournir d’informations sur
I’activité ou I’intégrité structurale des protéines. En ce qui concerne la quantification des
protéines actives, il reste donc nécessaire de développer des méthodes qui n’ont pas d’influence
sur la structure des protéines thérapeutiques, trés sensibles a la présence de solvants, de la
température, du pH,...et permettent d'avoir des informations sur l'intégrité structurale des
protéines. Dans notre travail expérimental, une méthode de dosage basee sur I’utilisation de
DMSO a été utilisée. Cette méthode est validée pour le dosage de I’activité du lysozyme avec un
seuil de détection qui peut descendre jusqu’a 50 ng/ml. Il aurait été cependant intéressant de
développer une deuxieme méthode de dosage pour affiner nos résultats. Par exemple, une
méthode basée sur la spectroscopie de masse MALDI-TOF a été développée avec succes [30] et
aurait permis non seulement de déterminer le taux d’encapsulation dans nos systemes et
également d’évaluer I’intégrité des protéines. Cependant cette technique est relativement lourde

a mettre en place et nécessite des compétences particuliéres.

*Formes galéniques finales:

En dehors du développement d’une suspension pour des injections sous-cutanées permettant une
activité systémique prolongée, notre projet de these s’inscrivait également dans une approche ou
nous souhaitons combiner nos systémes particulaires avec des dispositifs de type hydrogel
implantables. Combinés a des cellules, ces systemes ont montré leur intérét en médecine
régénérative, notamment pour I’ingénierie tissulaire de 1’os ou du cartilage. Dans ce cas, le choix
des protéines s’oriente vers des facteurs de croissance, qui, libérés dans la matrice d’hydrogel
contenant les cellules, exerceront une action sur le recrutement, la différenciation ou la survie et
prolifération des cellules. On peut espérer ainsi favoriser la formation de néo-tissus. La figure V.6
résume les perspectives d’applications et les chemins décisionnels proposés en utilisant des
particules de PLGA en cours de développement et avec différentes formes galéniques. Par
exemple dans le projet concernant I’ingénierie tissulaire, I’effort est concentré sur I’encapsulation
d’une protéine de type TGFI-B1 (Transforming Growth Factor) dans les particules de PLGA ;
celles-ci seront ensuite incorporées dans un systeme d’hydrogel construit a partir
d’hydroxypropylmethyl cellulose silanisé (Si-HPMC)[31]. Dans un autre projet, les particules de
PLGA pourraient étre utilisées dans le but d’encapsuler I’érythropoiétine — une protéine qui est

utilisée dans le traitement de I’anémie liée a I’insuffisance rénale ou a la chimiothérapie. Dans le
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cas ou le profil de libération in-vivo d’une protéine a partir des particules de PLGA apres une

injection sous-cutanée s’avererait trop court pour ce type d’application spécifique, une éventuelle

association des particules chargées en protéine avec une solution de Regel® (voir 11.1.3.2) ou

avec une solution de Lutrol F127 [32] pourrait étre mise en place. Cette solution, liquide a la

température ambiante, possede une propriété de gélification

in-situ a la température

physiologique, ce qui pourrait permettre d’adapter la libération des protéines avec la réponse

biologique souhaitée.

ParticulesPLGA Profil libération
chargées protéine in-vivo

Hydrogel
Si-HPMC®

Option 1

Durée
d’action

Option 2

Incorporation
dans hydrogel

Thermosensible hydrogel
(Lutrol F127 ou Regel®@)
Injection SC

Suspension
Injection SC

Figure V. 6: Formes galéniques visées concernant les particules de PLGA chargées de protéine.
hydroxypropylmethyl cellulose silanisé Si-HPMC, @ Regel : PLGA-PEG-PLGA (voir 11.1.3.2).
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VL.1.CONCLUSION :

