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Ce travail de thèse s’inscrit dans un projet de recherche baptisé Closed LOOp INsulin delivery from glucose-

responsive hydroGels (LOOPING). Ce projet porte sur l’élaboration d’hydrogels de polysaccharides 

sensibles au glucose pour délivrer de l’insuline en vue d’une amélioration potentielle des traitements du 

diabète de type I. Actuellement cette maladie est soignée grâce à des injections pluriquotidiennes d’insuline 

ou grâce au port de pompe à insuline qui permet de capter la glycémie en continue. Ces solutions sont dans 

le premiers cas, contraignantes et sources d’erreur de médication et dans le second très invasives pour le 

patient. C’est pourquoi, la communauté scientifique cherche à développer d’autres solutions pour délivrer 

l’insuline en boucle fermée, c’est-à-dire sans l’intervention du patient pour sonder sa glycémie, déterminer 

le dosage d’insuline nécessaire et se l’administrer. Dans le cadre de ce projet, nous proposons une solution 

alternative basée sur une forme pharmaceutique administrable qui sert de réservoir d’insuline et qui peut la 

libérer au besoin en fonction de la glycémie du patient. 

Dans ce contexte, les micro/nanogels sensibles au glucose ont été identifiés comme des candidats à fort 

potentiel pour délivrer l’insuline relativement à la concentration en glucose. Les nanogels sont des particules 

colloïdales de taille inférieure au micromètre. Ces réseaux de polymères réticulés sont capables d’encapsuler 

une protéine et de la libérer par l’application d’un stimulus externe tel que le glucose. Les matériaux idéaux 

doivent être administrables, libérer l’insuline avec des pharmacocinétiques qui miment l’activité 

pancréatique, et être biocompatibles et biorésorbables. Afin de satisfaire aux critères de biocompatibilité et 

de biorésorption des vecteurs de l’insuline, nous avons choisi de développer des hydrogels à base de 

polysaccharides, tel que l’acide hyaluronique. Ce polysaccharide linéaire est présent dans de nombreux tissus, 

où il intervient comme agent structural et biologique. Il est de ce fait biocompatible et peut être dégradé par 

voie enzymatique dans l’organisme. Les particules ainsi préparées pourraient être administrées par voie sous 

cutanée, sous forme de dépôt, qui, bien que n’ayant pas la cinétique idéale, permettrait de moduler la 

délivrance d’insuline en fonction de la glycémie. Idéalement, les gels de taille nanométrique pourraient 

également rejoindre la circulation sanguine, et y circuler sur des périodes prolongées avant d’être dégradés. 

Leur taille pourrait également être un critère déterminant pour obtenir les bonnes cinétiques de délivrance 

d’insuline. 

De manière préalable, notamment lors de travaux de thèse antérieurs, des matériaux sensibles au glucose ont 

été développés, mais ils ne sont pas maîtrisés en termes de délivrance d’insuline. Pour bien appréhender ces 

systèmes, les interactions pouvant exister entre la protéine et la matrice de gels doivent être comprises et 

contrôlées. Elles peuvent avoir un impact sur l’encapsulation et la libération de l’insuline mais aussi sur les 

propriétés des gels qui servent de vecteurs, notamment leurs propriétés de gonflement et de dégradation.  

Le projet LOOPING s’inscrit dans le cadre d’un consortium entre un partenaire privé Sanofi, le laboratoire 

CERMAV à Grenoble et notre équipe au sein de l’ISM.  

Le rôle du CERMAV dans ce consortium est de synthétiser de nouveaux précurseurs dérivés d’acide 

hyaluronique afin de préparer des gels sensibles au glucose comme vecteur d’insuline. Pour cela, leur savoir-
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faire permet d’introduire sur ces polymères naturels, les fonctions nécessaires pour l’obtention de réseaux et 

pour la reconnaissance du glucose. 

Le rôle de l’équipe NSysA à l’ISM est de permettre de comprendre les mécanismes qui régissent 

l’encapsulation et la libération de protéines dans les matrices de gels, et notamment le rôle des interactions 

entre les partenaires protéines/gels. En outre, les étapes de mise en forme à l’échelle colloïdale peuvent en 

modifier les propriétés si elles ne sont pas maîtrisées. La structure des gels ou nanogels doit être également 

mieux cernée.  

L’enjeu de ce travail de thèse est d’établir une relation structure des gels-propriétés 

d’encapsulation/délivrance de l’insuline, en distinguant les paramètres chimiques (tels que la nature des 

modifications du HA, le taux de substitution et l’impact de la présence de sucre), des paramètres physiques 

(tels que la réticulation, la distribution de pores et la taille du système). Ce travail doit permettre de 

discriminer quelles sont les formulations pertinentes en vue de l’application.  

Ce manuscrit présente les travaux réalisés dans cette direction au sein de l’ISM équipe NSysA. Il est divisé 

en cinq parties. 

Le chapitre 1 décrit les concepts généraux sur les vecteurs préparés à partir de polymères stimulables et en 

particulier les hydrogels. Il présente un état de l’art sur les matériaux sensibles au glucose, puis décrit les 

choix émanant de travaux préalables à ce projet réalisés au CERMAV et à l’ISM et les matériaux sensibles 

au glucose qui ont été développés auparavant par nos équipes. 

Dans le chapitre 2, l’insuline, protéine d’intérêt pour ce projet est présentée en termes de structure et de 

propriétés. Dans un second temps, les méthodes disponibles pour étudier les interactions entre des protéines 

et des polymères en solution et sous forme d’hydrogels sont discutées. Enfin, un état des lieux des études 

menées pour comprendre les interactions entre les polyélectrolytes et plus particulièrement les gels de tailles 

micrométriques et les protéines est dressé, soulignant l’importance de l’étude de certains paramètres physico-

chimiques.  

Dans le chapitre 3, nous décrivons la préparation de micro/nanogels d’acide hyaluronique en milieu confiné 

grâce à la préparation d’émulsions eau-dans-huile par homogénéisation haute pression ou par voie 

microfluidique. Dans les deux cas, des précurseurs d’acide hyaluronique modifiés par des méthacrylates sont 

confinés dans les gouttes de l’émulsion et photopolymérisés. Les précurseurs peuvent également être 

modifiés par des fonctions ligand du glucose. La technique d’émulsification choisie permet de contrôler la 

taille des gouttes et induit la taille des gels. Des nanogels et des microgels sont obtenus et caractérisés en 

termes de structures et de comportements dans différents milieux. 

Le chapitre 4 présente l’étude des interactions entre des macromolécules modèles dont des protéines et des 

gels à l’échelle micrométrique. Les gels sont préparés à partir de précurseurs de HA réticulables qui, dans 
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certains cas, portent également des fonctions sensibles au sucre. Le chargement en protéines modèles est 

étudié. Le rôle des interactions sur le chargement et le comportement physico-chimique des gels est discuté. 

Une stratégie d’encapsulation et de libération contrôlée de protéines ne présentant aucune interaction avec 

les matrices de gels est également proposée. 

Enfin, dans le chapitre 5, nous présentons l’analyse quantitative des performances d’encapsulation et de 

libération d’insuline, pour les hydrogels développés dans le cadre de ce projet industriel. Pour des raisons 

analytiques, nous avons choisi de travailler à l’échelle des hydrogels macroscopiques, dits macrogels.  
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L’objectif de ce chapitre est de présenter le contexte et les concepts généraux de cette étude mais aussi les 

travaux préalables réalisés dans le laboratoire et présents dans la littérature, dont nous nous sommes inspirés 

pour ce travail de thèse.  

Lors de ce projet, nous avons choisi d’utiliser les hydrogels stimulables, en particulier ceux sensibles au 

glucose. Pour cela, des biopolymères hydrosolubles sont fonctionnalisés pour être réticulables et sensibles 

aux sucres. Les matériaux préparés nous permettent d’envisager de nouvelles voies pour libérer de l’insuline 

de manière contrôlée.  

Dans une première partie de ce chapitre, les polymères stimulables mis en forme pour servir de vecteurs de 

principes actifs seront présentés, ainsi que les stratégies pour contrôler l’encapsulation et déclencher la 

libération des actifs. Dans une deuxième partie, les mécanismes de sensibilité au glucose en vue de 

développer des traitements au diabète à partir de polymères stimulables seront présentés. Dans une troisième 

partie, nous positionnerons notre projet, nos choix, et les travaux préalables à cette thèse menant à l’utilisation 

d’hydrogels modifiés par des acides phénylboroniques.  

1 Matériaux à base de polymères stimulables pour la 

délivrance d’actifs.  

1.1 Les polymères stimulables 

La délivrance d’actifs à partir de véhicule, peut faire appel à l’utilisation de polymères stimulables. Les 

polymères stimulables sont des macromolécules, qui peuvent suite à une modification de leur environnement, 

effectuer des changements physiques rapides et réversibles. Ces réponses se manifestent comme des 

modifications drastiques de l'un des paramètres suivants: conformation, solubilité, formation d'un complexe 

d'auto-assemblage moléculaire. Ces transformations sont déclenchées par la température, le pH, la lumière, 

la force ionique, les contraintes mécaniques, les champs électriques ou magnétiques, ou bien la concentration 

en substances spécifiques. Le contrôle du milieu permet de déclencher ces changements et donc de maîtriser 

l’encapsulation et la libération des espèces d’intérêts.  

Les polymères stimulables peuvent être mis en forme de plusieurs manières afin de servir de vecteur pour 

des actifs tels que l’insuline. Entre autres, ils sont utilisés sous forme d’hydrogels, de micelles, de capsules 

ou encore greffés sur des surfaces. Ces mises en forme sont particulièrement prometteuses pour la délivrance 

d’actifs. Pour ce travail, nous nous intéressons particulièrement aux hydrogels qui sont parfois qualifiés de 

stimulables ou « intelligents ». En effet, en fonction de la nature des groupements présents le long de la chaîne 

de polymère, ils ont la capacité de moduler leurs propriétés, comme la conformation des chaînes mais aussi 

plus souvent, leur gonflement, en fonction de paramètres extérieurs. Le caractère réversible de ces transitions 

est souvent recherché. 
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1.2 Les hydrogels stimulables:  

1.2.1 Structure des hydrogels 

Dans la catégorie des matériaux poreux pouvant être utilisés pour encapsuler des principes actifs, se trouvent 

les solides poreux sur lesquels des polymères peuvent être greffés, et les hydrogels. Dans le cadre de ce 

travail, les polymères stimulables étudiés seront principalement mis en forme sous forme d’hydrogels. Ces 

matériaux ont la capacité de stocker des grandes quantités d’actifs hydrosolubles comme l’insuline et peuvent 

être développés en vue de les libérer dans les bonnes quantités au bon moment dans les bonnes cinétiques. 

Ils sont ainsi très prometteurs et largement étudiés. 

Un gel est un matériau tridimensionnel poreux qui a la capacité d’absorber de grandes quantités de solvant, 

tout en maintenant une stabilité dimensionnelle. Un gel est donc la définition donnée à un ensemble composé 

d’un réseau et d’un solvant. Le réseau peut être un polymère ou un ensemble d’objets colloïdaux tels que des 

nanoparticules. Le solvant a lui, une bonne affinité physico-chimique avec le réseau, facilitant sa pénétration 

dans tout le volume. Dans le cadre de ce travail, le réseau est constitué de chaînes de polymères réticulés. 

Cette réticulation peut avoir plusieurs origines. Elle est dite physique, quand elle met en jeu des liaisons de 

faible énergie (comme les liaisons électrostatiques, hydrogènes ou de Van der Waals). On parle de 

réticulation chimique lorsque le réseau est constitué de liaisons covalentes entres les chaînes. Si la réticulation 

est réversible, c’est-à-dire que les liaisons entre les chaînes ne sont pas permanentes le gel est dit dynamique. 

Cependant pour maintenir la stabilité de la structure, il faut également un réseau permanent. 

Idéalement, un gel est constitué d’un réseau, où toutes les chaînes sont connectées à toutes leurs extrémités 

par des nœuds de réticulation et où chaque chaîne contribue de manière équivalente à l’élasticité du réseau.  

Les gels préparés expérimentalement présentent des défauts comme des points d’enchevêtrement créant des 

nœuds de réticulation supplémentaires qui modifient l’élasticité du réseau (Figure 1). D’autres types de 

défauts existent, des chaînes pendantes connectées au réseau par une extrémité uniquement ou enfin des 

boucles, où les chaînes sont connectées aux deux extrémités au même nœud de réticulation, ces défauts ne 

contribuent pas à l’élasticité du réseau.  

 

 

Figure 1: schématisation de la structure d’un gel 
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Dans le cas des hydrogels, le solvant est l’eau. Les hydrogels peuvent contenir jusqu’à 90% d’eau, tout en 

étant considéré d’un point de vue mécanique comme des solides élastiques. Les gels sont particulièrement 

sensibles à leur environnement qui va influer sur leur taux de gonflement [1],[2] et leur conférer une grande 

maniabilité et modularité. Ces propriétés particulières en font des objets particulièrement intéressants pour 

de nombreuses applications tels que la préparation de capteurs [3],[4], d’actionneurs [5], de transporteurs 

pour l’administration contrôlée de principes actifs [6]–[8] ou de matrices structurantes pour l’ingénierie 

tissulaire [9]–[11]. Dans le cadre de ce travail nous nous focaliserons sur l’étude d’hydrogels polymériques 

et chimiques. 

1.2.2 Théorie du gonflement et application aux hydrogels 

stimulables : 

Les polymères composant les hydrogels peuvent être stimulés par des déclencheurs physico-chimiques ou 

environnementaux. Dans le cadre de variation de gonflement des gels, on peut identifier différents leviers 

qui selon la théorie de Flory, induisent des variations de gonflement :  

 L’affinité polymère-solvant 

 La densité de réticulation 

On peut citer également des variations de gonflement, dues à un changement conformationnel. 
  

Le gonflement peut influer sur de nombreuses caractéristiques des hydrogels en tant que matériaux tel que, 

leur volume mais aussi leurs propriétés optiques, mécaniques ou encore leur porosité. Les stimuli entrainant 

un changement de comportement des hydrogels peuvent être de natures diverses, ainsi, il peut s’agir de la 

température [12], du pH [13], de la présence de champs électromagnétiques [14], ou de rayonnement 

lumineux [15]. Enfin, la présence sur la chaîne de polymère de ligands, comme les acides phénylboroniques, 

peut permettre la reconnaissance moléculaire d’espèces d’intérêt, ouvrant la voie à des applications 

biomédicales pour la vectorisation et la délivrance de principes actifs, l’imagerie médicale ou la détection 

d’espèces en solution [16]. 

Le gonflement des gels est largement étudié. Il peut être défini comme le rapport de gonflement,𝑄 

représentant le rapport des masses contenues dans le gel gonflé et la masse initiale c’est-à-dire la masse du 

gel sec. La masse d’eau dans le gel gonflé est définie comme la différence entre 𝑊𝑠 (la masse du gel gonflé) 

et 𝑊𝑑 (sa masse initiale à sec). Lorsque le gel ne gonfle plus, c’est-à-dire que sa masse reste constante en 

augmentant le temps d’immersion des gels, l’état d’équilibre est atteint, le gonflement est maximum et il peut 

s’écrire :  

𝑞𝑀 =
𝑊𝑠 − 𝑊𝑑

𝑊𝑑
 

Le gonflement d’un hydrogel est déterminé par différentes contributions liées au solvant et à ses interactions 

avec les chaînes macromoléculaires et/ou à la structure du réseau. Parmi les contributions structurelles, la 

densité de réticulation du réseau du gel joue un rôle prépondérant. Ainsi, plus elle est élevée, plus le 

gonflement est faible. Le solvant, et en particulier son affinité pour les chaînes de polymères, impacte 

également le gonflement. Plus l’affinité du polymère avec l’eau est grande, plus le gonflement sera élevé. 

Enfin, le gonflement des hydrogels dépend de la différence entre les pressions osmotiques à l’intérieur et à 
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l’extérieur du réseau et des forces élastiques à l’intérieur du réseau. Les forces de pression osmotiques sont 

définies par les conditions de solvatation et la nature chimique des chaînes, tandis que les forces élastiques 

dépendent des nœuds de réticulation et de la structure du réseau. La force ionique du milieu d’immersion de 

l’hydrogel affecte donc son gonflement. 

La structure de l’édifice macromoléculaire permet la formation d’un réseau qui empêche la dissolution totale 

du polymère et assure le maintien d’une structure tridimensionnelle. Elle est définie par plusieurs paramètres : 

les chaînes de polymères sont liées entre elles par des nœuds de réticulation caractérisés par leur 

fonctionnalité f, qui correspond au nombre moyen de chaîne reliées en ce point.  La structure dépend 

également du paramètre de maille ou longueur de corrélation: . Ce paramètre correspond à la taille 

caractéristique de la maille du réseau c’est-à-dire la distance entre deux nœuds de réticulation. Le paramètre 

de maille du réseau est dépendant de la densité de réticulation et de la fraction volumique du gel. Cette 

dernière correspond à la quantité de liquide absorbée au sein du réseau polymérique. Le paramètre de maille 

dépend donc directement du gonflement du gel. 

 

Il existe des hydrogels chargés contenant des groupes ionisables. Ils sont appelés gels de polyélectrolytes. 

Pour eux, en plus des forces osmotiques liées aux chaînes et d’élasticité, liées à la réticulation, un troisième 

terme doit être pris en compte, qui provient de la contribution électrostatique. Pour préserver 

l’électroneutralité, un excès de contre-ions mobiles est présent dans les hydrogels. Cette différence de 

pression osmotique liée aux contre-ions est appelé l’équilibre de Donnan [17],[18]. La distribution décrite 

par Donnan des co-ions et contre-ions, entraine la présence d’un excès d’ions dans le gel, comparé à 

l’extérieur de la solution. Cette différence induit une pression osmotique qui entraine un gonflement du gel. 

Par ailleurs, les chaînes de polyélectrolytes sont également plus gonflées du fait de la répulsion électrostatique 

entre charges adjacentes. Cette contribution est néanmoins faible comparée à celle de l’équilibre de Donnan. 

Dans le cas des gels de polyélectrolytes, la densité de charge joue donc un rôle prépondérant dans le 

gonflement des gels. En présence d’électrolyte dans la solution, la différence de pression osmotique entre 

l’intérieur et l’extérieur du gel est moindre. Les hydrogels de polyélectrolytes sont donc moins gonflés en 

milieu électrolyte que dans l’eau pure.  

La thermodynamique régissant le gonflement des gels chimiques est présentée plus en détails en Annexe 4.1. 

1.3 Autres types de vecteurs basés sur des polymères stimulables 

D’autres types de vecteurs que des hydrogels, mis en forme à partir des polymères stimulables peuvent être 

utilisés pour transporter des principes actifs. Parmi les stratégies utilisées, l’utilisation de polymères 

amphiphiles est courante. Des polymères amphiphiles contenant des groupements hydrophiles et 

hydrophobes peuvent former des structures auto-assemblées en solution afin de minimiser les contacts entre 

les parties hydrophobes et le milieu aqueux. Ces structures créent des réservoirs hydrophobes et hydrophiles 

permettant l’encapsulation d’espèces. On parle de micelles ou de vésicules suivant la nature et la géométrie 

du composé amphiphile (Figure 2 b et c). D’autres types d’assemblages par couche dit layer-by layer (Lbl) 

peuvent avoir lieu (Figure 2 d). Ils sont généralement réalisés à la surface de particules colloïdales 

ultérieurement dégradées, on obtient ainsi des capsules creuses dont l’épaisseur et la taille sont parfaitement 
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contrôlées par le nombre de couches déposées. L’assemblage de la capsule peut mettre en jeu différents types 

d’interactions, traditionnellement ce sont des interactions électrostatiques [19] mais elles peuvent être 

d’autres natures, telles que des interactions spécifiques hôte-invité [20] ou la formation de liaisons covalentes 

[21]. Les systèmes assemblés couches par couches peuvent aussi exister sous forme de films. Ces trois types 

de systèmes permettent l’encapsulation d’espèces et sont utilisés pour les libérer de manière contrôlée, en 

utilisant le caractère stimulable des polymères utilisés pour moduler leur intégrité ou leur perméabilité. Les 

différents types de vecteurs sont représentés Figure 2. 

 

Figure 2 : Représentation schématique des vecteurs de potentiels de principe actif. Illustration de mise en forme 

de de polymère stimulables a) hydrogels. Structures assemblées de composés amphiphiles b) sous forme de micelle 

c) sous forme de vésicule d) microcapsule assemblée. En rouge la partie hydrophobe en bleu la partie polaire 

hydrophile c) microcapsule assemblée par couche dite layer by layer, les chaînes en bleu et en verts sont 

généralement de charges opposées. 

 

Enfin, une dernière catégorie de stratégie existe, il s’agit du greffage de polymères stimulables à la surface 

de matériaux. Pour des matériaux poreux, tels que des membranes, les changements conformationnels des 

polymères stimulables peuvent moduler la perméabilité en jouant le rôle de valve activable. A l’échelle 

colloidale, cette stratégie a été appliquée à des nanoparticules poreuses, inorganiques ou non. On citera à 

titre d’exemple par exemple, l’utilisation de silices mésoporeuses.   

1.4 Stratégies de délivrance contrôlée d’actifs 

La libération des espèces d’intérêt peut être déclenchée par le stimulus suivant différents mécanismes 

notamment, par modification de la porosité, par destruction de la matrice, ou par dissociation actif-matrice.  

1.4.1  Libération par modification de la porosité 

1.4.1.1 Elargissement des pores 

Parmi les mécanismes de libération d’actifs encapsulés dans une structure, l’augmentation de la porosité du 

contenant suivie d’un relargage par diffusion est possible. Dans le cas des hydrogels notamment, les 

propriétés de gonflement permettent de moduler la porosité du réseau. Les hydrogels peuvent être utilisés 

comme des membranes dont la perméabilité peut être modulée par action d’un stimulus. Ces membranes 

peuvent séparer le milieu d’un réservoir contenant l’actif (Figure 3 a) [22],[23]. Alternativement, les 

a) b) c) d) 
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hydrogels peuvent servir eux-mêmes de réservoirs de par leur nature poreuse (Figure 3 a) [24]–[26]. Dans 

les deux cas, la libération peut se faire par gonflement du gel. Les modifications de porosité sont aussi 

observées pour des microcapsules. Ainsi, il existe des systèmes assemblés couche par couche, qui forment 

des capsules dont la porosité peut être modifiée [27]. 

1.4.1.2 Ouverture-fermeture des pores par effet bouchon 

La porosité peut être utilisée comme levier d’une autre manière, en effet, elle peut être bouchée par 

introduction dans le milieu d’une espèce qui interagira avec la structure, et viendra de ce fait obstruer les 

pores (Figure 3 b). C’est le cas notamment des nanoparticules de silice mésoporeuse ou des vésicules [28]. 

1.4.2 Libération par destruction de la matrice 

Un autre moyen de libérer les actifs encapsulés, est de détruire les structures. Ainsi, les espèces encapsulées 

ne sont plus confinées à l’intérieur et sont relarguées vers le milieu extérieur. Ces systèmes impliquent 

souvent un chargement simultané à la mise en forme, de manière à emprisonner l’actif dans les structures 

lors de leur formation.  Pour ce faire différentes stratégies peuvent être mises en place. L’inconvénient de ces 

stratégies est l’absence de caractère réversible du processus. L’actif est libéré en une fois. 

1.4.2.1 Désassemblage des structures 

Certaines structures sont basées sur des assemblages de polymères. Ces assemblages peuvent être 

stimulables, c’est-à-dire ils peuvent se faire et se défaire de manière contrôlée en fonction de stimuli externe 

(Figure 3 c). Par exemple, en changeant le milieu, les polymères composant la structure peuvent passer 

d’hydrophobe à hydrophile, et les interactions qui permettaient la cohésion tridimensionnelle du contenant 

peuvent être inhibées entrainant le désassemblage de la structure. Ces changements sont réversibles et mettent 

en jeu une modification de la solubilité dictée par le solvant. La modification de charge de polyélectrolytes 

composant un système assemblé couche par couche, peut induire le désassemblage des capsules formées par 

neutralisation des interactions électrostatiques [19]. C’est notamment le cas des capsules dites LbL ou des 

hydrogels basés sur des réticulations physiques ou clivables. Les assemblages peuvent aussi se dissocier par 

des mécanismes de compétition moléculaire, où l’assemblage de la structure est défait en raison de 

l’introduction d’une molécule qui a une plus forte affinité avec l’un des partenaires que les partenaires entre 

eux (Figure 3 c) [29],[30].  

1.4.2.2 Dégradation des structures 

Une autre manière de détruire les structures est de les dégrader. Pour ce faire, contrairement au cas du 

désassemblage, ce ne sont pas les interactions des chaînes entre elles qui sont visées, mais la structure de 

chaque chaîne [31]. En effet, les polymères peuvent être clivés, par rupture des liaisons covalentes. Ces 

clivages peuvent avoir lieu par réaction chimique ou dégradation enzymatique. La dégradation des structures 

est irréversible (Figure 3 d).  

Le désassemblage des structures conduit généralement à une diffusion de l’actif. Si l’on souhaite associer 

une énergie cinétique à cette libération, il est possible d’utiliser l’effet propulseur de l’explosion de matrices, 
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produite par l’encapsulation d’un microgel dans une capsule de polymère. La dégradation de l’hydrogel 

génère une augmentation de la pression osmotique dans la capsule, qui provoque son explosion [32].   

1.4.3 Dissociation actif-matrice 

Enfin, les principes actifs peuvent être directement liés aux structures mises en forme. Le contrôle de cette 

liaison qui peut être covalente (orthogonalisation) ou due à des interactions, permet de maitriser 

l’encapsulation et le relargage de l’actif, par dissociation du lien entre les deux (Figure 3 e) [33]. 

 

 

Figure 3 : illustration des stratégies de libération d’actifs: a) deux voies possibles pour la libération contrôlée 

d’actifs grâce à une modification de la porosité de structures poreuses. En haut : utilisées comme membrane en 

bas : utilisées comme réservoir. La diffusion du principe actif vers l’extérieur se produit lorsque la structure 

poreuse gonfle, b) encapsulation de principe actif par obstruction des pores des structures. La libération a lieu par 

diffusion du principe actif suite au débouchage des pores, c) encapsulation de principe actif dans des structures 

auto-assemblées. La libération a lieu par dissociation de l’assemblage entrainant la diffusion du principe actif hors 

de la matrice, d) encapsulation de principe actif dans des structures polymériques suivi de la libération par 

dégradation du polymère, e) encapsulation de principe actif par liaison/interaction avec la matrice polymérique. 

La libération se fait par dissociation de l’actif et du polymère.  

2 Les matériaux sensibles au glucose : enjeux du 

développement de nouveaux traitements du diabète  

Les différentes stratégies utilisant les polymères stimulables pour encapsuler et délivrer des principes actifs, 

peuvent être utilisées pour encapsuler et libérer aussi bien des petites molécules que des protéines et ce, afin 

de développer des traitements pour différentes pathologies. Parmi elles, le diabète est une maladie pour 

laquelle de nombreux travaux de recherche sont menés. D’après la Fédération internationale du diabète, 415 

a)  b)  

c)  

d)  

e)  
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millions de personnes dans le monde sont atteintes de cette maladie. L’Organisation mondiale de la santé 

prévoit 622 millions de diabétiques d’ici 2040. En France, en 2013, plus de 3 millions de personnes prenaient 

un traitement médicamenteux contre le diabète.  

Le diabète mellitus est un groupe de maladies métaboliques, qui se caractérise par des taux de sucres trop 

élevés dans le sang. Il existe deux formes de diabètes: 

 Le diabète de type 1 : dit diabète insulino-dépendant ou diabète juvénile. Il correspond à une maladie 

auto-immune où le système immunitaire détruit les cellules « bêta » des ilots de Langerhans du 

pancréas ayant pour conséquence l’arrêt de production d’insuline. 

 Le diabète de type 2 : dit diabète non insulino-dépendant ou diabète d’âge mûr. Il est plus courant, 

environ 90% des diabètes traités. Il correspond au développement d’une résistance à l’insuline par 

inactivation de ses récepteurs et à l’émergence de défauts de sécrétion.  

Le diabète non traité peut mener à des maladies rénales dites néphropathies diabétiques, la cécité, des 

déficiences du système nerveux appelées neuropathie diabétique. De plus, il prédispose au développement 

de maladies cardiovasculaires [34]. En particulier, le diabète de type 1 non traité n’est pas viable.  

2.1 Vers des systèmes à boucle fermée 

2.1.1 Limite des traitements en boucle ouverte 

Le traitement du diabète repose sur la prévention par une alimentation équilibrée et une pratique régulière 

d’exercices physiques, mais aussi sur des traitements médicamenteux. Lors de cette étude nous nous 

intéresserons plus particulièrement au traitement du diabète de type 1, qui implique à ce jour des injections 

sous cutanées d’insuline fréquentes et la nécessité de contrôler régulièrement le taux de glucose. Ces 

traitements sont contraignants, douloureux et présentent des risques d’erreurs de traitement notamment en 

termes de dosage, justifiant la recherche de solutions alternatives afin d’améliorer les conditions de traitement 

des patients [35],[36]. D’autres méthodes d’administration dites non-invasives sont étudiées telles que les 

administrations par voie orale, rectale, nasale, transdermale et oculaire[37]–[40]. Toutefois, ces méthodes 

sont dites en boucle ouverte car la détection du taux de glucose et la délivrance d’insuline ne sont pas 

directement couplées.  

2.1.2 Traitements en boucle fermée 

2.1.2.1 Les traitements en boucle fermée alternatifs à l’encapsulation d’insuline 

Le diabète de type I requiert un système en boucle fermée pour optimiser le traitement c’est-à-dire un 

traitement où la délivrance d’insuline dépend du taux de glucose sans intervention du patient. Des nouvelles 

solutions curatives de ce type sont à l’étude depuis les années 1960 [41]. Elles permettraient d’améliorer le 

contrôle de la glycémie sur des longues périodes de temps, et de réduire les incidences d’hypo- ou 

d’hyperglycémie ainsi que les complications qui en découlent. Parmi ces solutions, se trouvent la 
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transplantation de pancréas ou d’ilots de Langerhans pour remplacer les organes défaillants chez le patient 

[42]–[44]. Cependant, ces techniques sont limitées par la faible disponibilité de greffons, et par les 

complications dues à des réponses d’immunosuppressions. Des études ont permis de mettre au point des 

pancréas artificiels, ou pompe à insuline, permettant la surveillance du taux de glucose dans le sang. Ces 

données sont transmises à un algorithme qui évalue les quantités d’insuline et parfois aussi de glucagon, 

protéine aux propriétés antagonistes de l’insuline, à administrer en réponse aux variations de sucre dans le  

sang. Cependant ces dispositifs externes sont peu pratiques pour les patients. Une autre solution consiste à 

encapsuler des ilots de Langerhans, dans des macrocapsules ou microcapsules biocompatibles semi-

perméables, permettant à l’oxygène, aux nutriments et à l’insuline de passer mais bloquant les réponses 

immunitaires [45]. A ce jour, différentes formulations sont en phase de test sur l’homme [46]–[48]. 

2.1.2.2 Les traitements en boucle fermée utilisant des polymères stimulables pour encapsuler 

l’insuline 

De nombreuses équipes travaillent sur d’autres types de systèmes en boucle fermée, moins invasifs que les 

systèmes existants ou ne nécessitant pas de greffes, en utilisant des réservoirs d’insuline administrable in 

vivo, préparés à base de matériaux sensibles au glucose. Ces systèmes sont constitués de polymères 

stimulables comme présentés dans le paragraphe 1. Les polymères sont modifiés avec des fonctions capables 

de reconnaissance moléculaire pour le glucose. En fonction de la concentration en glucose du milieu, les 

propriétés des polymères vont être modifiées de manière à induire la libération de l’insuline encapsulée. Par 

conséquence, le taux de sucre dans le milieu va diminuer, entrainant le retour à l’état initial du polymère 

stimulable et l’arrêt du relargage d’insuline (Figure 4).  

Figure 4 : présentation de la réponse des matériaux préparés à partir de polymères sensibles au glucose en fonction 

de la glycémie. 

2.2 Les mécanismes de sensibilité au glucose 

Les différents vecteurs présentés peuvent donc être modifiés de manière à pouvoir délivrer l’insuline en 

fonction du taux de glucose. Pour cela, les polymères ou les particules utilisés sont modifiés avec des 

récepteurs sensibles au glucose. Il existe ainsi, plusieurs mécanismes connus pour déclencher le relargage en 

fonction du taux de glucose mettant en jeu plusieurs types de ligand au glucose : 

 Une enzyme : la glucose oxydase 

 Une lectine : la Concanavalin A 

 Une protéine : la glucose binding protéine (GBP) 

 Une fonction chimique : les acides phénylboroniques  

Material 
Molecular glucose 

detector 
Material properties 

modification 
Insulin release + 

Feedback: decrease of glucose 
concentration 
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2.2.1 Utilisation de l’enzyme Glucose Oxydase. 

2.2.1.1 Mécanisme de sensibilité au glucose impliquant la GOx 

Le mécanisme mis en œuvre pour la délivrance d’insuline par l’enzyme glucose oxydase (GOx) en présence 

de glucose, est en deux étapes. Dans un premier temps, l’enzyme catalyse la réaction d’oxydation du glucose 

menant à la formation d’acide gluconique et d’hydrogène peroxyde selon la réaction suivante : 

𝐺𝑙𝑢𝑐𝑜𝑠𝑒 + 𝑂2 +  𝐻2𝑂 →  𝐴𝑐𝑖𝑑𝑒 𝑔𝑙𝑢𝑐𝑜𝑛𝑖𝑞𝑢𝑒 + 𝐻2𝑂2 

La production d’acide gluconique induit un changement de pH dans le milieu, qui provoque le relargage de 

l’insuline co-encapsulée dans des matériaux pH sensibles. Différents mécanismes de relargage ont été 

reportés, ils dépendent de la nature du contenant. La GOx agit à la fois comme détecteur de glucose, et comme 

déclencheur du mécanisme de relargage. Cependant cette réaction implique la consommation d’oxygène, sa 

quantité limite la réaction. Pour contrecarrer ce phénomène, une deuxième enzyme est co-encapsulée il s’agit 

de la catalase (CAT). Elle catalyse la dégradation de l’hydrogène peroxyde pour former à nouveau de 

l’oxygène et de l’eau suivant la réaction suivante [49]–[51]: 

𝐻2𝑂2  →  
1

2
 𝑂2 + 𝐻2𝑂 

La mise en œuvre de cette deuxième réaction permet de régénérer les réactifs de la réaction d’oxydation du 

glucose, de plus, elle limite la formation d’hydrogène peroxyde qui peut dégrader la GOx. Ainsi, la cinétique 

de réponse, et la stabilité de la GOx sont améliorées par co-encapsulation de la catalase.  

2.2.1.2 Utilisation de matériau sensibles au pH modifié par la GOx, exemple des hydrogels 

Les réactions chimiques mises en jeu lors de la réaction du glucose catalysée par la GOx, entrainent des 

changements de pH du milieu qui sont utilisés pour modifier les propriétés des polymères stimulables et ainsi 

déclencher la libération de l’insuline. Des vecteurs pH sensibles, mis en forme à partir de ses polymères 

stimulables peuvent être utilisés. 

Les équipes de Ihisara, et de Kost, Ratner and Horbett, furent les premières à utiliser ce principe pour 

l’associer aux propriétés des hydrogels [22],[52]–[55]. Les deux groupes ont copolymérisé du méthacrylate 

de diméthylamine (DMAEMA) à un copolymère neutre pour créer des hydrogels pH-sensibles qui gonflent 

quand le pH diminue. Les premiers travaux sur l’encapsulation d’enzyme dans des hydrogels d’acrylamide 

ont été menés par Bernfeld et Wan en 1963. Plus particulièrement la GOx a été encapsulée dans des gels 

méthacrylés [23],[50],[49]. Les premières utilisations de ces systèmes ont été limitées par une perte d’activité 

enzymatique dans le temps. Depuis, les enzymes ont été immobilisées afin d’augmenter leur stabilité et 

d’améliorer leur durée de vie [56] ; une autre stratégie consiste à les introduire en large excès [57]. 
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2.2.2  Les mécanismes impliquant les lectines 

2.2.2.1 Mécanisme de sensibilité au glucose impliquant les lectines 

La deuxième méthode s’axe autour de l’utilisation de lectines et en particulier de la concanavaline A (Con 

A) qui possède quatre sites de liaisons spécifiques avec le glucose ce qui en fait un bon candidat pour 

développer des systèmes de relargage gluco-dépendant. Deux mécanismes de relargage impliquant la Con A 

existent. Pour le premier, elle est utilisée afin de créer une structure tridimensionnelle grâce à ses propriétés 

de liaison. L’augmentation de la densité de réticulation permet d’emprisonner les actifs comme l’insuline. 

En présence de glucose, celui-ci peut diffuser jusqu’à la concanavaline A et se lier de manière compétitive à 

cette dernière entrainant la rupture de la structure tridimensionnelle. La deuxième stratégie, implique que la 

Con A soit stériquement ou physiquement immobilisée dans une structure déjà existante. La présence de 

glucose entraine un gonflement de cette structure par diminution de la densité de réticulation des structures 

et le relargage de l’insuline par diffusion.  

2.2.2.2  Utilisation de variation de réticulation des hydrogels modifiés par des lectines  

La Con A a d’abord été utilisée directement comme agent réticulant permettant, son encapsulation dans des 

squelettes de polysaccharides ou de polymères glycosylés (Figure 5). Dans ce cas elle rentre directement en 

jeu dans la création d’hydrogels [58],[59]. En présence de glucose, la Con A se détache des structures et 

entraine un désassemblage des structures et donc la libération de l’insuline. 

 

Figure 5: mécanisme de gonflement d’hydrogels glucosensibles basé sur des mécanismes impliquant la 

concanavaline A. 

 

Cependant, le mécanisme compétitif de désassemblage de la structure en présence de glucose ne permet pas 

une réponse rapide. Une perte d’activité est observée due à des fuites de la Con A vers le milieu extérieur, 

limitant les applications thérapeutiques potentielles. Pour contourner ces difficultés deux stratégies sont 

mises en œuvre, la modification de la Con A et/ou sa liaison au réseau. Dans le premier cas, la conjugaison 

de l’enzyme avec, par exemple, des chaînes de PEG, permet d’augmenter son hydrophilie, et ainsi, 

d’améliorer sa solubilité, sa stabilité et son affinité pour le glucose [60],[61] . La deuxième stratégie consiste 

à lier de manière covalente la Con A avec la matrice d’hydrogel à l’aide par exemple de carbodiimide 

annihilant la perte en Con A, permettant un relargage sur plusieurs cycles [62]–[64]. Différentes matrices de 
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polymères sont à l’étude, ainsi, des nanogels interpénétrés de poly(N-isopropylacrylamide) pNIPAM et de 

N,N’-methylènebisacrylamide (BIS), ont montré une transition de phase en présence de glucose à 

température et pH physiologique, permettant le relargage d’insuline asservi à la glycémie [65]. D’autres types 

de formulations sont à l’étude tels que des gels de dextran modifiés par des méthacrylates et de la Con A [66] 

ou des formulations à bases de carbomère [62] . 

2.2.3 Mécanismes impliquant la Glucose Binding Protein 

(GBP). 

Dans les années 70, une protéine ayant la capacité de se lier au glucose a été découverte il s’agit de la Glucose 

Binding Protein (GBP). Elle est constituée de deux domaines connectés par une charnière. Sa structure varie 

suivant si elle est liée au glucose ou non [67], [68]. En effet, en présence de glucose, l’interaction entre les 

deux partenaires entraine une rotation de 31° des domaines de la protéine GBP, imposant une structure repliée 

(Figure 6). Cette rotation d’un domaine par rapport à l’autre est expliquée par l’incorporation du glucose au 

niveau de la charnière. 