Ce travail avait pour but d’élaborer de nouveaux procédés de formulation de particules
polymériques de PLGA appliqués a I’encapsulation de protéines thérapeutiques. Ces procédés
devraient permettre de se substituer aux meéthodes « classiques » pour lesquelles des solvants
volatiles toxiques (diclorométhane, acétone,...) sont utilisés. Au cours de ce travail, nous avons
développé des procédés avec des solvants injectables non-volatiles et peu-toxiques, tels que le
glycofurol et I’isosorbide dimethyl ether (DMI). Ces procédés de formulation sont basés soit sur
un mecanisme de séparation de phase, soit sur le principe de la méthode d’émulsification/
extraction de solvant. Le procédé de séparation de phase peut étre réalisé en condition
atmosphérique tandis que la méthode d’émulsification/extraction de solvant a été développée en
utilisant le CO, pressurisé comme phase dispersante (procédé présenté dans le chapitre 1) ou
comme un agent permettant de modifier les propriétés physicochimiques de la phase dispersée
(procédé présenté dans le chapitre 2 et 3). En ce qui concerne la méthode démulsification/
extraction , le caractére non-polaire du CO, a été exploité afin de développer les procédés de
formulation de PLGA dans lesquels ces solvants injectables, miscibles avec I'eau ont été utilisés
pour solubiliser le PLGA. Dans le procéde présenté dans le chapitre 1, nous avons cherché a
former une émulsion entre la solution de polymere et le CO, pressurisé. 1l a été observé que la
présence de I'éthanol favorisait I'émulsification entre ces deux phases. En ce qui concerne le
procédé présenté dans le chapitre 2 et 3, nous avons cherché a former une émulsion entre la
solution de PLGA dans le DMI et une phase aqueuse tirant profit de la grande solubilité du CO,
dans le DMI. La solubilité du CO, dans le DMI a été modélisée en utilisant deux approches: l'une
basée sur une équation d'état (Peng-Robinson) et l'autre basée sur un modele mathématique

construit a partir de la technique de réseaux de neurones.

Différents types de particules de taille variant de 300 nm a 30 um ont pu étre générés par ces
procédés et pourront étre utiles dans plusieurs applications. Les protéines modéles ont été
encapsulées dans les particules de PLGA préparées par ces procédés. Le rendement
d'encapsulation de protéines était assez satisfaisant (65-80%, en fonction de la protéine utilisée)
et ce résultat pourrait étre amélioré pour chaque protéine spécifique en jouant sur les conditions

opératoires (par exemple, ajuster le pH de la phase dispersant, cf. partie "Discussions générales").
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Au cours de ce travail, différentes étapes dans le processus du développement d’un systeme a
libération prolongée pour les protéines ont éeté réalisées : la formulation de particules de PLGA,
I’encapsulation d’une protéine modele, la mise en évidence du mécanisme de formation de
particules, et la libération in-vitro de protéines modeles. Ce travail servira de base aux futures

études qui completeront le développement de ces systemes, telles que des études chez I'animal.

V1.2 .PERSPECTIVES :

-Afin de compléter ce travail, il serait nécessaire de planifier des études in-vivo. Pour ce faire, il
faudrait tout d’abord appliquer les procédés a une protéine modéle ayant un effet
pharmacologique. Des études d’encapsulation et de libération in-vitro de I’insuline, une protéine
endogene ayant un effet pharmacologique sur la glycémie, constituent des résultats préliminaires.
(Annexe 5). Des études in-vivo pourraient ensuite étre planifiées sur un modele animal de rats
diabétiques afin de déterminer les performances biopharmaceutiques (pharmacocinétiques et
pharmacodynamiques , PK/PD) de nos systemes.

-Les mesures d’équilibre de phase en milieu CO, pressurisé ont permis de mettre au point le
procédé « Modified-PGSS » mais pourraient servir également au développement d’autres
procédés, par exemple, un procédé dans lequel le CO, jouerait le rdle d’anti-solvant (SAS). Un

schéma simplifié de cette approche est montré dans la Figure 7.