Cette propriété a été utilisée par l’équipe de Daunert, qui a couplé la GBP à des hydrogels. En effet, la GBP 

a été utilisée comme réticulant d’un hydrogel d’acrylamide. Il a été montré qu’en présence de glucose (ou de 

galactose), la protéine se replie entrainant la contraction du réseau. Cette technologie a été appliquée à 

l’élaboration de membranes sensibles au glucose dont la perméabilité diminue en présence de glucose. 

Toutefois, il a été prouvé que la perméabilité de protéines comme l’albumine de sérum bovin (BSA), était 

plus importante en absence de glucose limitant l’utilisation de la protéine pour la libération contrôlée 

d’insuline en fonction de la glycémie [69]. 

 

Figure 6 : a) structure de la GBP en absence (bleue) et en présence de glucose (jaune) ; b) représentation 

schématique de la contraction d’un hydrogel réticulé par la GBP sous l’action du glucose. Le repliement de la 

protéine induit une contraction du gel (extrait de [69]).  
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2.2.4 Mécanismes impliquant des fonctions acides 

phénylboroniques 

2.2.4.1 Mécanisme de sensibilité au glucose impliquant les acides phénylboroniques  

 Complexation réversible PBA/sucre 

Le dernier mécanisme permettant d’envisager un relargage de l’insuline en fonction de la glycémie, consiste 

en l’introduction sur les polymères stimulables de fonctions synthétiques d’acide phénylboronique (PBA), 

ligand du glucose. En effet en 1913, Böeseken remarqua que la présence de glucose augmentait l’acidité des 

solutions d’acide boronique. Il fut le premier à étudier en détail les interactions des acides boroniques avec 

les monosaccharides [70]. Les PBA en tant qu’acides de Lewis, peuvent se complexer avec les bases de 

Lewis tels que les fonctions alcools et amines. Ainsi, ils se complexent avec les diols 1,2 ou 1,3 en formant 

un ester cyclique à 5 ou 6 chainons, par liaison covalente réversible [71]. Le mécanisme de complexation des 

PBA en solution met en jeu plusieurs équilibres présentés Figure 7. 

 

Figure 7: équilibre de complexation entre les diols et les fonctions acides phénylboroniques. 

Les acides phénylboroniques existent sous une forme acide neutre et une forme basique chargée. A pH égal 

au pKa, les deux espèces sont présentes en quantités équivalentes. Lorsque le pH est inférieur au pKa de 

l’espèce PBA, la forme neutre de l’acide phénylboronique (1) est majoritaire. Sous cette forme, l’atome de 

bore est lié à une fonction phényle, un diol et une molécule d’eau en suivant une géométrie trigonale plane 

sp2. A pH supérieur au pKa, la molécule d’eau se déprotone, entrainant la formation d’un boronate chargé 

(3). Or, lorsqu’il le devient, l’atome de bore est relié à trois fonctions hydroxyles et au cycle aromatique, 

changeant sa géométrie en tétragonale sp3. Dans cette géométrie, deux des groupements hydroxyles peuvent 

former des complexes (4) par condensation bisbidentate avec les diols en positions cis, notamment avec les 

sucres tels que le glucose. Lors du changement de géométrie, les acides phénylboroniques présentent un angle 

de 120° qui est réduit à 108° pour la formation de l’ester cyclique. Le complexe boronate est stabilisé par la 

compression de l’angle entrainant une réduction du pKA et un déplacement de l’équilibre vers la forme 
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complexée. L’équilibre Ktrig est négligeable devant l’équilibre Ktet. L’équilibre global entre formes 

complexées et non complexées est décrit Figure 8 : 

 

Figure 8 : équilibre de formation des esters boronates. 

 

Ces propriétés peuvent dont être utilisées pour former des complexes entre les PBA et le glucose.  En effet, 

lorsque le pH est proche du pKa de l’acide phénylboronique, la présence de glucose déplace l’équilibre vers 

la forme chargée favorable à la complexation 

 Sélectivité vis-à-vis des différents ligands 

Comme le mentionne le paragraphe précédent, les PBA sont des capteurs de diols tels que des polyols, de 

simple diols ou des espèces de type saccharides. La sélectivité de la liaison entre les PBA et les différentes 

espèces citées est un paramètre primordial à appréhender afin de déterminer l’efficacité des systèmes 

développés pour le traitement du diabète. Afin de comparer l’affinité des PBA pour les diols, l’étude des 

constantes de complexation PBA/diol est un outil de choix. Ces constantes ont été déterminées 

expérimentalement par suivi de pH, par dichroïsme circulaire, par RMN du bore, ou en utilisant du rouge 

alizarine [71]–[75]. Les constantes obtenues à l’aide des différentes méthodes diffèrent légèrement, mais les 

tendances entre les polyols restent les mêmes (Tableau 1).  

Concernant les monosaccharides, il est intéressant de noter que le fructose est mieux complexé que le glucose.  

Tableau 1 : Constantes d’association de diols simples et de saccharides avec un acide phénylboronique déterminée 

par les méthodes de suivi de pH [71] et par complexation avec le rouge alizarine [76].  

 

 

A :déterminé par diminution de pH [71] 

B : déterminée par compétition de la fluorescence en présence d’ARS [76] 

POLYOL KTET
A

 KEQ
B (M-1) 

CATECHOL 17500 830 

D+ GALACTOSE ° 276 15 

FRUCTOSE 4370 160 

L + ARABINOS 391 25 

D GLUCOSE 110 4.6 

D MANNOSE 172 13 

MANNITOL 2275 120 

   

POLYOL KTET
A 

ETHYLENE GLYCOL 2,8 

PROPYLENE GLYCOL 3,8 

2,3 BUTANEDIOL 3,6 

3 METHOXY-1,2-

PROPANEDIOL 

8,5 

PHENYL-1,2-EHANEDIOL 9,9 

POLYVYNIL ALCOHOL 1,9 

1,3 PROPANEDIOL 0,9 

GLYCEROL 19,7 
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2.2.4.2 Utilisation de la modification de l’hydrophobie des gels modifiés par des fonctions 

PBA pour déclencher la libération d’insuline 

Les hydrogels modifiés par des acides phénylboroniques sont, grâce aux propriétés de complexation décrites 

ci-dessus, couramment utilisés pour développer des systèmes sensibles au glucose. Ainsi, la présence de PBA 

entraine des changements physiques ou chimiques dans les structures des gels, permettant de libérer des 

espèces chargées comme par exemple l’insuline. Plusieurs mécanismes de relargage en fonctions du glucose 

sont reportés dans la littérature.  

 Relargage par modification de la densité de charges du gel 

La détection de glucose par les matrices de gel modifiées par des fonctions PBA, suit les équilibres présentés 

précédemment. La complexation des fonctions PBA avec les sucres a lieu pour un pH proche du pKA et 

implique la formation de boronates chargés, la densité de charge des matrices augmente donc lors de la 

complexation. En conséquence, le gel gonfle, du fait des effets de répulsions électrostatiques et de 

l’augmentation de la quantité de contre-ions présents dans la matrice  qui exercent une pression osmotique 

[77]. 

Cette technique a été employée par Asher pour des hydrogels de polyacrylamide fonctionnalisés avec des 

fonctions pendantes d’acide 3-(acrylamido) phénylboronique (AAPBA). En présence de glucose, le 

gonflement des gels est relativement faible dans un milieu à forte force ionique limitant les applications pour 

la délivrance d’actifs. Cependant, la présence d’un cristal colloïdal insérée dans la matrice de gel permet 

d’envisager des applications comme capteur de glucose [78].  

Les changements d’hydrophobie peuvent également être utilisés pour désassembler d’autres types de 

structure tels que des micelles, des vésicules et des films. Des exemples sont répertoriés dans le tableau 

récapitulatif Tableau 2 (fin du paragraphe 2).   

 Relargage par modification de l’hydrophobie : cas des polymères thermosensibles 

Un cas particulier de la modification de l’hydrophobie des gels met en jeu l’utilisation de polymères 

thermosensibles. Cette famille de gels peut moduler sa solubilité en fonction de la température. Il existe deux 

cas de figure, dans le premier, le polymère devient hydrophile au-dessus d’une certaine température critique, 

ce polymère présente alors une UCST (Upper Critical Solution Temperature); dans le deuxième cas le 

polymère devient soluble au-dessous d’une température définie comme la LCST (Lower Critical Solution 

Temperature). Parmi les polymères thermosensibles, le poly(N-isopropylacrylamide) (pNIPAM) fait figure 

de référence, il possède une LCST à 32°C, autour de laquelle il subit une transition réversible, où il passe 

d’une forme pelote aléatoire à un état globulaire en raison de la rupture des liaisons hydrogène à haute 

température. La solubilité dans l’eau devient ainsi limitée. Lorsque ces polymères sont utilisés pour former 

des gels, ils sont associés à un volume critique appelé VPTT (Volume Phase Transition Temperature), où le 

gel passe d’un état gonflé à un état collapsé autour de la LCST [79]. 

Kataoka, s’est appuyé sur ce principe en préparant des gels de copolymères de N,N’diméthylacrylamide-co-

PBA [80]. L’introduction de PBA abaisse la LCST du polymère, elle augmente en présence de glucose. De 

la même manière, des gels de pNIPAM-co-PBA ont montré une capacité à gonfler en présence de fructose 
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[25]. Ces travaux avant-gardistes de Kataoka, ont ouvert la voie à de nombreuses études utilisant des 

fonctions PBA en les combinant avec une grande variété d’hydrogels. Dans un premier temps, la plupart des 

formules développées combinaient les propriétés d’un polymère thermosensible avec celles d’un dérivé PBA. 

Deux stratégies existent : le greffage de dérivés PBA sur des gels déjà existants, [81]–[83] ou la préparation 

de microgels, par copolymérisation de monomères modifiés par des fonctions PBA. Cette dernière voie a été 

choisie initialement par notre équipe. Ainsi dans ses travaux de thèse, Christophe Ancla a synthétisé des 

microgels sensibles au glucose à force ionique physiologique, par copolymérisation de polymères 

thermosensibles poly(N-alkylacrylamide) modifiés par l’acide phénylboronique [84],[85]. Dans un second 

temps, de nouveaux matériaux ont été développés afin d’obtenir une réponse aux conditions physiologiques. 

Les microgels obtenus gonflent proportionnellement à la concentration en glucose. La libération cyclique 

d’insuline bovine fluorescente en fonction de la glycémie a été reportée.  

2.2.4.3 Utilisation de la dissociation des hydrogels par déréticulation compétitive. 

Le deuxième levier qui permet d’entrainer la libération d’insuline à partir des structures de polymères 

stimulables modifiés par des fonctions PBA, est de jouer sur le caractère réversible des complexes 

PBA/sucres pour induire à la demande une dissociation des structures. Kataoka a été pionnier dans 

l’utilisation des PBA comme ligand synthétique du glucose, il a dans un premier temps synthétisé des 

copolymères portant des fonctions PBA. Ces structures de poly(N-vinyl-pyrolidone-co-PBA), complexent 

avec un polyol, le poly(vinyl alcohol) (PVA). Ces complexes se dissocient par compétition en présence de 

glucose. La cohésion de la matrice est assurée par la longueur du polyol qui se lie au copolymère à plusieurs 

endroits simultanément [30].  

2.3 Présentation de systèmes plus élaborés en vue d’applications 

in vivo 

2.3.1 Systèmes vecteur associé à un ligand du glucose 

La stratégie mettant en jeu des fonctions PBA, parait à ce jour très prometteuse pour mener à des études 

cliniques car en plus d’être glucose-dépendant, les systèmes développés n’ont pas les limites dues à leur 

stabilité et leur dégradation que l’on retrouve pour ceux utilisant la Con A ou la GOx. En effet, la GOx et la 

Con A sont sujettes à des phénomènes de dégradation enzymatique ou de fuite hors des vecteurs les 

contenants [85],[86]. L’enzyme GOx peut-être endommagée lors des étapes de mise en forme à cause d’une 

sensibilité à la température et au pH et perdre ainsi de sa bioactivité [87],[88]. De plus, la Con A est 

relativement instable et sa biotoxicité peut limiter ses applications in vivo [89]. Les PBA quant à eux sont 

des groupements synthétiques non dégradés in vivo, ils sont aussi liés chimiquement au gel, permettant le 

relargage de l’insuline sur plusieurs cycles.  

La sélectivité de la liaison en fonction de la nature du diol, discutée plus haut (paragraphe 2.2.4.1) pourrait 

être considérée comme un frein à l’utilisation des PBA pour le relargage contrôlé en fonction de la glycémie. 

Cependant, le glucose est bien plus concentré dans le sang que ses compétiteurs, le fructose et le lactate par 

exemple. La sensibilité au glucose pourrait ne pas être affectée in vivo. Les mécanismes décrits montrent que 
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le caractère stimulable du gel dépend à la fois du pH et de la concentration en glucose [90],[30],[71]. Pour 

avoir des systèmes efficaces à pH physiologique, le pKa de l’espèce contenant le PBA doit être abaissé. Pour 

ce faire, le caractère électroattracteur du groupe vicinal au PBA doit être augmenté  en introduisant par 

exemples des bases de Lewis, tel que des amines, [72], [91], [92]. 

Nous avons choisi de mettre en avant quelques systèmes qui nous paraissent particulièrement prometteurs en 

vue du développement de médicaments à boucle fermée pour l’administration d’insuline. En particulier les 

systèmes présentés ci-dessous sont choisis, car ils sont préparés à partir de systèmes biocompatibles parfois 

avec des systèmes proches des nôtres, Certains de ces systèmes ont entamé les essais clinique de phase  

2.3.1.1 Réseau de nanoparticules modifié par la GOx. 

Récemment, l’équipe de Gu a développé des réseaux innovants de polysaccharides tel que le chitosan [93] 

ou le dextran permettant le relargage d’insuline déclenché de manière asservie au glucose (Figure 9). Dans 

ces travaux, un dextran modifié est utilisé comme matrice biodégradable et biocompatible pour préparer une 

formulation injectable et dégradable par voie acide. Des nanoparticules de dextran recouvertes d’alginate, 

chargées négativement, ou de chitosan, chargées positivement, sont préparées par une méthode d’émulsion 

double. Dans un deuxième temps, la glucose oydase et l’insuline sont encapsulées. Un réseau est formé par 

interactions électrostatiques entre les nanoparticules. Le réseau de gel formé par les nanoparticules est stable, 

poreux et induit un grand ratio surface/volume, entrainant une meilleure interaction entre le glucose et la 

GOx. Cette structure poreuse se dissocie en cas d’hyperglycémie entrainant le relargage de l’insuline par la 

conversion catalytique du glucose en acide gluconique (Figure 9). Des études in vitro ont montré le relargage 

d’insuline par pulse en réponse au taux de glucose. Les recherches étendues in vivo, sur des souris 

diabétiques, ont montré qu’une injection permettait de stabiliser le taux de glucose au niveau basal pour 10 

jours [94]. Ce système permet de contourner les limitations souvent observées lors de la mise en œuvre 

d’hydrogels polymériques et des systèmes utilisant la GOx. Les hydrogels de polymères, ont souvent des 

taux de réponse assez lents en raison des limitations dues au transport de l’insuline hors des structures. De 

plus, les systèmes mettant en jeu des membranes contenant de la GOx souffrent de mauvaise stabilité 

mécanique qui peuvent induire un relargage prématuré [36].  

 

Figure 9: a) représentation schématique des réseaux de polysaccharides nanométriques sensibles au glucose et 

image de microscopie électronique à balayage du réseau de polysaccharide formé b) représentation des particules 

formant le réseau par interactions électrostatiques (extrait de [94]). 

a) 
b) 



Chapitre 1 : Etat de l’art et présentation des concepts de l’étude 
 

26 
 

2.3.1.2 Réseaux de polymère de PEG en étoile modifiés par des fonctions PBA  

Récemment, l’équipe de Langer, a initié des travaux sur la préparation de gels injectables, ses formulations 

présentent une baisse de viscosité avec le cisaillement, et sont auto-réparantes, permettant aux gels de 

retrouver leur intégrité après injection [95]. Parmi ces gels rhéofluidifiants, certains sont préparés à partir de 

dérivés PEG à quatre branches fonctionnalisés par différentes fonctions PBA ou des fonctions diols (Figure 

10). De l’insuline fluorescente, et deux autres protéines la BSA et l’immunoglobuline (IgG) de tailles 

respectives de 5800, 66 000 et 150 000 g/mol ont été encapsulées, puis relarguées de manière contrôlée par 

compétition en présence de glucose. Les profils de diffusion suivent le modèle de Fick et sont corrélés aux 

tailles des protéines. [96]. 

Figure 10 : Vers des hydrogels injectables a) Représentation schématique d’hydrogels formés à partir de PEG à 

quatre branches fonctionnalisées par des diols ou des PEG. b) Structures chimiques des macomères de PEG-PBA 

et PEG-diols et leur mécanisme de liaison (extrait de [96]). 

2.3.2 Stratégie de modification de l’insuline 

2.3.2.1 Modification de l’insuline par des fonctions acides phénylboroniques. 

Une dernière stratégie mettant en jeu des fonctions acides phénylboroniques pour réguler la glycémie est à 

l’étude. Cette méthode ne met pas en jeu des polymères stimulables. Il s’agit de la modification directe de 

l’insuline. En effet, l’insuline peut être modifiée chimiquement ou génétiquement afin de moduler la 

pharmacocinétique de son activité, notamment par greffage en présence de dicyclohexyl- carbodiimide et de 

N-hydroxysuccinimide en conditions basiques. Des insulines dites à actions longues, ont été développées 

afin de limiter le nombre d’injections d’insuline nécessaire pour maintenir la glycémie au niveau basal [97]. 

Les équipes de Langer et Anderson ont préparé une nouvelle insuline qui combine cette action longue à une 

sensibilité au glucose par le biais de fonctions acide phénylboronique [98]. L’insuline est modifiée en ajoutant 

à l’amine du résidu lysine B 29 des fonctions composées d’une chaîne aliphatique et d’une terminaison PBA 

(Figure 11). Des fonctions fluor, nitro et sulfo sont introduites sur le cycle aromatique des PBA afin d’abaisser 

le pKA du PBA et favoriser une sensibilité au glucose à pH physiologique [99]. Les insulines modifiées 

obtenues ont permis une régulation du taux de glucose de souris atteintes de diabète de type 1 sur une période 

de 13h [98].  

a) b) 

Glucose 
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Figure 11 : a) Structure des quatre insulines modifiées par des fonction PBA (extrait de [98]).  

Ces systèmes présentent plusieurs avantages: premièrement, ils peuvent permettre de réguler la glycémie 

sans introduire de vecteurs étrangers qui sont associés à des risques de réponses immunitaires. 

Deuxièmement, les analogues de l’insuline peuvent être inactivés à faible taux de glucose et ainsi limiter les 

cas d’hyperglycémie. 

2.3.2.2 Bio-orthogonalisation de l’insuline : projet « Smart Insulin » 

La formation de liaisons covalentes, est utilisée dans des processus de bio-orthogonalisation où les protéines 

sont liées à la matrice du vecteur qui a ainsi un rôle stabilisateur. Ainsi, l’entreprise Merck travaille sur le 

projet « SmartInsulin » où la protéine est liée de manière covalente à un polymère glycosylé, qui est relargué 

en présence de glucose, faisant baisser la glycémie dans le sang (Figure 12). Ce projet est en phase d’essai 

clinique. [33]. L’insuline, liée de manière covalente au polymère glycosylé, forme un réseau avec une 

molécule qui peut se lier de manière multivalente à l’insuline. Ce réseau est réversible en présence de glucose, 

en raison de l’affinité de ce dernier pour la molécule multivalente entrainant l’érosion du réseau. La libération 

d’insuline conjuguée au polymère glycosylé peut faire diminuer la glycémie ce qui implique l’arrêt de 

l’érosion du réseau, jusqu’au prochain pic glycémique.  

 

 

Figure 12 : représentation schématique du réseau formé par l’insuline conjuguée à un polymère glycosylé qui se 

lie à une molécule sensible au glucose de manière multivalente ; et représentation de l’erosion du réseau en 

présence de glucose entrainant la libération de l’insuline (extrait de [33]). 

Afin de conclure cet aperçu non exhaustif des stratégies utilisées pour libérer l’insuline de manière asservie 

au glucose, un tableau résumant et classant les différentes stratégies est présenté (Tableau 2). 



Tableau 2 : Récapitulatifs des stratégies de libération d’actifs à partir de polymères stimulables mis en forme en fonction du type d’architecture, du type de ligand du glucose, 

des leviers de stimulation des polymères et des mécanismes de libération 

 

Type de récepteur Type d’architecture Type de matériau Levier Mécanisme référence 

 

 

 

 

 

 

Gox 

Hydrogels Gels méthacrylés  

 

 

 

 

Changement de 

pH  

Gonflement [22], [23], [52]–

[55], [100]–[102]  

liposomes Léchitines ou 

phosphatidylcholines 

 [126], [127],[105]  

polymersome Dibloc PEG Désassemblage par hydrolyse [31] 

microcapsule Layer by layer 

Gox/hémoglobine 

Augmentation de perméabilité [27],[106]  

Films multicouches Polymère en étoile Réorganisations des couches et 

séparation de phase 

[107] 

Nanoparticules Silice mésoporeuse 

Cyclodextrine comme 

bouchon 

Désobstruction des pores [28]  

 

 

 

 

Lectines 

Hydrogels Polymère modifié par Con 

A 

 

 

 

 

Réticulation 

réversible 

 [58]–[66], [108]–

[110] 

Liposome PEG-glycosylés Désassemblage d’agrégats de 

liposomes 

[29] 

Microcapsule Glycogène/Con A Augmentation de perméabilité [111] 

Nanoparticules Silice mésoporeuse 

fonctionnalisés par des 

groupements mannoses 

Désobstruction des pores  

[112] 

GBP Hydrogels Acrylamide Changement de 

conformation 

 [67]–[69] 
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PBA 

 

 

 

 

Hydrogels 

Poly(N-vinyl-pyrolidone-

co-PBA)/PVA 

Réticulation réversible Dissociation des liaisons 

PBA/PVA par 

compétition 

[30] 

Polyacrylamide-PBA changement 

d’hydrophobie 

gonflement [78] 

pNIPAM, acrylamide  gonflement [25], [79], [80], [85] 

HA-Maltose-HA-PBA Réticulation réversible Dissociation des liaisons 

PBA/Maltose par 

compétition 

 

[113] 

PEG-PBA/PEG-diol Réticulation réversible Dissociation des liaisons 

PBA/PEG-diol par 

compétition 

 

[96] 

 

Micelles 

Copolymères amphiphiles 

modifiés PBA 

(Acrylamide, 

pNIPAM,…) 

 

Réticulation réversible Dissociation des liaisons 

par compétition 

 

[114]–[117]  

 

 

Microcapsules/films 

Layer by layer polymère 

PBA/polymère-diol 

(PAA, PVA/polymère-

PBA) 

Réticulation réversible Dissociation des liaisons 

par compétition 

 

[118] 

Polystyrene sulfonate/ 

poly (dimethyl aminoethyl 

acrylate-PBA) 

Réticulation réversible 

Polyélectrolytes 

Dissociation des 

liaisions par changement 

de charges 

 

[19] 

 

Nanoparticules hybrides 

Particule de silice 

modifiée par des dextrans-

PBA ou de l’acide 

gluconique-PBA 

Réticulation réversible Dissociation des liaisons 

par compétition 

 

[119], [120] 
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3 Présentation de nos systèmes : des hydrogels  d’acide 

hyaluronique sensibles au glucose 

Après une présentation claire du cahier des charges, nous présenterons le polymère choisi pour composer la 

matrice des gels, avant de décrire plus précisément quels sont les matériaux sensibles au glucose qui ont été 

développés lors de la phase antérieure de ce projet.  

3.1 Présentation du cahier des charges du projet 

Comme mentionné précédemment, ce projet consiste à développer un nouveau système en boucle fermée 

afin de libérer l’insuline de manière asservie au glucose. Pour ce faire, nous avons choisi d’utiliser des 

polymères stimulables et certaines spécifications sont nécessaires. Les polymères doivent être mis en forme 

pour servir de vecteur à l’insuline et doivent être modifiés par des fonctions sensibles aux sucres. Parmi les 

différents types de vecteurs présentés ci-dessus notre attention s’est portée plus particulièrement sur les 

hydrogels.  Ils devront respecter les critères suivants : 

 Le squelette polymérique choisi doit être biocompatible et être modifiable de manière à être réticulé 

pour mener à des hydrogels, et posséder des fonctions sensibles au glucose. Il doit également être 

biodégradable avec des sous-produits de dégradation non-toxiques. 

 Les matrices de gel doivent être, administrables in vivo, et pouvoir dans l’idéal accéder à la 

circulation sanguine et avoir un temps de circulation prolongé. Pour cela la taille des vecteurs doit 

être inférieure à 400 nm. Les gels peuvent également être administrés sous forme de dépôt sous-

cutané. A ce stade du projet les gels n’ont pas de spécifications de tailles requises 

 Les réponses aux variations de glycémie doivent être rapides et les cinétiques de libération doivent 

être adaptées au métabolisme c’est-à-dire simuler l’activité pancréatique en réponse aux variations 

du taux de glucose. 

 Le processus de libération doit être réversible, seule une partie de l’insuline est libérée quand le taux 

de glucose augmente, permettant le maintien de la glycémie au niveau basal pour plusieurs pics de 

glycémie et ainsi pouvoir diminuer le nombre d’injections. De plus, en absence de pic glycémique, 

la libération ne doit pas avoir lieu. 

Notons que pour les deux voies d’administration envisagées : des nanogels injectables ou des 

micro/macrogels implantables, les cinétiques de libération et les taux de chargements en insuline seraient 

différents. En effet, pour l’utilisation de nanogels les taux de chargements atteints peuvent être limités par la 

taille, les variations de glycémie dans le sang sont rapidement détectées car les gels sont circulants et de 

petites tailles et la libération d’insuline sera rapide. A l’inverse, des micro/macrogels en dépôts sous cutanées 

peuvent avoir de plus grandes capacités de chargement en insuline, la détection des variations de glycémie 

dans le sang est retardée de par la localisation du dépôt sous cutanée, et enfin les cinétiques de libération sont 

plus lentes en raison de la taille du dépôt. L’une ou l’autre de ces solutions est envisageable, tant que la 

régulaion de la glycémie est efficace, rapide, et réversible. Une grande capacité d’encapsulation est envisagée 

afin d’espacer au maximum les injections.  
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3.2 L’acide hyaluronique : un polymère matriciel prometteur 

Les hydrogels peuvent être séparés en deux groupes en fonction de l’origine du polymère qui peut être naturel 

ou synthétique [11],[121]. Les hydrogels synthétiques sont préparés grâce à des méthodes de polymérisation. 

Des approches plus récentes utilisent des techniques d’ingénierie génétique ou des méthodes de biosynthèse 

pour préparer des hydrogels aux propriétés spécifiques [137],[138]. La deuxième catégorie est celle des 

hydrogels préparés à partir de polymères naturels tels des protéines comme le collagène ou la gélatine ou les 

polysaccharides tels que les alginates, l’agarose, le dextran ou l’acide hyaluronique. Parmi eux, certains 

présentent une faible toxicité, une très bonne compatibilité, en particulier pour ceux déjà présents in vivo et 

très hydrophiles. Pour cette étude, nous nous intéresserons donc à un polysaccharide: l’acide hyaluronique 

(HA). 

3.2.1 Le HA, un biopolymère aux nombreuses propriétés 

utilisables pour des applications ciblées 

Il est déjà utilisé depuis plusieurs décades pour la chirurgie des yeux [124],[125] mais un intérêt récent est 

apparu pour son utilisation comme biopolymère en médecine régénérative et en ingénierie tissulaire [126]. 

L’acide hyaluronique est plus connu du grand public pour ses applications en dermocosmétique où il est 

utilisé en injection pour combler les rides [127],[128]. Il est aussi employé pour soigner les articulations, car 

il permet leur lubrification en vue de soigner l’ostéo-arthrose grâce à ses propriétés viscoélastiques 

[129],[130]. Ses assemblages sont utilisés pour de nombreuses applications : ils permettent notamment 

d’augmenter la biodisponibilité des médicaments ophtalmiques en améliorant leur durée de vie 

oculaire [131],[132]. 

Le HA est aussi un bon candidat pour la délivrance d’actifs par voie transdermale en raison de ses propriétés 

hygroscopiques, et de sa capacité à hydrater le stratum corneum. De plus, de nombreux récepteurs du HA 

sont présents dans les cellules de la peau, notamment des kératinocytes dans l’épiderme et des fibroblastes 

dans le derme [133]. Il a également été montré que, la présence de zones plus hydrophobes dues aux liaisons 

C-H de son squelette, améliore sa capacité à traverser le stratum corneum [133]. Il est ainsi utilisé pour 

l’administration de différents cargos comme des actifs, des vaccins, des facteurs d’hormones ou des 

nanomatériaux. 

L’acide hyaluronique a de nombreuses particularités exploitables pour une large gamme d’applications. Son 

utilisation permet de cibler des maladies concernant de nombreux organes du corps humain. Le HA, permet 

de prolonger le temps de résidence in vivo des principes actifs et présente une très faible cytotoxicité. Dans 

la dernière décennie, les dérivés de HA ont été étudiés en tant que transporteurs d’actifs anti-cancéreux car 

ils permettent de cibler les cellules cancéreuses en limitant ainsi les effets secondaires. En effet le HA possède 

la faculté de se lier à des récepteurs spécifiques tels que les CD44, RHAMM, HARE et LYVE [134]. Ces 

récepteurs sont présents sur différents organes et jouent des rôles centraux dans la prolifération, la 

différenciation ou la migration de cellules par activation de signalisation. La présence de ces récepteurs et 

leurs facultés d’interaction avec le HA en font un candidat de choix pour la délivrance d’actif spatio-

controllée. Les récepteurs HARE sont surexprimés dans les cellules endothéliales sinusoïdales du foie et les 



Chapitre 1 : Etat de l’art et présentation des concepts de l’étude 
 

32 
 

récepteurs CD44 le sont dans les foies malades [135],[136] permettant d’utiliser des conjugués HA-actifs 

dans le traitement de maladie comme l’hépatite C [137],[138]. Dans le cas du cancer de la peau les récepteurs 

du HA sont surexprimés à la surface des cellules cancéreuses améliorant l’endocytose des cellules touchées 

[139]. 

L’acide hyaluronique, présent in vivo, est un composé essentiel de la matrice extra cellulaire, où il joue un 

rôle structurel notamment en termes d’organisation matricielle [140]. Il est aussi mis en jeu dans la 

morphogènese, la réparation ou la signalisation cellulaire [141],[142].  

3.2.2 Présentation générale de l’acide hyaluronique: 

3.2.2.1 Structure de l’acide hyaluronique 

L’acide hyaluronique est un disaccharide linéaire naturel de la famille des glycosaminoglycanes. Isolé pour 

la première fois par Meyer et Palmer en 1934, il est largement présent in vivo chez de nombreux animaux 

mais aussi chez l’homme [143]. Il est composé de deux unités de répétitions le N acétyl-D-glucosamine et 

D-glucuronique acide se liant par des liaisons glycosidiques alternativement  1,3 ou  1,4 [144] (Figure 13). 

 

 

 

 

 

 

Figure 13 Structure chimique de l’acide hyaluronique. 

Le HA possède des fonctions hydrophiles comme des hydroxyles, des carboxyles et des acétamides qui 

interagissent avec les molécules d’eau en faisant un polymère hautement hydrosoluble [145],[146]. Ces 

fonctions, encombrantes stériquement, se placent en positions équatoriales plus favorables énergétiquement. 

Elles limitent la rotation libre autour des liaisons glycosidiques du squelette entrainant une certaine rigidité 

de la chaîne. Les positions axiales sont occupées par des atomes d’hydrogène créant des zones de plus faible 

hydrophilie dans le squelette [147]. A pH physiologique, chaque unité glucuronate porte une charge négative.  

3.2.2.2 Un polymère biocompatible et dégradable 

En tant que polysaccharide omniprésent in vivo, sa biocompatibilité n’est pas controversée contrairement à 

celle d’autres polymères tels que les polyéthylènes glycols (PEG), les acides poly(acide lactiques-co-

glycolique) (PLGA) [148],[149] ou même que d’autres polysaccharides comme le chitosan qui présentent 

des effets secondaires significatifs en cas d’administration par voie intraveineuse qui peuvent déclencher des 

phénomènes d’agrégation à haute concentration [150]. De plus, l’acide hyaluronique est dégradé rapidement 

in vivo par une enzyme spécifique appelée hyaluronidase [151]. Les cinétiques de dégradation sont contrôlées 

par des modifications chimiques de la chaîne [152],[153]. Ces propriétés de biocompatibilité et de 

biodégradabilité font du HA un polymère d’intérêt pour des applications biomédicales. 
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3.2.3 Les modifications chimiques du HA 

Le HA peut être facilement modifié chimiquement afin de moduler son hydrophobicité, ou par exemple pour 

ajouter des fonctions réticulables. Une large gamme de fonctions chimiques peut être greffée sur le HA par 

modification de l’acide carboxylique, de l’acide glucuronique ou du carbone C-6 du groupe hydroxyle du 

sucre N-acétylglucosamine. Ces modifications peuvent être classées en deux catégories, les modifications 

dites monolithiques ou les modifications dites vivantes qui permettent de greffer des fonctions ultérieurement 

modifiables ou réticulables. Parmi les modifications monolithiques on retrouve par exemple, le greffage 

d’ester benzylique. Parmi les modifications laissant la chaîne de HA vivante, une grande variété de motifs 

peut être greffée. En vue de préparer des hydrogels, ces modifications peuvent être classées en deux 

catégories, celles qui forment des gels par liaisons covalentes et celles qui forment des gels par auto-

assemblage non covalent. 

3.2.3.1 Dérivés de HA gélifiant par formation de liaisons covalentes 

Dans cette première catégorie de dérivés de HA, on retrouve des composés qui nécessitent la présence d’un 

amorceur pour initier une réticulation par photopolymérisation ou électropolymérisation et d’autres qui vont 

gélifier de manière spontanée. Parmi les dérivés gélifiant spontanément, on retrouve les HA modifiés par 

condensation ou addition par des fonctions thiol, haloacétate, dihydrazide, aldéhyde, ou tyramide (Figure 

14). 

 

Figure 14: Modification de l’acide hyaluronique : représentation des dérivés de HA conventionnels. 

Plus récemment l’acide hyaluronique a été modifié par des groupements pouvant mettre en œuvre la chimie 

orthogonale dite chimie click ou pseudo-click. Cette chimie met en jeu des réactions de cycloaddition [3+2] 

pour les dérivés HA-cyclooctyne ou HA-azide [154], de Diels-Alder avec des dérivés HA-furan ou HA-

Malimide [155], de Mickael pour des dérivés HA-maleimide [156], ou de photopolymérisation par chimie 

thiol-ene pour les dérivés HA-tetrazine [157] (Figure 15). 
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Figure 15: Modification de l’acide hyaluronique : représentation des dérivés de HA développés récemment 

permettant d’ouvrir la voie à de nouvelles voies de gélification. 

Ainsi, certains de ces composés nécessitent la présence d’un amorceur pour obtenir des gels. La réticulation 

est déclenchée par voie radicalaire amorcée par voie thermique, lumineuse ou redox.  

L’utilisation de ces techniques permet de travailler en milieu aqueux et assure un grand contrôle de la 

réticulation en termes de spatialité et de temporalité [158]. La photopolymérisation est la méthode la plus 

utilisée pour la formation d’hydrogels de HA, elle permet l’encapsulation de cellules en utilisant des 

conditions de polymérisation douces n’affectant pas la viabilité de ces dernières [159]. Différents groupes 

réactifs peuvent être employés, pour la polymérisation radicalaire du HA. Les plus utilisés sont les dérivés 

acrylates, glycidyl-méthacrylates et méthacrylates.  

La fonctionnalisation du HA par des fonctions glycidyles méthacrylates (GMA) a été décrite par Schmidt et 

al [160] permettant la préparation d’une large gamme d’hydrogels. Des taux de fonctionnalisation jusqu’à 

90% peuvent être atteint en utilisant de long temps de réaction à température ambiante conduisant à des 

hydrogels très robustes grâce à de très fortes densités de réticulation [160]. A l’inverse, la préparation de 

dérivés HA-GMA à très faible densité de réticulation permet d’obtenir des pseudo-gels au comportement 

viscoélastique [161]. Les gels obtenus montrent une très bonne biocompatibilité et une réponse favorable en 

termes de cyto-compatibilité, permettant l’utilisation in vivo [162]. Une des méthodes les plus usitées pour 

la modification du HA avec des fonctions méthacrylates a été décrite par Grinstaff, elle consiste en la 

modification du HA en milieu aqueux basique pour former du HA-méthacrylate [163],[164]. Les hydrogels 

obtenus sont très versatiles et les propriétés des réseaux obtenus sont modulables en faisant varier, la masse 

moléculaire du HA, le degré de méthacrylation, et la concentration en macromères permettant de contrôler 
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la rigidité, le gonflement et permettant de moduler les cinétiques de dégradations par action de la 

hyaluronidase.  

3.2.3.2 Dérivés de HA gélifiant par auto-assemblage non covalent  

D’autres méthodes pour former des hydrogels ont été développées, elles mettent en jeu des assemblages 

dynamiques non covalents. Ces réactions sont réversibles: l’assemblage ou le désassemblage peut être 

déclenché en fonction de paramètres physiques ou chimiques. La formation de gels à partir de dérivés HA-

hôte/ HA-invités tel que β -cyclodextrine (hôte)/adamantate (invité) ou cucurbit[8]uril (hôte)/ diaminohexane 

(invité) a été reportée. Ces formulations ont des propriétés intéressantes notamment leur injectabilité due au 

caractère réversible de la liaison [165]–[168] (Figure 15). Des films préparés à partir de dérivés d’acide 

hyaluronique modifié par des fonctions decylamino hydrazide ont également été reportés. Ils ont la capacité 

de s’autoassembler pour former des gels transparents [169]. 

3.2.4 Stratégies d’utilisation du HA pour des applications 

biomédicales 

3.2.4.1 Présentation des stratégies pour l’utilisation du HA 

Différentes stratégies, peuvent être mise en œuvre, afin d’utiliser le HA pour des applications biomédicales  

notamment pour la délivrance d’actifs. Le HA peut être combiné avec d’autres polymères tel que le 

polyéthylène glycol [170], les polyacides lactiques, les poly(acide lactique-co-glycolique) acide [171], [172], 

la polycaprolactone [173], les polyacrylates [174], ou même le chitosan [175], afin de combiner les propriétés 

des différents polymères. Il peut également être modifié pour former des auto-assemblages. Deux stratégies 

sont utilisées, la première consiste à conjuguer directement le principe actif sur la chaîne de HA. La deuxième 

consiste à modifier l’hydrophobie du HA chimiquement pour former des auto-assemblages 

thermodynamiquement favorables. Dans les deux cas, le polymère modifié se réarrange pour minimiser ses 

interactions avec l’eau provoquant la création de structures auto-assemblées. Ces systèmes ont de nombreux 

avantages, des composés hydrophobes peuvent être encapsulés au cœur des assemblages, ils sont 

relativement stables et leur déstabilisation peut être déclenchée spécifiquement. De plus, la partie hydrophile 

du polymère à l’extérieur de l’auto-assemblage peut permettre de cibler le relargage. Enfin, de par sa nature 

réticulable, le HA peut former des hydrogels, et servir de vecteur pour des principes actifs. Sous cette forme 

il permet non seulement de protéger le cargo contre des environnements hostiles mais aussi de le relarguer 

dans le milieu en fonction de stimuli externes. 