-En raison des contraintes réglementaires de plus en plus strictes, la recherche par voie de
synthese chimique de solvants de moins en moins toxiques est trés active. On peut citer par
exemple les travaux en lien avec des liquides ioniques. Dans notre cas, il serait intéressant de
développer des solvants non-volatiles, peu toxiques et capables de solubiliser le PLGA. Avec
I’aide de nouveaux outils de prédiction, il est possible, a partir de la structure chimique d’une
molécule, de prédire non seulement ses propriétés physicochimiques (Aspen Plus, Spartan,
COSMOtherm,...) mais également sa toxicité pour les étres vivants et I’environnement (ADMT
Predictor, Opentox,...). Ces outils sont développés en se basant sur la chimie quantique, la
méthode de contribution de groupe,...Il semble ainsi possible de prédire a partir de la structure

d’un solvant, ses parametres de solubilité, son comportement en milieu CO, (équilibre liquide-
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vapeur), sa toxicité, etc... Ces informations permettraient d’effectuer un criblage préliminaire des

solvants qui pourraient étre adaptés aux procédes développées dans ce travail.

coz—%—/
Solution polymére _&!_

co,—k

w3

Phase aqueuse «—

Figure: Schéma d’un procédé anti-solvant. P1>P,, T;>T,, solubilité du CO, dans le DMI : Spy 11 > Spot2
(Va4, Vs : régulateurs de pression).
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ANNEXE 1 : Modélisation de la solubilité du CO, dans le DMI

Dans ce travail, la modélisation a été réalisée en utilisant la technique de réseaux de neurones[1].
Cette technique consiste a combiner des fonctions non-linéaires simples (par exemple, la fonction
tangente hyperbolique ou la fonction sigmoide) pour approximer une fonction inconnue. La
performance de différentes topologies (MLP-« multi-layer perceptron », « GFF-generalized-feed-
forward », «<RBF- radial basis function ») a été testée avec la méme série de données qui avait été
randomisée de la méme facon dans ce travail. D’autre part, les données de solubilité du DMI dans
le CO, a différentes conditions de pression et température ont été divisées en 3 ensembles : un
ensemble d’apprentissage, un ensemble de validation et un ensemble de test. Le principe general
de ce travail de modélisation était de trouver un modele en se basant sur les données de
I’ensemble d’apprentissage puis de tester son aptitude a étre généralisé grace aux données de
I’ensemble de validation ; finalement, la performance du modeéle est évaluée avec les données de
I’ensemble de test. Dans notre cas, il s’est avéré que la topologie « multi-layer perceptron » nous
a fourni le meilleur résultat.

Tableau 1: performance de différentes topologies.

Topology Training Cross-Validation Testing

MSE R MAE MSE r MAE MSE r MAE
MLP 18.07 0.988 3.16 8.76 0.981 2.59 31.96 0.996 3.975
RBF 48.62 0.955 5.22 213.11 -0.63 13.19 161.53 0.956 10.424
GFF 15.64 0.988 3.33 17.01 0.925 3.26 32.93 0.991 3.049

MSE : écart relative moyen ; MAE : écart absolu moyen.

N
1
Ecart absolu moyen = szlcal — yexpl

i=1
15| |

Ecart relatif moyen (%) = —Z Weal — Yexp| x 100
N —~ Yexp

La topologie MLP- “Multi-layer-Perceptron” a été choisie pour modéliser la solubilité du CO,
dans le DMI. Les résultats ont été affinés en utilisant la technique « Leave-N-out » (article 3).

208




Annexes

MSE

IS
.

0

w
L

N
L

MSE versus Epoch

e Training MSE

1 100 199 298 397 496 595 694 793 892 991
Epoch

Figure 1: Le process d’apprentissage.

Tableau 2: Performance finale de la topologie MLP améliorée par la technique «Leave-N-out»

Performance  %solubility
MSE 6,693317983
NMSE 0,023920289
MAE 1,782018536
Min Abs Error 0,272170592
Max Abs

Error 5,468860177

Desired Output and Actual Network Output

— %5 0lUbility

------- %solubility Output

Exemplar

Figure 2: Résultat sur I’ensemble de test.
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o) j5d 8 =)

polss|

Figure 3: Topologie de MLP- Multi-layer-Perceptron dans cette étude (1 couche de neurones
cachées avec 3 éléments de process, fonction : tanh, algorithme d’apprentissage : Levenberg-

Marquardt)