3.2.4.2 Cas des hydrogels de HA 

Ainsi de manière plus spécifiques, les hydrogels d’acide hyaluronique peuvent être utilisés pour de 

nombreuses applications biomédicales comme le contrôle du comportement de cellules souches  [176], la 

réparation cardiaque [177] ou l’ingénierie de valves cardiaques [178],[179] et la délivrance d’actifs. Les 

hydrogels de HA-MA ont été utilisés pour l’encapsulation de chondrocytes de tailles variables (50 à 110 

kDa) et pour différentes concentrations en macromères (2 à 20 %wt) afin d’évaluer l’impact des gels sur la 

formation de cartilage. Les formulations d’hydrogels optimisés ont permis d’imiter la formation native de 
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cartilage ouvrant la voie à des applications pour leur régénération, [180]. Les hydrogels de HA peuvent 

également être utilisés comme substituts biologiques aux valves cardiaques endommagés en raison de la 

présence de HA dans les valves natives [178].  

Ainsi, l’acide hyaluronique répond aux critères pour être un vecteur potentiel de l’insuline. C’est un polymère 

modifiable, biocompatible et dégradable. 

3.3 Vers des nanogels d’acide hyaluronique modifié par des 

fonctions PBA. 

3.3.1 Vers des systèmes de taille nanométrique 

Récemment, lors des travaux de thèse de Léa Messager, notre équipe s’est concentrée sur la préparation de 

gels nanométriques de polysaccharides en vue de développer de nouveaux systèmes pour la délivrance 

d’insuline [181]. L’intérêt de matériaux dans cette gamme de taille, est de pouvoir atteindre la circulation 

sanguine et d’augmenter le temps d’action mais aussi d’accéder à des cinétiques de réponse plus rapides 

permettant d’imiter l’activité pancréatique. Ainsi, la préparation de nanogels d’acide hyaluronique a pu être 

réalisée [182]. Léa Messager a pu préparer des nanogels d’acide hyaluronique de première génération (HA-

MA-PBA)  réticulés grâce à des fonctions méthacrylates, et fonctionnalisés par des fonctions PBA par mini-

émulsion inverse. Les précurseurs utilisés sont hydrosolubles et restent confinés dans les gouttes d’eau. La 

réaction est alors amorcée par irradiation UV déclenchant la réticulation des chaînes. Le taux de conversion 

des méthacrylates est contrôlé par le choix des paramètres expérimentaux de photopolymérisation tels que la 

puissance de la lampe UV et le temps d’irradiation. Les gels sont alors purifiés et redispersés dans l’eau. 

(Figure 16 a). Des nanogels monodisperses sont obtenus et caractérisés par microscopie électronique en 

transmission (TEM) et par diffusion dynamique de la lumière (DLS) (Figure 16 b et c). Le contrôle de la 

taille des gouttes de l’émulsion permet d’obtenir des gels monodisperses.  

Cependant, la sensibilité des gels vis-à-vis du glucose, n’a pas été mise en évidence. Ces systèmes, obtenus 

après photopolymérisation, nécessitent le chargement en insuline par diffusion, après la préparation des 

nanogels afin de limiter l’exposition de la protéine aux UV. De plus, de nouvelles chimies plus douces ont 

été étudiées, utilisant un amorçage redox ou thermique ou par introduction de thiols. Les nanogels marqués 

par un fluorophore ont été injectés en sous-cutanée à des souris. 5 jours après administration, les souris sont 

toujours vivantes et les gels toujours visibles au niveau du point d’injection montrant la biocompatibilité des 

systèmes. 
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Figure 16 : a) représentation schématique de la préparation de nanogels sensibles au glucose b) image TEM des 

nanogels d’acide hyaluronique sensibles au glucose c) profil de DLS montrant les tailles de gouttes ou de nanogels 

aux différentes étapes de fabrication (adapté de [181]). 

 

3.3.2 Vers des systèmes doublement réticulés injectables 

Egalement dans l’optique de préparer des hydrogels mis en forme pour des applications in vivo, des systèmes 

injectables ont été mis au point par nos collaborateurs au laboratoire CERMAV (Centre de Recherches sur 

les Macromolécules Végétales). Ainsi, des systèmes auto-assemblés mettant en jeu des liaisons Maltose-PBA 

ont été développés. Dans ces travaux, l’acide hyaluronique a été modifié soit par des fonctions PBA, soit par 

des fonctions maltose. Mis en présence, les deux précurseurs s’auto-assemblent par formation de l’ester de 

boronate, donnant lieu à des gels pH sensibles, autoréparants au comportement viscoélastique, ces gels sont 

désignés comme gels de seconde génération. Leur préparation a lieu en milieu neutre. Les taux de substitution 

des gels en PBA et Maltose permettent de contrôler l’élasticité des gels. Les valeurs d’élasticité sont à 

l’équilibre, assimilées aux modules élastique G’ des gels.  Les liaisons sont également réversibles en présence 

de glucose, ouvrant des applications pour la délivrance d’insuline (Figure 17). La réponse au glucose peut 

être modulée en faisant varier les ratios PBA/maltose.  [113]. 
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Figure 17 : Vers des hydrogels injectables Représentation schématique des liaisons covalentes dynamiques entre 

des dérivés d’acide hyaluronique fonctionnalisés par des fonctions maltose et PBA à des conditions 

physiologiques. Les dérivés mis en présence forment des hydrogels glucose sensible. Les liaisons sont réversibles 

en présence d’un monosaccharide en compétition avec les liaisons maltose-PBA (adapté de [113]). 

4 Projet LOOPING  

4.1 Intérêt de l’étude des interactions protéines/gels : vers un 

meilleur contrôle de l’encapsulation et du relargage de 

protéines  

L’étude des systèmes présentés dans les paragraphes précédents, reste à approfondir. Des gels de première 

génération d’acide hyaluronique réticulés grâce à des fonctions méthacrylates et des gels de seconde 

génération auto-assemblés de dérivés HA-Maltose/HA-PBA feront l’objet de nos travaux. Ainsi de manière 

préalable, des matériaux sensibles au glucose ont été développés, mais ils ne sont pas maitrisés en termes de 

délivrance d’insuline. L’objectif de ce travail est de comprendre les mécanismes qui régissent l’encapsulation 

et la libération de protéines telles que l’insuline dans ces matrices de gels. Comme nous le verrons, les 

matériaux qui ont été développés peuvent se comporter de façon complexe vis-à-vis d’une protéine. 

L’association d’un biopolymère, de type polyélectrolyte, modifié par des fonctions boronates présentant des 
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propriétés d’hydrophobie, constitue en soi, un matériau relativement complexe en milieu aqueux. En outre, 

les étapes de mise en forme à l’échelle colloïdale peuvent en modifier les propriétés si elles ne sont pas 

maîtrisées. La structure des gels ou nanogels doit être également mieux cernée.  

L’enjeu de ce travail de thèse est donc d’établir une relation structure des gels-propriétés 

d’encapsulation/délivrance de l’insuline, en distinguant les paramètres chimiques (nature des greffons, taux 

de substitution, impact de la présence de sucre) et physiques (réticulation, distribution de pores, taille du 

système) des gels. Il doit permettre d’apporter un guide de formulation et de sélectionner les candidats idéaux 

pour cet enjeu. 

Ce projet doit donc permettre de pouvoir déterminer la potentialité de ces systèmes.  

4.2 Organisation de la thèse 

La partie expérimentale de ce manuscrit s’articule en trois chapitres où les systèmes sont étudiés à différentes 

échelles. Dans un premier temps, l’aspect préparation des matériaux est abordé à l’échelle micrométrique en 

vue de l’étude des interactions avec les protéines, et à l’échelle nanométrique en vue de la préparation de gels 

circulants et injectables. Dans un second temps, des gels de dérivés de HA sont étudiés à l’échelle 

micrométrique afin d’observer les interactions éventuelles entre les formulations et des protéines modèles. 

Dans un troisième temps, suite à l’identification de formulations prometteuses, des études de quantification 

de l’insuline encapsulée et relarguée en fonction de la présence de sucre dans le milieu sont réalisées à 

l’échelle macrométrique.  

Ce manuscrit comprend un deuxième chapitre bibliographique, qui présente la complexité des protéines à 

travers la présentation de la protéine d’intérêt pour le traitement du diabète: l’insuline. Ce deuxième chapitre 

fait un état des lieux des interactions reportés dans la littérature entre des protéines modèles et des polymères 

ainsi que les techniques disponibles pour mener ce type de travaux. Une attention particulière est portée à 

l’étude des interactions entre des protéines et des hydrogels et aux effets en termes d’encapsulation et de 

libération des protéines. Ce chapitre permet de mieux apréhender les concepts abordés dans le chapitre 4, 

concernant l’étude des interactions protéines/gels à l’échelle micrométrique. 
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Les systèmes composés de matériaux à base de polymères stimulables comme ceux présentés dans le chapitre 

précédent, peuvent montrer une bonne sensibilité au glucose. Cependant, ces structures n’ont pas forcément 

le même comportement en présence d’un chargement et la libération des actifs encapsulés en fonction du 

stimulus appliqué n’est pas assurée pour autant. En effet, les interactions entre les cargos (actifs) et les 

vecteurs les transportant, sont un paramètre primordial qu’il ne faut pas négliger pour maitriser ces systèmes. 

Ainsi, une partie de ce travail de thèse est d’identifier et de comprendre les interactions entre l’insuline et les 

matrices de gels sélectionnées, pour maitriser leurs impacts sur l’encapsulation et le relargage des protéines. 

Apporter une réponse à ces questionnements est primordial pour le développement de nouvelles applications 

biomédicales comme la délivrance de protéines, mais aussi pour limiter le biofouling qui peut avoir lieu par 

interaction de protéines présentes in vivo avec des dispositifs biomédicaux implantés. En effet, l’interaction 

de protéines présentes in vivo avec ces dispositifs peuvent en limiter l’efficacité [1]–[3]. L’étude de ces 

interactions est aussi primordiale pour le développement de nombreuses applications potentielles dans des 

domaines variés comme l’alimentaire, les biomatériaux, l’immobilisation enzymatique, la purification de 

protéines, ou les biocapteurs.  

Pour commencer ce chapitre, les différents types d’interactions seront présentés. Les études menées pour les 

étudier sont rendues difficiles par la nature complexe des protéines, qui sera illustrée à travers la présentation 

de l’insuline en termes de structure et de propriétés. De nombreuses techniques sont disponibles en fonction 

de la nature de l’architecture des polymères mis en contact avec les protéines. Ces différentes techniques 

disponibles pour les systèmes protéines/ polymères, qu’ils soient mis en forme ou non, seront également 

discutées. Dans un dernier temps, un état des lieux des études menées pour comprendre les interactions entre 

les polyélectrolytes, et plus particulièrement les gels de tailles micrométriques, et les protéines sera dressé en 

listant les paramètres à étudier.  

1 Les différents types d’interactions 

 Il existe différents types d’interactions plus ou moins fortes. Les liaisons covalentes sont des liaisons fortes 

responsables de la cohésion moléculaire qui mettent en jeu des énergies de 200 à 800 kJ/mol [4]. Cependant, 

l’étude des interactions entre les protéines et les matrices de gels s’articule principalement autour 

d’interactions non covalentes qui ont un rôle fondamental dans le contrôle de l’encapsulation et du relargage 

d’actifs. Elles impliquent, en solution, des énergies inférieures à 100 kJ/mol bien plus faibles que les liaisons 

covalentes [4]. Ces interactions intramoléculaires réversibles régissent la conformation tridimensionnelle des 

espèces comme les protéines influant sur leurs structures tertiaires [5], et quaternaires [6], pouvant moduler 

leur activité et leur localisation au sein de l’organisme. De la même manière la vectorisation, l’encapsulation 

et le relargage des espèces sont contrôlés par ses interactions. 

Les interactions non covalentes regroupent les interactions hydrophobes, les interactions électrostatiques et 

de Van der Waals, ainsi que les liaisons hydrogènes. Dans le cadre de l’étude des protéines, certains types 

d’interactions sont particulièrement prépondérants. Les interactions électrostatiques de type 
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coulombienne, en raison du caractère parfois chargé des acides aminés constituant les protéines, jouent un 

rôle non négligeable dans les interactions avec les matrices de gels qui peuvent également être chargées 

comme pour le cas de l’acide hyaluronique à pH physiologique. Les liaisons hydrogènes dépendent des 

propriétés des atomes impliqués mais aussi des conditions externes telles que la nature du solvant, son pH et 

la température du milieu. Ce type de liaison est particulièrement important dans la biologie structurale. En 

milieux aqueux, notamment dans les milieux biologiques, on trouve également, des interactions 

hydrophobes. Elles font partie des interactions non covalentes principales. Elles sont régies par l’attraction 

de groupements apolaires et peu polarisables qui s’associent spontanément et préférentiellement entre eux 

aux dépends des régions hydrophiles composées des groupements polaires. Cette association créé une force 

de liaison cohésive hydrophobe. Il s’agit d’interactions entre molécules ou groupements qui ont peu d’affinité 

pour le solvant, et qui vont se regrouper entre eux afin de minimiser leur contact avec l’eau. Ces interactions 

participent ainsi à la conformation globale des molécules dans un solvant donné. L’intensité de ces 

interactions dépend des surfaces hydrophobes en contact.  

2 Les protéines des macromolécules complexes : 

exemple de l’insuline  

Afin, d’étudier les interactions entre l’insuline et les différents vecteurs potentiels pour son administration, il 

est primordial de bien connaitre sa structure et ses propriétés. L’insuline est une hormone polypeptidique qui 

possède une structure tridimensionnelle régie par les interactions entre les différents acides aminés la 

composant. Les structures des différents acides aminés cités dans le manuscrit sont présentées en annexe. 

2.1 Structure des protéines 

La structure tridimensionnelle de l’insuline et des protéines en général, est complexe en raison du grand 

nombre de résidus ou acides aminés de compositions chimiques différentes, impliqués dans sa conformation. 

La description de ces structures est découpée en quatre niveaux. Chaque niveau n décrit l’arrangement des 

structures du niveau inférieur n-1 entre elles. La structure primaire ou séquence primaire correspond à 

l’enchaînement des résidus d’acides aminés de la protéine. La structure secondaire correspond au repliement 

et à l’agencement de la séquence primaire. Les hélices alpha et les feuillets béta sont des conformations 

classiques stabilisées par des liaisons hydrogènes entre les acides aminés vicinaux. La structure tertiaire décrit 

le repliement et l’agencement des éléments de structure secondaire. Ce niveau définit la structure 

tridimensionnelle de la protéine. Elle est stabilisée par des interactions non covalentes ou covalentes comme 

les ponts disulfures créés par oxydation des résidus cystéines. La structure quaternaire décrit le repliement et 

l’agencement en complexes non covalents de plusieurs éléments de structure tertiaire. Elles peuvent être 

stabilisées par des interactions covalentes et non covalentes. En conditions physiologiques, une protéine 

possède une conformation spécifique dite native qui régit ses fonctions biologiques. 
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2.1.1 Structure primaire et secondaire de l’insuline 

La structure de l’insuline est établie en 1955 par Sanger, qui reçut le prix Nobel pour ses travaux sur la 

détermination des structures des protéines trois ans plus tard [7]–[9]. Son poids moléculaire est de 5800 Da. 

Elle est composée de 51 acides aminés répartis sur deux chaînes dites A et B (Figure 1). La chaîne A contient 

21 acides aminés, a un caractère acide, et comprend un pont disulfure intra-brin entre les cystéines 6 et 11. 

La chaîne B, de caractère neutre possède 30 acides aminés. La cohésion entre ses deux brins est maintenue 

par deux ponts disulfures. La géométrie de l’insuline dans l’espace est définie par la présence d’hélices alpha 

sur les chaînes, deux pour la chaîne B et une sur la chaîne A, qui composent sa structure secondaire (Figure 

1). 

Figure 1 : Structure de l’insuline : chaîne A et B et ponts disulfures. 

2.1.2 Structure tertiaire de l’insuline 

Sous forme monomérique l’insuline est une structure globulaire avec un cœur hydrophobe. Les acides aminés 

en surface sont polaires mais l’insuline comprend deux surfaces hydrophobes de chaque côté de la molécule. 

L’hydrophobicité joue un rôle prépondérant dans la structure de l’insuline. Ainsi, le rôle des résidus A8 dans 

l’agrégation de la protéine en solution a été identifié [10]. Ce résidu thréonine polaire pour l’insuline 

humaine, est en surface de la protéine et influence l’agrégation de l’insuline via des interactions hydrophobes. 

L’importance de ce résidu est montrée en comparant l’insuline humaine à l’insuline bovine, qui portent 

respectivement en position A 8 des résidus thréonine polaire et alanine apolaire (Tableau 1). Les vitesses 

d’agrégation sont différentes pour ces deux formes d’insuline [11]. De plus il a été montré que les acides 

aminés terminaux de la chaîne B jouent un rôle important pour définir les propriétés de solubilité et 

d’agrégation de l’insuline. A titre d’exemple, “l’insuline glargine” qui est un analogue de l’insuline contenant 

deux arginines en plus à l’extrémité de la chaîne, est moins soluble à pH physiologique et s’agrège 

différemment en comparaison avec l’insuline humaine [12]. Il est important de noter, que la modification 

d’un seul acide aminé de la séquence primaire, entraine, des modifications profondes de l’arrangement des 

structures et peut modifier la bioactivité des protéines. 

Les zones des insulines bovines et humaines sont représentées en fonction de leur hydrophobie (Figure 2) et 

montrent une plus grande hydrophobie de l’insuline bovine.  
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Figure 2 : Charge de surface de l’insuline humaine à droite et bovine à gauche. Les résidus hydrophiles sont 
représentés en rouge, les résidus hydrophobes en bleu. Les résidus variant entre les deux formes sont les résidus 
A8 (en haut à droite), et B30 (en haut à gauche) en verts, et A10 en rose. Extrait de [11]. 

Tableau 1: Acides aminés des résidus 18, A10 et B30 pour les protéines insuline humaine et bovine.  

Résidu A8 A10 B30 

Bovine insulin Alanine Valine Alanine 

Human insulin Thréonine Histidine Thréonine 

 

La présence de ces patchs hydrophobes donne à l’insuline la capacité de s’auto-assembler en structure 

quaternaire. 

2.1.3 Structure quaternaire de l’insuline  

Ainsi, l’insuline est secrétée sous forme monomérique mais elle peut s’associer sous forme de dimère de 

manière spontanée, à des concentrations supérieures aux concentrations physiologiques, et à pH neutre ou 

acide. En 1969, Hodgkin découvre la forme hexamèrique de l’insuline [10],[11] qui correspond à 

l’association de trois dimères (Figure 3). Dans cette configuration, elle est stockée in vivo sous forme 

hexamèrique stabilisée en présence de zinc. Les patchs hydrophobes sont tournés vers l’intérieur lors de la 

formation des dimères et des hexamères.  

 

Figure 3: Structure hexamèrique de l’insuline. 

2.1.4 La stabilité de l’insuline 

Le point isoélectrique de l’insuline est de 5.5, sa solubilité est donc optimale en milieu acide. A pH 

physiologique l’insuline est globalement négativement chargée. En tant que polypeptide, l’insuline est 

dénaturée, par acidité gastrique lié à la présence de peptidase, rendant l’administration directe par voie orale 

impossible. Les ponts disulfures sont sensibles aux milieux alcalins, et aux agents réducteurs. L’insuline est 

dégradée à chaud dès 30°C et à froid en-dessous de 0°C.  

Les protéines sont donc des macromolécules complexes et sensibles à leur environnement.  

a) b) 
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3 Etude des interactions protéines modèles/polymères 

3.1 Comment étudier les interactions entre les protéines et 

polymères? 

De nombreuses techniques de caractérisation sont disponibles pour étudier les interactions entre des 

polymères notamment des polyélectrolytes et des protéines. Une liste non exhaustive est abordée dans ce 

paragraphe. Les différentes techniques disponibles peuvent se classer en fonction du type d’objet. En effet, 

suivant les techniques il est possible d’étudier des couples : 

- polymère en solution/protéines,  

- surfaces/protéines, 

- hydrogels/protéines, 

- systèmes colloïdaux ou nanoparticules/protéines. 