[1] Gérard Dreyfus, Jean-Marc Martinez, Manuel Samuelides, Mirta B. Gordon, Fouad Badran,
S. Thiria, Apprentissage statistique: Réseaux de neurones - Cartes topologiques - Machines a

vecteurs supports, in, Eyrolles, 2011, pp. 450.
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ANNEXE 2 : Paramétres physicochimiques des solvants et du PLGA

Tableau 1: Parametres de solubilité de différents types de PLGA [2]

Pourcentage de monomeres (%) Paramétre de solubilité MPa?
Type de polymére
LA GA dq dp 3n Btotal R

PLA 100 0 17.4 7.6 20.5 21.7 8.4
PLGA (85/15) 85 15 17.4 8.3 9.9 21.7 8.0
PLGA (75/25) 75 25 17.4 8. 9.9 21.7 7.8
PLGA (50/50) 50 50 17.4 9.1 10.5 22.3 7.5
Tableau 2 : Parametre de solubilité de Hansen des solvants miscibles dans I’eau [3]

Densité Viscosité (mPa Paramétre de solubilité (MPa*?)

e S)
Solvant Abréviation
(g/ml)
25°C | 37°C dd Jp dn ¢

Dimethylsulfoxide DMSO 1.100 1.88 | 1.40 204 |73 |80 23.1
N-methyl 2- NMP 1.032 1.83 | 1.33 180 |81 |59 20.6
pyrrolidone
1,2-Dimethoxyethane | DME 0.867 0.49 | 0.45 178 |79 |96 21.7
Diethylene glycol Diglyme 0.943 1.05 | 0.93 18.7 | 8.7 101 | 23.0
dimethylether
Glycofurol Glycofurol 1.085 12.95 | 8.87 191 | 5.9 134 | 240
Dimethylisosorbide DMI 1.167 5.96 | 4.26 225 122 | 120 | 283
Ethyl lactate EtL 1.034 233 | 181 212 |73 15.0 | 275
DLa.,p-isopropylidene- | Solketal 1.066 8.28 | 5.60 16.2 | 5.0 134 | 216
glycerol
Tetrahydro furfurul THFA 1.053 541 | 3.65 193 | 6.9 16.2 | 26.1
alcohol
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Glycerolformal GF 1.218 9.65 | 6.43 209 |103 176 |29.2
Ethanol EtOH 0.790 1.43 |1.19 153 |85 18.2 | 25.3
Eau - 1.000 0.89 | 0.69 122 | 228 | 404 |480

Table 3: Quelques parameétres physicochimiques du GF et du DMI calculés par Spartan
(Wavefunction InC, US)

Solvants Energie libre de solvatation (kcal/mol) Moment dipolaire (Debye)
DMI -8.546 2.49
GF -10.040 4.36

[2] S. Schenderlein, M. Liick, B.W. Miiller, Partial solubility parameters of poly(d,I-lactide-co-
glycolide), International Journal of Pharmaceutics, 286 (2004) 19-26.

[3] F. Mottu, P. Gailloud, D. Massuelle, D.A. Rifenacht, E. Doelker, In vitro assessment of new
embolic liquids prepared from preformed polymers and water-miscible solvents for aneurysm
treatment, Biomaterials, 21 (2000) 803-811.
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ANNEXE 3 : Tension interfaciale du systeme H,O+ethanol -CO,

Tableeau 1: Tension interfaciale du systeme H,O+ethanol -CO, [4]

y (mN/m) en fonction de la fraction molaire d’éthanol

Pression

(MPa) 0 0.096 0.184 0.336 0.523
0.10 69.66 54.95 47.99 37.91 3207
2.07 60.38 47.84 2087 32.54 27.64
3.45 52.19

414 48.95 4002 3357 26.30 2177
6.20 40.86 3251 20.93 16.10
6.89 3721 24.62

758 35.79 26.74 15.26 11.04
7.93 3155 18.98 1443 10.65 751
8.27 20.97 17.36 9.47 6.50
8.62 18.27 17.26 8.89 6.04

[4] B.-S. Chun, G.T. Wilkinson, Interfacial tension in high-pressure carbon dioxide mixtures,
Industrial & Engineering Chemistry Research, 34 (1995) 4371-4377.
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ANNEXE 4 : Stabilité du Lysozyme dans le milieu de libération

Dans le but d’étudier la stabilité du lysozyme dans un milieu de libération, I’activité de cette
protéine a été mesurée dans le milieu de libération. Les valeurs présentées dans le Tableau
concernent le pourcentage du lysozyme restant actif.

Tableau 1: Evaluation de I’intégrité du lysozyme dans un milieu de libération.

Concentration | 0.033 pg/ml 0.4 pg/ml 4 ng/ml
Tampons 2h | 6h | 24h | 2h 6h 24h | 2h 6h 24h
Tris 40 [236 |23.6 |26.66 |24.83 [18.33 |100 |[92.33 |42.67
Tris_BSA 0.1% 104 [100 [100 |100 [100 |100 100 |100 | 100
Tris lutrol 0.1% 100 |96 |92 98.33 [98.33 [98.33 [100 [98.3 | 100

Tris lutrol 0.015% |96 |92 80 100 98.33 | 96.67 | 103 100 97.83

DPBS 104 | 32 9.44 50 16.67 |0 100 100 100

DPBS_BSA 0.1% 92 |90 96 96.67 | 97.83 | 100 98.83 | 100 100

DPBS lutrol 0.1% 100 | 100 | 100 100 100 100 100 100 100

DPBS lutrol 0.015% | 98.4 | 92 88.89 |98.83 | 100 95 100 100 100
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ANNEXE 5: Etude préliminaire sur I’encapsulation de I’insuline dans les particules de
PLGA par la méthode « Modified-PGSS »

*Préparation des précipités d’insuline :

0.9 mg de P’insuline est dissout dans 90 pl de la solution de NaCl 0.3 M dans I’acide
hydrochlorique 0.1 M. En ajoutant au mélange 910 ul de DMI, les nanoprécipités sont obtenus
(rendement d’activité dosé par ELISA : 100%). La taille des précipités est d’environ 500-600 nm.

*Rendement d’encapsulation : 75-80% (dosé par la méthode microBCA et Fluoro Profile). Le
protocole de dosage selon la méthode Fluoro Profile est fourni par le fournisseur Sigma-Aldrich
(Catalog number FP0010). L’observation sous microscope confocale des particules PLGA
chargées d’insuline-FITC a été aussi réalisée (chapitre 3).

*Profil de libération :

La quantité d’insuline libérée a été quantifiée en utilisant la méthode Fluoro Profile. L’avantage
de cette méthode par rapport a la méthode microBCA est I’absence d’interférence avec des agents
de surface dans le milieu de libération (Lutrol F68, Lutrol F127).

(O
o
1

IS
o
]

* PLGA 12%

Libération cumulative (%)
N w
o o

[EEN
o

o

Temps (jours)

Figure 1: Liberation in-vitro de I’insuline au cours du temps.
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The water/carbon dioxide (W/CO,) interfacial activity and emulsifying capacity of hydrocarbon and fluo-
rinated carbohydrate esters are investigated of the first time and compared to the performance of
sodium-bis(2-ethylhexyl)sulfosuccinate (AOT). The reduction of the W/CO, interfacial tension was mea-
sured using a pendant drop tensiometer equipped with a cell view pressurized with CO, at 80 bar and
45 °C. It was found that the interface stabilization improved in the order AOT < 6-O-myristoyl man-
nose < 6-0-(2H,2H,3H,3H-perfluoroundecanoyl)-p-mannose. In the latter case, a drastic reduction of
the W/CO, interfacial tension was observed (85% reduction, interfacial tension at the equilib-
rium = 3.6 mN/m), which emphasizes the advantage of using a fluorinated CO,-philic tail and the poten-
tial of sugars as hydrophilic head. The formulation of stable W/CO, emulsions was also achieved using the
fluorinated mannose derivative. This study paves the way to the design of a novel class of competitive
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Fluorinated glycosurfactant
Water/carbon dioxide interface
Pendant drop tensiometry
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surface active agents for W/CO, emulsions.

© 2013 Elsevier Inc. All rights reserved.