 

De plus, certaines techniques permettent d’étudier les interactions entre les chaînes de polymère et les 

protéines en termes de chimie alors que d’autres peuvent aussi également prendre en compte les effets 

structuraux, notamment l’effet des interactions sur la porosité, les effets sur l’état d’agrégation et sur la 

conformation des protéines. Les interactions identifiées peuvent induire des variations structurales affectant 

aussi bien les polymères que la protéine.   

3.1.1 Etude de l’effet de la nature des chaînes  

3.1.1.1 Technique de diffusion du rayonnement  

Les phénomènes de diffusion peuvent être étudiés pour des systèmes de petites tailles en solution, sous forme 

moléculaire ou sous forme de particule nanométrique. La formation de complexes colloïdaux en solution 

permet notamment d’utiliser les techniques de diffusion de la lumière. Les complexes formés doivent être de 

taille petite afin d’être soumis au mouvement brownien. Cependant de larges quantités de polymères sont 

nécessaires pour mener ces études, et il est parfois difficile de différencier la formation de complexes avec la 

protéine, de la simple précipitation du polymère. La turbidimétrie a été utilisée pour déterminer l’état 

d’agrégation d’une protéine en présence de polyélectrolyte [15]. La technique de diffusion dynamique de la 

lumière est plus largement utilisée [16]. Cependant il est parfois délicat d’interpréter les signaux obtenus car 

les polymères et les protéines en solution peuvent impliquer des systèmes multimodaux complexes. De plus 

il est difficile de différencier les interactions particules/protéines, des interactions particules/particules. 

3.1.1.2  Calorimétrie 

La calorimétrie et plus particulièrement la titration calorimétrique isotherme (ITC) est largement utilisée dans 

la compréhension des interactions entre des polymères en solution et des protéines. La nature des interactions 

peut, elle, être étudiée grâce à leur thermodynamique [17]. Les mesures se font par ajout successifs d’aliquots 

contenant le polymère dans la cellule de mesure où la protéine a été préalablement introduite. Les 

thermogrammes bruts dépendent directement des changements enthalpiques ∆𝐻° pour différentes 
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stœchiométries, ils représentent l’énergie d’association due aux interactions entre les protéines et les 

polymères mis au contact dans la cellule. On peut, en appliquant les modèles d’isothermes, déterminer les 

constantes d’associations entre le polymère et la protéine et le nombre de protéines liées aux chaînes de 

polymères [18].  

L’ITC a notamment été utilisée pour l’étude des interactions de l’insuline avec des nanoparticules de 

polysaccharides en comparant des nanoparticules de chitosan positivement chargées avec des nanoparticules 

hybrides chitosan/acide hyaluronique [19]. Il a été montré que l’acide hyaluronique n’était pas impliqué dans 

l’encapsulation de l’insuline par effet électrostatique, ni ne l’améliorait. En effet, le HA est en compétition 

avec l’insuline pour former des complexes électrostatiques et diminue ainsi le nombre de liaisons possibles 

entre l’insuline et le chitosan. L’analyse a permis de montrer qu’en présence de chitosan, les dimères et 

hexamères d’insuline semblaient se dissocier pour favoriser la forme monomérique de l’insuline. Cependant 

les thermogrammes sont plus difficiles à interpréter à cause de la possibilité de l’insuline de s’associer sous 

formes de dimères ou hexamères dont la dissociation a également une empreinte thermique.  

3.1.1.3 Spectroscopie RMN 

Pour caractériser les interactions protéines/polyélectrolytes en solution, des méthodes spectroscopiques sont 

disponibles, l’effet de la liaison de protéines à des molécules telles que des sucres peut être étudié par le suivi 

des perturbations observées en résonance magnétique nucléaire (RMN). Les paramètres étudiés peuvent être 

de différentes natures : déplacement chimique, vitesse de relaxation, intensité du signal, relaxation croisée, 

et peuvent être suivis pour le sucre comme pour la protéine. Il est par exemple possible de corréler la variation 

de déplacement chimique de protons caractéristiques de la protéine à la présence de concentrations 

croissantes de ligand polymériques comme pour l’étude de l’hévéine protéine extraite de l’Hevea brasiliensis, 

interagissant avec des saccharides [20]. 

De plus, la diffusion des molécules en solution peut être étudiée par RMN grâce à la technique dite DOSY 

(Diffusion Ordered SpectroscopY). Cette technique mise au point en 1992 par Morris et Johnson [21], permet 

d’obtenir des spectres en deux dimensions, une représentant les déplacements chimiques et l’autre les 

coefficients de diffusion des espèces présentes en solution. Lorsqu’une molécule interagit avec un système 

de plus grande dimension, le coefficient de diffusion de cette dernière diminue fortement. La RMN DOSY-

1H permet de mettre en évidence des interactions protéine/ligand [22]. Enfin la technique dite de RMN 

gradient de champ d’impulsion permet également de déterminer des coefficients de diffusion de protéines 

notamment à travers des gels [23]. Une liste plus complète des techniques de RMN disponibles pour étudier 

les interactions entre les protéines et les saccharides est proposée dans la revue de Barbero et al  [24]. On 

notera que les techniques de RMN manquent de sensibilité, et une grande quantité de matériaux est nécessaire 

pour pouvoir mener des analyses. 
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3.1.2 Prise en compte des aspects structuraux  

3.1.2.1 Microscopie 

La microscopie optique est également utilisée pour étudier la morphologie ou la dynamique des complexes 

polyélectrolytes/protéines sur les surfaces. Ainsi, la microscopie à force atomique (AFM), est une technique 

d’étude topologique utilisée communément, afin d’étudier les surfaces de protéines/polyélectrolytes. La 

rugosité moyenne est utilisée pour étudier l’adsorption sur des surfaces, grâce à la détermination de courbes 

« force en fonction de la distance ». En effet, l’attraction entre la pointe de l’appareil et une surface de 

polyélectrolyte où la protéine est liée, sera plus importante que pour une surface libre [25]. Il a par exemple 

été montré que l’interaction entre la pointe de l’AFM et la protéine lysozyme était plus forte pour des surfaces 

de polyélectrolytes de faibles densité de charges [26]. 

D’autres techniques de microscopie optique peuvent être utilisées pour étudier les effets de structure, en 

particulier dans l’étude d’interactions entre des polymères sous forme de gel et des protéines. A ce titre, la 

microscopie confocale permet en particulier d’observer les échantillons sur une fine couche d’épaisseur de 

quelques dizaines de micromètres environ. Elle permet ainsi d’étudier la localisation, la diffusion d’espèces 

sur des surfaces de polyélectrolytes [27], ou même des systèmes tridimensionnels tels que des capsules [27], 

des gels [28], des coacervats [29], ou des particules [30]. Afin d’adapter cette technique à l’étude de microgels 

micrométriques, l’équipe de Malmsten les a immobilisés à l’aide d’une micropipette, les maintenant 

immergés dans une chambre d’observation. La composition du milieu est contrôlée et les acquisitions 

d’images sont faites en direct, en utilisant les techniques de transmission et de fluorescence. Les cinétiques 

de gonflement des gels peuvent être étudiées, de même que la distribution des espèces encapsulées dans les 

gels. Ainsi, le gonflement ou la contraction du gel peut être mesuré à chaque instant.  

Un bon indicateur de l’absorption de protéines dans des microgels est la contraction de ses derniers [31]–

[33]. En utilisant cette caractéristique, l’encapsulation et le relargage contrôlé de BSA encapsulée dans des 

microgels de taille micrométrique de carboxymethyle chitosan réticulés par des ions Ca2+ ont pu être suivis 

par microscopie optique [34]. Ces hydrogels gonflent à haut pH à cause de la précipitation du Ca(OH)2. Cette 

propriété est utilisée pour encapsuler et libérer la BSA. De même, l’étude des interactions entre le lysozyme 

chargé positivement et des microgels de polyacide acrylique (PAA) a été réalisée, par microscopie optique. 

Le marquage fluorescent des espèces à encapsuler permet de suivre en temps réel leur distribution, et 

l’influence du chargement sur la variation du volume du gel. L’influence du milieu notamment du pH et de 

la force ionique est facilement déterminé en suivant les variations de gonflement (Figure 4) [35]. 
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Figure 4: contraction de microgels de PAA en fonction de la concentration en lysozyme. a) pH 4.5 b) pH 7 pour 
différentes forces ioniques. Image confocale de microgels à pH 4.5 à force ionique 40 mM et différentes 
concentrations en lysozymes c) 0 mg/mL et 0.1 mg/mL. 

Cette technique permet également d’étudier le relargage des protéines encapsulées. Le relargage peut se faire 

par désorption de la protéine en fonction du pH.  

D’autres mécanismes de relargage sont considérés comme prometteurs, notamment ceux déclenchés par 

action enzymatique. Il a été montré que la présence de trypsine permet le relargage de la poly-L-lysine (PLL) 

utilisée comme peptide modèle et liée à des microgels de poly (acide acrylique-co-acrylamide) (p(AA-co-

AAm)) de charges opposés (Figure 5 a). Le relargage est d’autant plus important que la concentration en 

trypsine est grande, que la densité de charge du microgel est faible et que la PLL a une petite masse molaire. 

Le relargage de la PLL est marqué par le gonflement du microgel (Figure 5 b et c) [36].  

 

.  

Figure 5: a) Image de microscopie confocale de gels de poly(acide acrylique-co-acrylamide) contenant 25% 
d’acide acrylique mettant en évidence le relargage de la poly-Lysine par action enzymatique. b) Gonflement induit 
par la présence d’enzyme en fonction de la densité de charge des gels. c) Gonflement induit par la présence 
d’enzyme des gels en fonction de la masse molaire de la poly-L-lysine chargée. 

3.1.3 Autres techniques 

D’autres techniques sont utilisées. Nous en citons ici quelques-unes : 

La spectroscopie dichroïque circulaire permet de déterminer les structures secondaires et tertiaires de 

protéines avant, pendant et après la complexation avec des polyélectrolytes [35], [37]–[40]. En effet, les 

protéines natives repliées ont une signature unique. Cette technique permet ainsi de déterminer si le maintien 

a) b) c) 
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de l’intégrité des protéines, et donc leur bioactivité est garanti lors de l’encapsulation et le relargage de 

protéines dans des systèmes de polyélectrolytes. La diffusion de neutrons aux petits angles permet de sonder 

la matière aux échelles spatiales allant de 0,5 et 50 nm, en déterminant les grandeurs moyennes qui 

caractérisent la taille et la forme des objets ainsi que leurs interactions [41],[42]. La rhéologie permet par des 

mesures viscoélastiques de mettre en évidence la présence d’interactions, et la formation de complexes 

proteines/polyelectrolytes [43]. La chromatographie par exclusion de taille permet grâce à la méthode de 

Hummel-Dreyer, de déterminer le nombre de liaisons entre une chaîne de polymère et une protéine [44]. 

L’électrophorèse capillaire, permet l’étude de la mobilité et de la concentration de ligand libre et lié. Cette 

technique est également  utilisé pour l’étude des interactions protéines-polyélectrolytes [45]. Cependant, elle 

met en jeu des polymères linéaires en solution. La technique de résonance des plasmons de surface, sensible 

au changement d’index de réfraction, est utilisée pour étudier l’adsorption de protéines sur des surfaces d’or 

couvertes de polyélectrolytes, ou à l’inverse l’adsorption de polyélectrolytes sur des surfaces modifiées par 

des protéines. Elle nécessite l’immobilisation des objets [46],[47]. L’utilisation de microbalance à quartz 

permet de détecter des changements de masse de l’ordre du nanogramme par cm² et d’étudier les relations 

protéines/polyélectrolytes immobilisés en surface [48].  

3.1.4 Choix des techniques utilisées 

Dans ce projet, les études d’interactions entre les protéines et des hydrogels d’acide hyaluronique doivent 

pouvoir être faites « en direct », en fonction de différents stimuli, tel que la salinité, le pH ou la présence de 

glucose. Il est aussi intéressant de pouvoir étudier les gels mis en forme, et polymérisés plutôt que les 

précurseurs seuls, afin de pouvoir étudier simultanément les interactions en termes de chimie mais aussi en 

termes de changements structuraux. Il est également intéressant de pouvoir limiter la quantité de précurseurs 

utilisés, pour cela un objet unique de petite taille est étudié. Pour ces raisons, notre choix s’est principalement 

porté sur l’utilisation de la microscopie optique, afin de maitriser les interactions et de contrôler 

l’encapsulation, la distribution, et le relargage des espèces, ainsi que la dégradabilité des matrices de gel. 

3.2 Paramètres à étudier pour comprendre les interactions entre 

des protéines modèles et des gels 

Les interactions entre les protéines et les polymères sont largement traitées dans la littérature. Ces interactions 

peuvent donner lieu à différents types de structures qui vont entrainer des différences de mobilité des chaînes 

de polymères entre elles, mais aussi des protéines par rapport aux chaînes de polymère. En solution, la 

formation de complexes protéine/polyélectrolytes solubles a été observée alors que pour des systèmes 

insolubles, on parle de coacervats. Enfin, l’étude de systèmes bidimensionnels et tridimensionnels tels que 

des systèmes layer-by-layer, gels ou brosses de polyélectrolytes permet de modéliser et de comprendre les 

interactions. Elles sont régies par différents paramètres abordés ci-dessous [49],[50].  
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3.2.1 Effets électrostatiques 

3.2.1.1 Interactions électrostatiques avec un polyélectrolyte linéaire en solution 

En raison de la nature hydrophile et chargée des protéines, les interactions de types électrostatiques ont un 

rôle clé dans les interactions entre les polyélectrolytes comme le HA, et les protéines. Ainsi, les 

polyélectrolytes interagissent par interactions électrostatiques avec les protéines de charges opposées, mais 

aussi avec la même charge nette grâce à une distribution de charge anisotropique et à la présence de « patchs 

chargés » (Figure 6). Il s’agit de zones de la protéine, où la charge est localement opposée à la charge globale 

[51].  

 

 

Figure 6 : charge de surface de la protéine ß-lactoglobuline (BLG). Rouge : résidus acides négativement chargés; 
bleu: résidus basiques positivement chargés; blanc résidus neutres. La charge globale de la protéine est négative 
(pH > pI). Cependant, il y a de larges zones positives (patches). A pH < pI la charge globale est positive due à plus 
grande protonation.  

Si la densité de charge et la taille du patch sont suffisantes, les contre-ions présents dans le milieu se situent 

à proximité de la zone, créant une augmentation locale de la pression osmotique [52]. Lorsque la taille du 

patch est supérieure à la distance de Gouy-Chapman définie comme la distance proche du patch où se situe 

la moitié des contre-ions [52], alors l’effet de confinement des contre-ions près de la surface est significatif. 

A proximité des patchs de même charge, la présence de contre-ions diminue les effets de répulsion 

coulombienne qui peuvent affecter la conformation du polymère [53]. A l’inverse, à proximité de patchs de 

charges opposés, les chaînes de polymères s’adsorbent à la surface de la protéine agissant comme un contre-

ion multivalent, remplaçant les contre-ions qui sont alors libérés. Ce mécanisme augmente l’entropie du 

système et est donc énergétiquement favorable [54]. A faible force ionique ce phénomène est irréversible, 

alors qu’à plus forte force ionique le polyélectrolyte peut se désorber de la protéine. Le confinement des 

contre-ions à la surface des protéines impacte la stabilité et l’activité enzymatique de ces dernières. Il est 

donc important de prendre en compte les contre-ions quand on considère l’activité biologique des protéines.  

3.2.1.2  Cas des interactions électrostatiques entre des polyélectrolytes et des protéines en 

milieu confiné. 

Lorsque les polyélectrolytes sont sous forme de brosses ou de gels, il y a un confinement plus marqué des 

contre-ions dû au potentiel électrostatique créé par le réseau hautement réticulé [49],[50]. Ces systèmes 

respectent le principe d’électroneutralité. Le réseau est gonflé par l’eau, et la concentration en contre-ions à 

l’intérieur et à l’extérieur des gels est définie par l’équilibre de Donnan. De la même manière qu’en milieu 

non confiné, une partie des contre-ions présents dans les gels est relarguée, en présence de protéines ayant 



Chapitre 2 : Comprendre et maitriser les interactions protéines modèles/polymères : vers un meilleur 
contrôle de l’encapsulation et de la libération des protéines 
 

 

61 
 

des patchs de charges opposés au polyélectrolyte matriciel. Les protéines peuvent s’adsorber sur le gel, le 

relargage des contres-ions entraine une réduction de la pression osmotique et induit une contraction du gel. 

Ce phénomène a notamment été mis en avant pour des hydrogels cœur écorce de poly(N-

isopropylacrylamide-co-acrylamide) p(NIPAM-co-AAm) où les interactions entre le polyélectrolyte et la 

protéine lysozyme entrainent la contraction des gels en raison du relargage des contre-ions dans le milieu 

(Figure 7 ) [55],[56].  

 

Figure 7 : interaction entre une protéine le lysozyme chargée positivement et un microgel négativement chargé de 
p(NIPAM-co-AA). La protéine se lie par interactions hydrophobes et électrostatiques entrainant la contraction du 
gel par relargage de contre-ions. (sur le lysozyme : bleu patchs positifs, rouge patchs négatifs, jaune zones polaires 
et gris zones hydrophobes) (extrait de [55]). 

Ce phénomène est favorable énergétiquement. En utilisant l’approximation de Poisson Boltzmann, il a été 

calculé que l’énergie libre du système diminue lors de l’insertion d’une protéine globalement chargée 

négativement, dans un système de polyélectrolytes également chargé négativement. Les interactions des 

patchs positifs avec le réseau de polyélectrolytes sont plus fortes que les répulsions des patchs négatifs, et 

peuvent favoriser l’adsorption de la protéine du « mauvais » côté de son point isoélectrique. La taille des 

pores cependant peut limiter la diffusion de la protéine dans le gel [57],[58]. Il est important de noter qu’à 

plus forte force ionique la même protéine peut ne pas s’adsorber sur le polymère [50],[59].  

 

De nombreux gels pH-sensibles sont étudiés dans la littérature et notamment des gels de taille micrométrique. 

La plupart du temps, les gels sont préparés à partir de polyacides ou de polybases tels que les poly(acide 

acrylique) ou les polysaccharides comme le chitosan ou acide hyaluronique. 

L’affinité des protéines pour les hydrogels est grandement influencée par le contraste de charge entre les 

deux. Ainsi, l’incorporation d’un homopolypeptide, la poly-L-lysine dans des microgels de PAA et des gels 

de chlorure de poly(acrylamido propyle triéthylammonium), chargés positivement, a pu montrer que 

l’absorption du peptide sur le gel n’est observée que pour des gels de charges opposées [60].  
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L’effet de la densité de charge de microgels de p(AA-co-AAm) sur les interactions avec des peptides 

cationiques de charges opposées a été montré en faisant varier le pourcentage d’acide acrylique (Figure 8 a). 

La charge des microgels impacte fortement le taux de chargement en peptide, alors que la charge du peptide 

influe sur la cinétique de contraction des gels lors du chargement.  

La distribution de charge a aussi un impact non négligeable, les gels de p(AA-co-AAm) chargés avec deux 

peptides, un dont la charge est uniformément répartie sur la chaîne et l’autre, où les charges sont placées en 

bout de chaîne l’ont montré. Ces microgels hautement chargés se contracteront beaucoup plus pour le 

deuxième peptide à la distribution de charges non homogène car localement sa densité de charge est plus 

élevée. Pour des gels moins chargés,  cette différence n’est plus observable. La quantité de peptide encapsulée 

suit les mêmes tendances. Ces résultats montrent l’importance de la distribution de charge quand les deux 

partenaires ont des grands contrastes de charge (Figure 8 b et c).  

 

 

 

Figure 8 : a) Image de microscopie confocale représentant la distribution de poly-L-lysine fluorescente de masse 
molaire 10 kDa, dans des microgels de poly (AA-co-AAm) contenant 25% et 50% d’acide acrylique par rapport à 
l’acrylamide. Effet de la distribution de charge pour b) le peptide AAK5 (distribution homogène) et c) le peptide 
AA-K5 (charges localisées en bout de chaîne) sur la contraction de gel de poly (AA-co-AAm) pour différents 
pourcentages de AA, et pour différentes forces ioniques.  