Emulsions are usually implemented from water/organic solvent
mixtures but today supercritical carbon dioxide (scCO,) constitutes
a valuable alternative to the traditional organic solvents because it
is environmentally friendlier, non-toxic, inexpensive, non-inflam-
mable and its critical conditions can readily be achieved (P, = 73.8 -
bar; T.=31.1°C) [1]. Such water/carbon dioxide (W/CO;)
emulsions notably allow to involve polar substances, previously
excluded from the scCO, technology due to their poor solubility
in CO,, and serve as templates for polymerization reactions leading
to highly interconnected porous matrices [2]. In this case, specific
surface active agents are required for the stabilization of the W/
CO, interface [3,4]. Some aliphatic chains were used as the CO,-
philic tail [5-9] but the later more often consists in a fluorinated
carbon chain which interacts favorably with the quadrupole of
CO, [9-12]. Although numerous surfactants with a charged hydro-
philic head proved their efficiency to stabilize the W/CO, interface
[7-13], the search for nonionic candidates remains attractive be-
cause their electrical neutrality imparts a lower sensitivity to the
presence of electrolytes in water [14,15].

Here, an important class of neutral surfactants, i.e. carbohydrate
esters, which are currently used as detergents and emulsifiers in
pharmaceutical, cosmetic and food industries [16,17], was adapted

* Corresponding author. Fax: +32 4 366 34 97.
E-mail address: adebuigne@ulg.ac.be (A. Debuigne).

0021-9797/$ - see front matter © 2013 Elsevier Inc. All rights reserved.
http://dx.doi.org/10.1016/j.jcis.2013.02.023

for the stabilization of the W/CO, interface. In this respect, we
substituted the usual hydrocarbon tail of glycosurfactants for a
fluorinated one, following a previously reported enzymatic proce-
dure [18]. The W/CO, surface activity and emulsifying power of the
resulting fluorinated mannose 1 (6-0-(2H,2H,3H,3H-perfluoroun-
decanoyl)-p-mannose, Man-C2F8) were evaluated and compared
to those of the hydrocarbonated analogue 2 (6-O-myristoyl man-
nose, Man-C14) (see Scheme 1). Finally, in order to calibrate this
novel class of glycosurfactants, the interfacial tension of sodium-
bis(2-ethylhexyl)sulfosuccinate 3 (AOT), a commercially available
and commonly used compound already well-known to lower the
W/CO, surface tension [7], has also been measured under the same
pressure and temperature conditions.

First, we examined the behavior of the fluorinated mannose 1 in
scCO, and in water. Even after a prolonged equilibration time (24 h),
most of the Man-C2F8 remained insoluble in CO, at 300 bar and
45 °C. Nevertheless, the medium became cloudy when depressur-
ized at 190 bar, which confirms the partial solubility of 1 in CO,
above this pressure (Fig. S1). On the other hand, clear aqueous solu-
tions of 1 (0.1-1.0 mM) could not be obtained by simple addition of
water, which is consistent with the previously measured critical
aggregation concentration (CAC = 0.02 mM) [18]. In order to incor-
porate significant amount of Man-C2F8 in water (1.0 mM), the sur-
factant was dissolved in acetone prior addition of water and the
solution was stirred in open air in order to evaporate traces of
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Scheme 1.

acetone. Transmission electron microscopy (TEM) (Fig. S2) and dy-
namic light scattering (DLS) analyses of the Man-C2F8 aqueous solu-
tion showed the presence of spherical aggregates (average
hydrodynamic diameter = 72.8 nm, polydispersity = 0.188).

Next, the Man-C2F8 aqueous solutions prepared above were ex-
posed to CO, in order to assess the W/CO, surface activity of this
surfactant by the pendant drop tensiometry technique. Surface
tension (y) was determined by analyzing the axial symmetric
shape of a drop of an aqueous solution generated in a visualization
cell which is pressurized with CO, at 80 bar and heated at 45 °C. As
a reference, a drop of ultrapure water was created in scCO, and we
observed a decrease of y to 22 mN/m (see red line in Fig. 1), in
agreement with previous reports [19,20]. The adsorption kinetics
were then performed at the same pressure and temperature for
the Man-C2F8 solutions for a concentration range from 107 to
103 M (Fig. 1). At 0.5 x 10~ M in water, 1 considerably lowers y
(5.9 mN/m). A faster and better stabilization of the W/CO, interface
was obtained when the concentration of 1 was further increased
(0.5 x 1073 M); the y value dropped to 3.6 mN/m in less than 90s.

Then, we showed that the aliphatic carbohydrate analogue 2
(Man-C14) has a lower surface activity at the W/CO, interface
(Fig. 2, Pw/co, =4.8 mN/m at 45°C and 80 bar) compared to 1,
which emphasizes the beneficial effect of the perfluorinated CO,-
philic tail. The same trend was previously reported for a series of
hydrocarbonated and fluorinated AOT derivatives [7]. Additionally,
we found that the AOT 3 only decreased the yy,co, to 6.2 mN/m at
80 bar and 45 °C. On this basis, the higher surface activity of the
hydrocarbonated Man-C14 2 as compared to the hydrocarbonated

concentration = 107 M

W -
AOT 6

-
e
~ o
Interfacial tension (mN/m)

Time (s)

Fig. 2. W/CO, interfacial tension kinetics measured at 45 °C and 80 bar for Man-
C2F8, Man-C14 and AOT at a 103 M concentration.

AOT 3 confirms the effectiveness of mannose as polar head and its
advantage over the ionic sulfosuccinate group.

Finally, W/CO, emulsification experiments were performed at
45 °C in a 62 mL reactor equipped with aligned sapphire windows
allowing the observation of the medium (Fig. 3). The aqueous
phase containing 5 wt.% of Man-C2F8 was colored in red with ama-
ranth dye in order to visualize the emulsification phenomenon and

30 - 30
pure water [
E 25 | 25 E
E £
S 2 =
S 5¢CO, o
g 15 ManC.F,  10°M 15 &
- I -
5 E =
G I [¥]
S 10 L10 8
"5 0510*M I ".a_‘,
- - i =
£ s | fs £
0.5 10° M :
0 . ; . . . ‘ . ‘ 0
0 500 1000 1500 2000 8 5 4 3 2
Time (s) log C

Fig. 1. Dependence of the W/CO, interfacial tension with the time (left) and the concentration (right) of Man-C2F8 at 80 bar and 45 °C. y Values used for the plot on the right
were recorded after 2400 s. The inset depicts a typical drop-shape tensiometry image (C=0.5 x 10> M).
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Magnetic stirring
CO, phase
aqueous layer

stainless steel flat bottom

to

Homogenization

== (@

5 min

Fig. 3. W/CO, emulsification (Vy,0/Vco, = 1/9) in the presence of Man-C2F8 (5 wt.% in water) at 45 °C. The aqueous phase is colored in red by amaranth. The medium was
mixed for 15 min either by magnetic stirring or by means of a high-pressure homogenizer. t, Corresponds to the moment when the mixing is stopped. The dark lower part of
the reactor corresponds to the flat stainless steel bottom of the cylindrical visualization cell.

the water/scCO, volume ratio was fixed at 1/9. After pressurization
with CO,, the medium was mixed either by magnetic stirring or by
using a high-pressure homogenizer. At 150 bar, no stable emulsion
was observed whatever the mixing method used. Although the
reactor was completely opaque during homogenization step, sug-
gesting a very efficient mixing process, the system immediately
phase separated when homogenization was stopped. In contrast,
1 stabilized the W/CO, emulsions at 250 bar, thus above the cloud
pressure (190 bar) at 45 °C. The whole reactor colored in red upon
simple magnetic stirring at 250 bar followed by a slow phase sep-
aration whereas the emulsion prepared by high-pressure homoge-
nization remained stable for more than 16 h. In contrast, W/CO,
emulsions prepared under the same conditions with the aliphatic
glycosurfactant 2 demixed in half an hour (Fig. S3).

In conclusion, the W/CO, interfacial activity of glycosurfactants
was investigated for the first time and advantageously compared
to the performance of AOT, previously reported as W/CO, micro-
emulsifier [7]. At 80 bar and 45 °C, the fluorinated mannose 1
(Man-C2F8) exhibits the lowest W/CO, y value (y = 3.6 mN/m) fol-
lowed by the aliphatic carbohydrate 2 (y=4.8 mN/m) and AOT
(y=6.2 mN/m). This study demonstrates the emulsifying power
of the glycosurfactants, and particularly of the fluorinated man-
nose 2, at 45 °C and 80 bar and paves the way to the design of novel
competitive surfactants in the field of W/CO, emulsions.