 

L’importance des effets électrostatiques sur la plupart des systèmes, permet un relargage contrôlé des 

protéines grâce à des variations de pH ou à l’écrantage des charges à haute force ionique. Il a été montré que 

le relargage à haute force ionique, est plus important pour les peptides asymétriques [61].  

Un autre exemple, décrit l’encapsulation du lysozyme, une protéine globulaire chargée positivement dont la 

forte affinité pour des microgels d’amidon négativement chargés a été démontrée, ainsi que la possibilité de 

moduler cette affinité en changeant le pH de la solution et la concentration en sels. L’augmentation de la 

force ionique diminue l’affinité entre les deux et augmente la cinétique de relargage. De même, 

l’augmentation du pH a le même effet car le nombre et la taille de patchs positivement chargés sur la surface 

de la protéine diminue avec l’augmentation du pH [31],[62].  

Un autre exemple est décrit à travers le cas du chargement d’un peptide de séquence ne contenant que des 

résidus alanines et histidines, impliquant une haute dépendance du système au pH. Ainsi, à faible pH, les 

résidus histidines sont protonés, le peptide est chargé positivement. Lorsque le pH est plus haut que le pKa 

des résidus histidines, le peptide devient neutre. Dans ce cas, sa désorption de microgels de poly(acide 

a) b) c) 
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acrylique) est observée quand le pH est augmenté de 5.5 à 7.4 (Figure 9 a). A l’inverse, un peptide ne 

contenant dans sa séquence que des résidus neutre alanine, lysine et arginine, qui ne présentent pas de 

variation de charges dans cette gamme de pH ne se désorbe pas du même microgel en changeant le pH 

[63],[27]. Le relargage a lieu en augmentant la force ionique dans une proportion corrélée à la charge des 

deux partenaires (Figure 9 b) [30]. 

 

 

 

 

Figure 9 : Image de microscopie de confocale représentant a) la désorption du peptide AHH24 :2 composé 
d’alanine et d’histidine suivant la séquence AHHHAAHAAHHHAAHAAHHHAAHA de microgels de polyacide 
acrylique b) relargage du peptide composé de lysine et d’alanine suivant la séquence AAKAAKAAKAAKA de 
gels de poly(acide acrylique-co-acrylamide) 25% d’acide acrylique dû à la diminution des interactions 
électrostatiques en augmentant la force ionique du milieu. 

3.2.2 Hydrophobie des partenaires 

Les interactions hydrophobes sont souvent considérées comme la cause principale des interactions 

protéines/polymères [64],[65],[66]. Elles sont particulièrement importantes dans le cas des objets colloïdaux 

neutres ou peu chargés [64]. Elles peuvent aussi jouer un rôle prépondérant pour les polymères mis en forme. 

Ainsi, l’effet de l’hydrophobicité d’une chaîne peptidique de séquence contrôlée, et les conséquences sur son 

interaction avec des microgels de poly (acide acrylique-co-acrylamide) (p(AA-co-AAm)) de différentes 

densités de charges opposées ont été étudiés [61]. La perte de solubilité du peptide due à une augmentation 

de l’hydrophobie de la séquence permet d’augmenter l’affinité pour le microgel [67]. De plus, l’encapsulation 

du peptide et son affinité pour des gels augmentent avec la longueur de la partie hydrophobe terminale du 

peptide. De manière plus spécifique, les peptides étudiés dont la séquence ne contient pas de résidus 

tryptophane hydrophobes terminaux sont relargués à haute force ionique à l’inverse des peptides qui en 

contiennent dont le relargage est limité. Cette étude a pu montrer que même si les interactions électrostatiques 

sont dominantes dans les systèmes protéines/ polyélectrolytes, les autres types d’interactions dont font partie 

les hydrophobes ont des effets non négligeables [68]. 

a) b) 



Chapitre 2 : Comprendre et maitriser les interactions protéines modèles/polymères : vers un meilleur 
contrôle de l’encapsulation et de la libération des protéines 
 

 

64 
 

3.2.3 Contraintes stériques dans des milieux 

tridimensionnels 

Pour étudier les systèmes tridimensionnels, tels que des gels il est important de considérer les aspects 

stériques, comme la taille de pores de la matrice d’un gel ou les dimensions de la protéine à encapsuler. 

Ainsi, la nature poreuse des systèmes confinés tels que des microgels est liée à leur densité de réticulation, 

qui a un impact sur la distribution et la capacité d’encapsulation des protéines dans la matrice. Li et al ont 

démontré que la diffusion de lysozyme dans des microgels d’amidon oxydés est limitée par la réduction de 

la taille de pore, [13]. De plus cette absorption entraine une contraction du gel et donc affecte également la 

taille de pore de la matrice par ce biais. Ainsi la distribution de la protéine dans le gel dépend de nombreux 

paramètres, tel que le pH, la force ionique ou la charge des deux partenaires, et peut conduire à une 

distribution homogène dans les gels ou limitée à la périphérie [35],[69],[32]. 

La taille de la protéine a une influence sur la biodistribution. Le rayon hydrodynamique d’une protéine 

globulaire ou la longueur de chaîne de peptide linéaire sont donc considérés. L’étude de la biodistribution de 

poly(L-lysines) de tailles diverses (1 kDa ≤ Mw ≤ 170 kDa ) dans des microgels de poly(acide acrylique) a 

été menée. Les chaînes courtes rentrent dans tout le volume du gel, alors qu’à partir d’une certaine longueur 

elles sont confinées à la surface du gel, formant une coque qui limite la pénétration jusqu’au cœur. Dans les 

deux cas l’interaction induit une contraction du gel [70],[71] (Figure 10 a). Pour un peptide donné, la 

formation d’une coque peut être observée même pour une taille relativement faible comme une PLL de 10 

kDa. En effet, l’état de contraction du gel va rentrer en jeu, et il dépend du milieu, par exemple à pH 4.5, les 

carboxyles du PAA sont à l’état neutre, entrainant une contraction du gel et donc une diminution de la taille 

de pores (Figure 10 b et c). Ainsi la taille limite de peptide pour obtenir une pénétration sur tout le volume 

dépend à la fois, de la densité de réticulation du gel, et de son degré de gonflement mais aussi de la charge 

des partenaires peptides et gels ainsi que de sa distribution et des facteurs extérieurs tels que le pH et la force 

ionique [63],[72].  Il est important de noter que le degré de pénétration d’un peptide dans le gel impacte son 

chargement  (Figure 10 c), la vitesse de relargage, et la dégradation enzymatique potentielle du gel. Ces 

systèmes sont donc complexes. 

 

 

Figure 10 : Effet de la taille du peptide sur son chargement dans des microgels. A) vitesse de contraction apparente 
kapp et distribution de PLL dans des gels de polyacide acrylique en fonction de la masse moléculaire de la PLL à 
pH 7 et force ionique 20 (gris foncé) ou 220mM (gris clair) B) Effet du pH sur la charge globale de la PLL et des 
microgels. C) Distribution de PLL 10kDa dans des gels de PAA en fonction du pH. 

a) b) c) 
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3.2.4 Effet de la structure secondaire  

L’étude en parallèle du chargement de poly-L-Lysine et de lysozyme dans des microgels de PAA a permis 

de déterminer l’importance de la conformation du peptide. La PLL contrairement au lysozyme peut changer 

de conformation, et ainsi pénétrer dans tout le volume du gel sans être confinée à la périphérie [71],[36]. La 

structure secondaire des peptides influe également sur le chargement. Ainsi, le taux de chargement est plus 

important lorsque le peptide de séquence, EFKRIVQRIKDFLRNLV s’organise sous forme d’hélice alpha, 

augmentant son amphiphilie. En effet, cette conformation notée a, est favorisée par le regroupement d’un 

côté des résidus polaires chargés, et de l’autre des résidus non-polaires hydrophobes (Figure 11 a). La 

substitution de certains acides aminés de la séquence a permis de supprimer la conformation elliptique, 

réduisant l’encapsulation de ce deuxième peptide noté d/a et la contraction du microgel associée (Figure 11 

b et c) [68].  

 

Figure 11 : Effet de la structure secondaire d’un peptide sur ses interactions avec un microgel de polyacide 
acrylique A) Schématisation de la structure elliptique formée par le peptide EFK 17-a de séquence, 
EFKRIVQRIKDFLRNLV en fonction de la polarité des résidus et de leur enchaînement. Impact de la 
conformation elliptique par substitution de certains résidus pour obtenir une séquence nommée EFK 17 d/a 
impliquant une baisse de l’affinité  B) sur l’adsorption des peptides  C) sur la variation de volume du gel. 

4 Conclusion 

Nous avons vu à travers cette étude bibliographique, que les systèmes protéines/polymères ne sont pas 

triviaux, en raison des structures complexes des protéines. De plus, l’étude des interactions avec des 

polymères de polyélectrolyte mis en forme doit prendre en compte différents aspects comme l’interaction 

des chaînes, mais aussi des aspects structuraux notamment pour l’étude d’hydrogels. Pour ce faire, la 

microscopie optique est un outil de choix. Afin de mener cette étude, des microgels de taille micrométrique 

doivent être préparés. De nombreux paramètres sont à prendre en compte pour les études, comme l’état de 

charge des partenaires, leur hydrophobie, et leurs dimensions vis-à-vis des tailles de pores. Ces paramètres 

peuvent varier localement pour les protéines en fonction des séquences d’acides aminés. De plus, les milieux 

d’étude en termes de salinité, et de pH définissent les interactions.  

  

a) b) c) 
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Introduction au chapitre 

Le but de ce chapitre est de décrire les différents procédés de synthèse mis en jeu pour obtenir des matériaux 

à base d’hydrogel. Ainsi, nous souhaitons produire des particules d’hydrogel de taille contrôlée, et ce, à 

différentes échelles : à l’échelle nanométrique en vue de la préparation d’objets injectables contenant 

l’insuline, et à l’échelle micrométrique afin de servir d’outils pour bien comprendre les interactions entre 

l’insuline et les matrices de gel.  

Les hydrogels peuvent être classés en fonction de leur taille, d’après la nomenclature IUPAC [1], on parle de 

macrogels, microgels ou nanogels. Les microgels sont eux-mêmes classés en deux catégories, les gels 

colloïdaux, dont la taille est inférieure au micron et les gels non-colloïdaux de l’ordre du micromètre ou plus. 

Les microgels et nanogels ont de nombreux avantages liés à leur taille. Leur ratio surface sur volume est 

grand impliquant des transports de masse efficace de, et vers la matrice de polymère. De plus, leur 

comportement en termes de gonflement montre des temps de réponse plus courts en diminuant la taille des 

gels [2]. Cependant, leur taux de chargement en insuline est également limité par leur taille. Pour la 

formulation d’un nouveau traitement pour traiter le diabète de type 1, il est possible d’envisager des nanogels 

injectables ou des micro/macrogels administrables sous forme de dépot  

Lors de ces travaux, nous appellerons nanogels les gels mesurant quelques centaines de nanomètres, 

microgels, les objets de quelques centaines de micromètres et enfin, macrogels les objets de taille supérieure 

au millimètre. 

Dans ce chapitre, une première partie est consacrée à présenter le concept de la préparation d’hydrogels en 

milieu confiné pour justifier le choix des méthodes. Dans un second temps, les précurseurs choisis pour 

préparer les gels, ainsi que leurs voies de synthèse sont décrits. Nous nous intéressons ensuite à la préparation 

d’hydrogels de taille micrométrique et à leur caractérisation, à travers la présentation d’une librairie de gels. 

Puis, les hydrogels de HA de taille nanométrique et leur préparation sont présentés. Les microgels et nanogels 

sont caractérisés en termes de variation de gonflement en fonction du milieu et de sensibilité aux sucres. 

Enfin pour conclure ce chapitre, les propriétés de dégradation des matrices sont discutées.  

1 Réticulation des précurseurs en milieu confiné 

Pour produire des particules d’hydrogels de taille contrôlée, différents procédés existent. Leur choix dépend 

des réactifs initiaux et de leur solubilité. Dans notre cas, nous partons de solutions de polymères et voulons 

les réticuler pour former des réseaux. Dans un premier temps il faut rendre ces polymères réactifs grâce à des 

modifications chimiques et ensuite procéder à leur réticulation sous forme sphérique de taille contrôlée. Pour 

ce faire, trois méthodes existent : 

1. Le confinement des chaînes dans un compartiment qui va servir de micro/nano réacteur ; 

2. La préorganisation des chaînes entre elles par des interactions physiques (techniques 

d’assemblage) converties en liaisons covalentes dans un second temps ; 

3. La réticulation localisée où les particules sont produites une par une [3]. 
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La deuxième stratégie citée mettant en jeu des phénomènes d’autoassemblages interchaînes, nécessite que 

les chaînes soient porteuses de motifs responsables des interactions attractives. Or nous souhaitons modifier 

les chaînes à minima, afin de préserver leur caractère biocompatible et biodégradable. Dans ce contexte, les 

chaînes de HA sont très solubles en milieu aqueux et ne possèdent pas, à priori, de propriétés 

d’autoassemblage.  

La troisième méthode, quant à elle, ne permet pas de produire des ensembles de matériaux acceptables pour 

l’industrie en raison de la complexité des systèmes, et des quantités de particules produites. Pour ces raisons, 

nous avons choisi d’utiliser la méthode 1 et de confiner les chaînes dans des micro/nano réacteurs.  

1.1 Présentation des différents modes de confinement 

Afin de confiner les chaînes de polymère, différentes méthodes sont disponibles. 

1.1.1 Confinement en compartiment solide 

L’utilisation de moules obtenus par photolithographie ou moulage permet de préparer des gels dans une 

gamme de taille dépassant le micromètre. Ces techniques permettent de préparer des gels aux morphologies 

et formes variées. Des moules généralement réalisés en poly (diméthylsiloxane) (PDMS) sont utilisés comme 

empreinte. Les macromères sont ensuite introduits dans ces empreintes et la gélification des structures est 

déclenchée (Figure 1). Une des méthodes utilisées, nommée PRINT (pour « particle replication in non-

wetting templates »), permet par dépôt d’une solution de macromères sur une surface non mouillante, suivi 

de la réticulation du système, d’obtenir des objets individualisés de manière reproductible [3], [4]. Cependant 

ces techniques nécessitent la fabrication de moules ou d’empreintes qui sont relativement couteux et le 

nombre de répliques réalisés est limité.  

 

Figure 1 : Représentation schématique de micromoulage de HA photopolymérisé dans des empreintes (méthode 

PRINT, [4]). 

1.1.2 Confinement en compartiment liquide 

L’utilisation de compartiments liquides peut se faire par la préparation de gouttes grâce à des émulsions eau-

dans-huile, huile-dans-eau ou eau-dans-eau, ou par la préparation de capsules notamment des liposomes. Les 

gouttes de solution aqueuse permettent de confiner les précurseurs polymériques hydrosolubles. 

1.1.2.1 Emulsion eau-dans-eau 

Les émulsions eau-dans-eau permettent de séparer des polymères non miscibles entre eux pour former deux 

phases: polymère 1-eau et polymère 2-eau (Figure 2). Cette technique a un intérêt pour les applications 

biomédicales en raison de l’absence de solvant organique. Paradossi a ainsi préparé des microgels de dextran 
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méthacrylate en utilisant le PVA/dextran comme couple de polymères non miscibles menant à des microgels 

de l’ordre du micron [5]. Cependant, peu de couples de polymères ont été à ce jour identifiés. On peut citer 

également les couples NIPAM/PVA [6], amidon/PEG [7], alginate/caséinate [8]. 

 

 

Figure 2 : Représentation schématique de l’utilisation d’une émulsion eau-dans-eau pour réticuler des hydrogels 

en milieu confiné.  

1.1.2.2 Utilisation de liposomes 

Une autre approche en milieu aqueux a été développée en utilisant le confinement de macromères dans des 

liposomes utilisés comme nanoréacteurs avant l’amorçage de la réticulation (Figure 3). Ainsi des nanogels 

de dextran-methacrylate ont été préparés en réhydratant un film lipidique dans une solution de dextran-

méthacrylate en présence de photoamorceur. La réticulation des gels est amorcée par irradiation UV [9]. Des 

nanogels d’acide hyaluronique ont également été préparés par cette méthode par nos partenaires du 

CERMAV [10]. 

 

 

 

Figure 3: Représentation schématique de la préparation de nanogels par confinement des précurseurs dans la 

cavité aqueuse de liposomes jouant le rôle de nanoréacteurs.  

1.1.2.3 Emulsion en milieu hétérogène 

L’utilisation d’émulsions inverses comme matrice pour préparer des nanogels ou des microgels est 

couramment utilisée (Figure 4). La réticulation est déclenchée tant que le polymère est confiné dans les 

gouttes. Après lavage et redispersion, des gels dont la taille est corrélée à la taille des gouttes sont collectés. 

Afin, d’obtenir des gels de taille nanométrique, des émulsions inverses de phases hexane et PBS ont été 

reportées. Le HA modifié par des fonctions glycidyle méthacrylate a été confiné en émulsion, puis réticulé 

dans les gouttes par amorçage thermique. Les nanogels obtenus ont une taille proche de 300 nm [11]. Lors 

de travaux précédents réalisés dans notre groupe, des gels de HA-MA d’environ 200 nm ont été préparés par 

polymérisation radicalaire en miniémulsion en présence d’octane ou d’hexane [12].  
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Des microgels de taille micrométrique peuvent être produits par émulsification inverse. Des microsphères 

d’acide hyaluronique modifié par des hydrazides ont été préparées en confinant le HA en présence de 

dihydrazide adipique dans une émulsion inverse constituée d’un mélange huile minérale/span 80/eau. La 

dihydrazide permet la réticulation du HA dans les gouttes pour conduire à la formation de microgels de taille 

comprise entre 5 et 15 µm [13].  

Pour les méthodes suscitées, la taille du compartiment et les propriétés de gonflement fixent la taille de la 

particule d’hydrogel. Compte-tenu de la simplicité de mise en œuvre et de la possibilité de produire des gels 

à plus grande échelle, la voie des compartiments liquides est choisie. De plus, les chaînes de HA sont 

hydrosolubles. Nous privilégions donc la préparation d’émulsions eau-dans-huile, qui permettent de confiner 

la totalité des chaînes dans les gouttes.  

  

Figure 4 : Schéma général de réticulation des gels en milieux confinés grâce à une émulsion eau dans huile.  

Pour contrôler la taille des objets fabriqués, il est nécessaire de préparer des gouttes de taille plus uniforme. 

La technique d’émulsification va donc contrôler la taille des compartiments aqueux. Elle doit avoir lieu 

lorsque la phase aqueuse est à l’état fluide, c’est-à-dire avant que la réticulation ait lieu. Des techniques 

comme l’utilisation de dispositifs microfluidiques ou des techniques d’émulsification membranaire sont 

envisagées. L’enjeu pour produire des tailles de particules d’hydrogel contrôlées, sera donc de produire des 

émulsions de taille contrôlée. Il faudra également maitriser le confinement des chaînes et le déroulement de 

la réaction de réticulation, qui peut être en compétition avec une éventuelle déstabilisation des gouttes.  

1.2 Contrôle des émulsions eau-dans-huile 

1.2.1 Concept des émulsions eau-dans-huile 

Lors de la préparation d’émulsions eau-dans-huile, deux phases sont mises en présence : la première, la phase 

aqueuse ou phase dispersée contient les macromères en solution, la deuxième phase contient le ou les 

tensioactifs dans un milieu organique: on parle de phase continue (Figure 5 a). Par apport d’énergie 

occasionnant une fragmentation, la dispersion de la phase aqueuse dans la phase organique peut avoir lieu, 

entrainant la formation de gouttes d’eau dans la phase organique (Figure 5 b et c). L’énergie de surface 

engendrée par l’augmentation de l’interface eau-huile est ainsi compensée. Ces systèmes ne sont pas stables 

thermodynamiquement, la présence de tensioactifs pour stabiliser les gouttes est nécessaire pour éviter leur 

retour à un système biphasique. Le tensioactif présent en solution peut également s’organiser sous forme de 

micelles qui cohabitent avec les gouttes. Les tensioactifs sont des espèces amphiphiles qui peuvent mener à 
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la formation d’émulsions eau-dans-huile ou huile-dans–eau en fonction de leur structure chimique. Afin de 

prédire l’orientation de l’émulsion induite par un tensioactif, une échelle semi-empirique a été développée 

par Griffin [14]. Elle permet de classer les tensioactifs en fonction de leur balance hydrophile-lipophile 

(HLB). Cette échelle est établie grâce au pourcentage relatif de fonctions hydrophiles et lipophiles dans la 

structure du tensioactif. Ainsi, plus la HLB est élevée, plus le tensioactif est soluble dans l’eau, et favorise la 

formation d’émulsions directes eau-dans-huile. Pour la formation d’émulsions inverses, nous devons donc 

choisir un tensioactif soluble dans l’huile de faible HLB. 