Appendix A. Supplementary material

Supplementary data associated with this article can be found, in
the online version, at http://dx.doi.org/10.1016/j.jcis.2013.02.023.
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Microencapsulation de protéines dans des systemes polymériques par des
procédés sans solvants toxiques, en particulier la technologie des fluides

supercritiques.

Résumé

Aujourd'hui, I'encapsulation de protéines dans le but de
chercher une action prolongée reste un défi dans le
domaine de microencapsulation. Ce sujet de recherche
attire beaucoup l'attention des chercheurs depuis des
décennies en raison des avantages que I'encapsulation
de protéines pourrait apporter au confort du patient et a
I'efficacité du traitement thérapeutique. L'encapsulation
de protéines dans des systemes polymériques comme
par exemple des microparticules de PLGA (poly-
lactique-glycolique-acide) est une des approches
permettant d'atteindre ce objectif. Nombreuses
méthodes d'encapsulation ont été décrites mais le point
négative généralement observé dans ces méthodes est
I'utilisation des solvants organiques volatiles, considérés
toxiques pour la santé humaine et I'environnement. Le
but de ce travail était d'élaborer de nouveaux procédés
de préparation de particules de PLGA en vue de
I'encapsulation de protéine. Des solvants miscibles avec
'eau, non-volatiles et peu-toxiques (glycofurol,
,isosorbide dimethyl ether) ont été choisis pour
I'utilisation dans des procédés présentés dans ce travail.
Le CO, pressurisé, possédant des propriétés physico-
chimiques fortement modulables, a été utilisé pour le
développement de ces nouveaux procédés. Différents
procédés ont été développés en basant soit sur le
phénomene de séparation de phase, soit sur la
méthode d'émulsification/extraction. Des particules
sphériques de taille variant de 0.3 a 30 ym ont été
générés avec le rendement d'encapsulation satisfaisant
(65-80%). Les détails de la formulation sont présentés
et le mécanisme de formation de particules est discuté.
La méthodologie de plan d'expérience a été utilisée
pour évaluer l'influence des paramétres opératoires et
pour prédire le rendement d'encapsulation dans le
domaine expérimental choisi.

Mots clés
encapsulation de protéines, solvants injectables, PLGA,
CO; pressurisé, DMI, glycofurol.

Abstract

To date, protein encapsulation for sustained-release
purpose remains a challenge in the field of
microencapsulation. Owing to many benefits that it can
offer to patient comfort and therapeutic efficiency,
protein encapsulation in drug delivery systems has been
drawing the attention of reseachers since decades.
Protein encapsulation in polymeric systems such as
PLGA (poly-lactic-glycolic-acid) particles has been
proven to be an useful approach to attain this objective.
Many protein encapsulation methods have been
developed; however, the main drawback in these
methods lies in the use of volatile toxic solvents, which
are considered toxic for the body and the environment .
The goal of this work was then to elaborate formulation
strategies to find ways of avoiding the use of volatile
toxic solvents. Water-miscible non-volatile low-toxic
solvents such as glycofurol, isosorbide dimethyl ether
were chosen to be used in this work. Pressurized CO»,
with its highly flexible properties in fuction of pressure
and temperature, was made use of for the development
of these new processes.

Two formulation methods have been used: the
phenomenon of phase separation and the
emulsification/extraction method. Different processes for
protein encapsulation were developed during this work.
Spherical polymeric PLGA particles were successfully
generated with satisfactory encapsulation yield of
protein (65-80%). Depending on the chosen process,
particle size can range from 0.3 to 30 ym. Details in the
formulation of PLGA particles for protein encapsulation
are presented and the mechanism of particle formation
is discussed. Experimental design was used to
ascertain the influence of operating factors on the
encapsulation yield and to better predict the output in
the chosen experimental space.

Key Words
protein encapsulation, non-toxic solvent, PLGA, CO,,
DMI, glycofurol.
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