 

Figure 5 : Représentation conceptuelle de la préparation d’une émulsion eau-dans-huile. a) système biphasique à 

émulsionner, le tensioactif est dans la phase huile b) apport d’énergie entrainant la dispersion de la phase aqueuse 

dans la phase huile. c) représentation de l’émulsion obtenue. Dans le milieu, coexistent des gouttes d’huile 

stabilisées par le/les tensioactifs, des micelles gonflées et des unimères de tensioactifs. 

1.2.2 Contrôle de la taille des émulsions 

La taille des gouttes obtenue lors de l’étape de fragmentation des émulsions dépend de l’énergie mécanique 

introduite dans le système. Le principe de la fragmentation consiste à déformer, sous contrainte de 

cisaillement ou élongationnelle, un fluide dans un autre. L’excès de surface développée lors de cette 

déformation entraîne la rupture du fluide en gouttes plus petites (Figure 6). Ces phénomènes sont décrits par 

Taylor [15]. 

 

Figure 6: Fragmentation d'une goutte 
𝑑
 et 

𝑐
sont respectivement les viscosités de la phase dispersée et de la phase 

continue 

La déformabilité d’une goutte est caractérisée par la pression de Laplace 𝑃 =
2𝛾

𝑅
 où R et  sont respectivement 

la taille de la goutte à fragmenter et la tension de surface entre les deux liquides. Plus la pression de Laplace 

est élevée, moins la goutte est déformable. Lors de l’application d’un cisaillement, la goutte est soumise à 

une contrainte visqueuse définie par 𝜏 =  
𝑐
 𝐺 où 

𝑐
 est la viscosité de la phase continue et G le gradient de 

cisaillement appliqué. La condition de rupture d’une goutte isolée pour un type d’écoulement donné ne 
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dépend que de deux paramètres adimensionnels : le rapport des viscosités des deux fluides = 


𝑑


𝑐
⁄  et le 

rapport entre la contrainte de cisaillement et la pression de Laplace appelé nombre capillaire, Ca =
𝜏

𝑃𝑙
=

𝑐 𝐺 𝑅

2 
 

où 
𝑑

 est la viscosité de la phase dispersée. Il quantifie la compétition entre le cisaillement, qui tend à 

déformer la goutte et la pression de Laplace, qui tend à conserver sa forme sphérique.  

Lorsque le nombre capillaire mis en jeu dépasse une valeur critique et lorsque  reste inférieur à quelques 

unités, la goutte se déforme progressivement et se fragmente en plusieurs gouttelettes [16].  

1.2.2.1 Emulsification par haut taux de cisaillement 

Plusieurs techniques sont disponibles afin de fragmenter des émulsions dans l’optique d’obtenir des gouttes 

nanométriques. On parle de techniques à fort taux de cisaillement ou à haute énergie. L’ultrasonication est 

un procédé simple, bien décrit dans la littérature, pour la fabrication de nanogels de polymère hydrophile par 

miniémulsion inverse [17], [18]. L’émulsification est assurée par la génération de bulles de cavitation par 

ultrason. L’implosion des bulles provoque des cisaillements extrêmes entrainant la fragmentation. 

Une autre technique est l’utilisation de dispositifs microfluidiques à haute pression : les homogénéiseurs à 

haute pression ou microfluidiseur (MF). Ces dispositifs sont utilisés principalement pour la formulation de 

nanoémulsions directes, cependant il est possible de les utiliser pour des émulsions inverses [12]. Cette 

technique est moins simple et plus coûteuse à mettre en œuvre que l’ultrasonication mais les émulsions 

obtenues sont plus fines.  La fragmentation se fait par circulation sur plusieurs cycles des phases aqueuses et 

organiques dans des canaux micrométriques (100 µm) à des pressions de élevées de l’ordre de 100 kPa. 

Cette technique est décrite plus en détail en partie expérimentale.   

1.2.2.2 Emulsification par faible taux de cisaillement 

L’utilisation de techniques à plus faible taux de cisaillement telles que l’émulsification membranaire ou par 

voie microfluidique permettent d’accéder à des émulsions ayant de plus grande taille de gouttes, 

généralement supérieure au micromètre. 

La préparation de microgels par voie membranaire, correspond à la fabrication d’une émulsion à travers une 

membrane, suivi de la gélation des monomères dans les gouttes. L’émulsion est préparée par injection d’une 

phase dispersée pure ou d’une phase pré-émulsionnée à travers une membrane poreuse derrière laquelle se 

trouve la phase continue. Des gouttes se forment à l’interface membrane/phase continue (Figure 7) [19]–[21]. 

Pour la fabrication d’hydrogels, les membranes utilisées sont hydrophobes [22]. 

 

Figure 7: Représentation schématique du principe d'émulsification membranaire par injection d'une phase 

dispersée contenant des précurseurs polymériques hydrosolubles. 
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La préparation de microgels par voie microfluidique, met en œuvre un système multiphase, et a lieu en trois 

étapes (Figure 8). Dans un premier temps, la phase dispersée est émulsifiée dans un milieu continu grâce à 

l’utilisation de puces microfluidiques [23]. Elles permettent la rencontre de deux fluides immiscibles dans un 

canal microfluidique qui aboutit à la formation d’émulsions. Dans la phase dispersée, se trouvent les 

précurseurs dans l’eau, ils peuvent être sous forme de macromères ou de monomères, [21],[22]. Une fois 

confinés, la gélification est déclenchée par voie thermique, ou photonique [26]–[29], entrainant la formation 

de particules de gel. La polymérisation peut avoir lieu directement dans la puce ou lorsque les gouttes sont 

collectées en sortie. Elle dépend de plusieurs paramètres tels que la largeur des canaux, le débit des deux 

phases et le temps d’exposition au déclencheur. Dans le cas où la polymérisation est déclenchée dans la puce, 

la géométrie et la morphologie des gels sont définies par la forme des gouttes dans la puce. Enfin les gels 

formés doivent être transférés dans une phase aqueuse après avoir été préalablement purifiés pour enlever la 

phase continue et le tensioactif. La purification peut impliquer de déstabiliser l’émulsion par coalescence. 

 

 

 

 

Figure 8 : Représentation schématique du principe d’émulsification par voie microfluidique pour la formation 

d’hydrogels (Exemple de l’utilisation de capillaire en écoulement parallèle). 

Lors de la première étape, qui est l’étape de fragmentation, les deux phases sont mises en contact dans des 

puces de géométries définies, les plus fréquentes sont celles dites de jonction en T [30] et celles dites de 

focalisation de flux [31]. Dans ces deux cas, la phase dispersée est comprimée par la phase continue. Les 

gouttes de phase aqueuse sont formées une à une et entrainées par la phase continue. Le débit de formation 

des gouttes peut être très rapide avec des fréquences pouvant monter au MHz [32]. 

Le comportement des phases et des interfaces entre les phases dans un microcanal dépend de plusieurs 

paramètres : la géométrie du canal, les propriétés des deux phases notamment leurs propriétés de mouillage 

et les conditions de l’écoulement. Ces grandeurs physiques, sont reliées entre elle par des nombres 

adimensionnels, tels que le nombre de Reynolds Re et le nombre capillaire Ca. Le nombre de Reynolds 

représente le rapport entre les forces inertielles et les forces visqueuses, et est défini comme : 

𝑅𝑒 =
𝜌 𝑣 𝑙

𝜇
 

Où 𝜌 est la densité du fluide, 𝑙 est une longueur caractéristique, 𝑣 est une vitesse caractéristique du fluide, 𝜇 

est la viscosité dynamique de la phase continue. 
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En microfluidique, les écoulements des phases sont de type laminaire, ils ont de faible taux de Reynolds et 

les forces visqueuses dominent.  

Le nombre Capillaire a été défini paragraphe 1.2.2. Pour entrainer la fragmentation, il faut dépasser une 

valeur de nombre capillaire critique. Plusieurs leviers sont disponibles notamment la modification de la 

tension de surface entre les phases grâce au tensioactif ou la modification du rapport des viscosités par le 

choix de l’huile. 

La microfluidique permet de limiter la distribution de taille des gouttes et donc d’obtenir des gels de taille 

extrêmement régulière. Ainsi des gouttes avec une variation de taille de moins de 1% ont été reportées dans 

la littérature [33],[34]. L’utilisation de la microfluidique permet d’obtenir une grande flexibilité dans le 

modèle de puce utilisé. Différents paramètres peuvent être ajustés pour faire varier la taille des objets 

[35],[36], leurs morphologies [37],[38], leur propriété de gonflement [39],[40] , leur dégradabilité [41],[42], 

ainsi que leur fonctionnalisation. Parmi ces paramètres, se trouvent la géométrie du modèle, les propriétés 

physico-chimiques des phases continues et dispersées, et surtout de leurs débits respectifs [43] . Enfin la 

microfluidique permet d’utiliser très peu de précurseurs polymériques [33],[34], car les gouttes sont 

fragmentées une par une permettant de contrôler précisément la quantité d’objet que l’on produit. Nous 

privilégions ce type de fragmentation pour préparer des gels de taille micrométique de quelques centaines de 

micromètres.  

1.2.2.3 Phénomènes de déstabilisation 

Les tailles des gouttes peuvent évoluer dans le temps en raison de phénomènes de déstabilisation. Les 

phénomènes de vieillissement auxquels sont soumises les émulsions sont : la sédimentation, la floculation, 

la coalescence et le mûrissement d’Ostwald. Les deux derniers modes conduisent à une évolution de la taille 

des gouttes, qui peut être en compétition avec la réticulation des microgels dans les compartiments. Nous les 

présentons plus en détails ci-dessous. 

La coalescence, est une déstabilisation irréversible due à la rupture du film interfacial entre les gouttes, qui 

fusionnent pour former une goutte plus grande menant à la restitution d’un système biphasique et à la 

diminution de l’énergie de surface (Figure 9). La coalescence est favorisée dans le cas de gouttes de grande 

taille qui ont une plus grande surface de contact. En l’absence d’agent de surface comme des tensioactifs 

permettant de retarder le phénomène, la coalescence a lieu spontanément.  

 

 

 

Figure 9 : Représentation schématique du phénomène de coalescence pour l’exemple d’une émulsion inverse. 
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Le mûrissement d’Ostwald est également un phénomène de vieillissement irréversible. Il correspond à un 

flux de matières des petites gouttes vers les grosses par diffusion via la phase continue, résultant de la 

différence des pressions de Laplace entre les gouttes (Figure 10). Le mûrissement est dû à une solubilité 

partielle de la phase dispersée dans la phase continue. Il est d’autant plus rapide que la différence de pression 

de Laplace entre les gouttes est grande et la solubilité de la phase dispersée dans la phase continue élevée.  

 

 

 

Figure 10: Représentation schématique du phénomène de mûrissement d’Ostwald pour l’exemple d’une émulsion 

inverse. 

La préparation d’émulsions dans un dispositif microfluidique tel que nous avons choisi pour la préparation 

de microgels, est un processus continu, les gouttes sont fragmentées l’une après l’autre, et irradiées l’une 

après l’autre. A l’inverse, la préparation de nanoémulsion se fait par batch, un volume défini de chaque phase 

est mis en contact et les gouttes sont fragmentées simultanément. De plus, pour la préparation de microgels, 

la photopolymérisation a lieu dans le dispositif, limitant les possibilités de déstabilisation des gouttes, alors 

que pour les nanoémulsions, la photopolymérisation a lieu dans un deuxième temps, la question du maintien 

de la stabilité des gouttes est alors primordiale. 

1.3 Contrôle de la réticulation 

Une fois les précurseurs confinés dans des émulsions de taille contrôlée, la réticulation doit être déclenchée 

de manière contrôlée. Différents paramètres ont été choisis de manière à maîtriser ce processus.  

1.3.1 Choix du précurseur  

Les précurseurs confinés dans les gouttes sont des précurseurs d’acide hyaluronique. Cependant, afin de 

pouvoir former un réseau tridimensionnel à partir de ces polymères linéaires, il faut introduire sur les chaînes 

des fonctions réticulables. Comme présenté dans le chapitre bibliographique, il existe différents types de 

réticulation, comme la création de liaisons covalentes permanentes ou réversibles, ou une réticulation mettant 

en jeu des liaisons hôte/invité ou des interactions ioniques. Nous avons choisi de privilégier des liaisons 

covalentes permanentes pour maintenir le réseau. Elles peuvent avoir lieu par condensation ou addition grâce 

à des fonctions thiol, halocétate, dihydrazide, aldéhyde ou tyramide. La réticulation peut se faire par chimie 

click, par réaction de Diels-Alder ou de Mickaël. Enfin, les liaisons permanentes peuvent avoir lieu par 

photopolymérisation en utilisant la chimie thiol-ène [44] ou des fonctions méthacrylates [45]. Nous avons 

choisi de nous concentrer sur des systèmes dont la chimie est bien connue qui consiste à utiliser des fonctions 

méthacrylates. Les concepts sont transposables à la chimie thiol-ène [44].  

Transfert 
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1.3.2 Choix de la méthode d’amorçage 

Les méthacrylates peuvent réagir entre eux par voie radicalaire de manière à créer des liaisons covalentes. 

Les réactions radicalaires permettent le contrôle du déclenchement. Elles peuvent être amorcées par voie 

thermique, lumineuse (par irradiation UV) ou redox (par addition d’un accélérateur dans la phase continue) 

et permettent de travailler en milieu aqueux. Les précurseurs confinés doivent être modifiés chimiquement 

de manière à pouvoir être réticulé. Or, nous souhaitons que la réticulation soit déclenchée de manière externe, 

une fois les précurseurs confinés dans les gouttes. Pour ce faire, la réaction doit être contrôlée spatialement 

et temporellement. Nous utiliserons donc des précurseurs hydrosolubles d’acide hyaluronique modifiés par 

des fonctions méthacrylate HA-MA et pour amorcer la réticulation, notre choix s’est porté sur une réticulation 

par voie UV qui permet un bon contrôle spatio-temporel [46]. 

1.3.3 Contrôle de la réaction 

Afin de maîtriser la formation de gel et leur taille, la polymérisation a lieu lorsque les précurseurs sont 

confinés dans des gouttes d’émulsion eau-dans-huile. L’émulsion doit être cinétiquement stable à l’échelle 

du temps du procédé, afin d’obtenir des populations de gels monodisperses. La cinétique de déstabilisation 

doit être supérieure à la cinétique de réaction.  

En outre, contrairement à la préparation de macrogels qui correspond à une gélification en solution où une 

seule phase aqueuse est mise en jeu, la méthode de fabrication des gels a lieu en milieu biphasique. Certaines 

espèces, comme le photoamorceur, présentes dans la phase aqueuse peuvent se trouver confinées dans les 

gouttes d’eau de manière partielle en raison de l’existence d’un coefficient de partage entre les deux phases. 

La composition des phases doit être adaptée.  

2 Préparation des précurseurs de HA 

Afin de préparer des hydrogels d’acide hyaluronique, nous voulons introduire des fonctions méthacrylates 

sur les chaînes pour pouvoir créer un réseau tridimensionnel [47]. De plus, pour obtenir des gels adressables 

sensibles au glucose, des fonctions spécifiques tels que les acides phénylboroniques doivent être introduites. 

Différents précurseurs ont donc été préparés pour avoir à disposition une gamme de macromères de HA 

réticulables avec différents degrés de fonctionnalisation, et des macromères fonctionalisés avec des ligands 

du glucose PBA de différents taux de greffages. 

2.1 Préparation de dérivés de HA réticulables (HA-MA) 

Plusieurs méthodes ont été décrites pour greffer des fonctions méthacrylates sur des chaînes de HA. La 

fonctionnalisation se fait majoritairement dans des conditions douces sur les fonctions hydroxyles [1],[2], 

mais des greffages sur des groupements carboxyles ont également été reportés [50],[51]. Plusieurs types de 

méthacrylates ont été greffés au HA : l’anhydride méthacrylate (AMA) [52],[53] ou le glycidyle méthacrylate 

(GMA) [48]. La réaction a été décrite par l’équipe de Grinstaff qui l’a conduite en milieu aqueux par 

introduction d’un excès d’anhydride méthacrylate (20 fois plus que de HA) dans une solution de HA à  
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2 w/v%. La réaction est conduite à pH 8 pendant 24h à 5°C. En raison du choix du milieu, le taux de greffage 

obtenu lors de cette réaction est limité aux alentours de 30 %. Ces faibles taux de greffage s’expliquent par 

la mauvaise solubilité des fonctions méthacrylates et leur capacité à s’hydrolyser. Le taux de 

fonctionnalisation peut être augmenté en réalisant la synthèse dans un milieu où l’eau est mélangée à un 

solvant organique miscible [49],[54]. Ainsi, il a été montré la possibilité d’atteindre des taux de 

fonctionnalisation de 90 % de GMA sur la chaîne de HA dans un mélange eau/diméthylformamide (DMF) à 

pH physiologique mais en laissant la réaction avoir lieu plus longtemps (10 jours) [49]. 

Nous avons choisi d’utiliser l’anhydride méthacrylate pour introduire des fonctions réticulables sur la chaîne de 

HA grâce au protocole optimisé par nos partenaires du CERMAV [45]. Pour ce faire, les fonctions hydroxyles de 

l’acide hyaluronique vont réagir avec de l’anhydride méthacrylate par une réaction d’estérification dans un 

mélange eau/DMF. Le greffage a lieu principalement sur le carbone C-6 du groupe hydroxyle du sucre N-

acétylglucosamine en raison d’une meilleure réactivité des alcools primaires (Figure 11).  

 

 

Figure 11:Représentation schématique de la réaction de greffage de l'anhydride méthacrylique sur des chaînes de 

HA. 

Les protocoles de synthèse mis en œuvre sont décrits en partie expérimentale. Plusieurs synthèses ont été 

réalisées afin de faire varier le taux de greffage. La modulation du degré de méthacrylation (DM) permet de 

faire varier la réticulation des gels préparés à partir des macromères de HA-MA. D’autres paramètres rentrent 

en jeu pour les caractéristiques des gels obtenus, notamment la longueur de chaîne du HA, et sa concentration. 

Des synthèses ont été effectuées pour obtenir différents taux de méthacrylation. Ces derniers sont déterminés 

par RMN du proton. Un spectre type obtenu pour un DM de 20 % est décrit Figure 12. 

Anhydride Methacrylic Hyaluronic acid 
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Figure 12: Spectre 1H-RMN du précurseur HA-MA-2 100 K DM 20 %; 1H NMR (400 MHz, D2O, 80 C ):  

(ppm) :2.5 (s, 3H CH3 (MA)), 2.6 (s, 3H, CH3CO), 3.9-4.5 (m, 9H), 5.1 (d, 1 H anomérique), 5.2 (d, 1 H 

anomérique), 6.4 (d, 1 H CH2=),6.8 (d, 1H CH2=). 

Les pics à environ 6,5 ppm sont caractéristiques des liaisons =CH2 présentes sur les fonctions méthacrylates 

greffées. Afin de déterminer le taux de greffage il faut comparer l’intensité de ces pics avec ceux d’un proton 

caractéristique de la chaîne de HA. Les protons anomériques situés à 5,1 et 5,2 ppm sont choisis. Ainsi, le 

taux de méthacrylation est déterminé car il correspond au ratio des intégrations des pics des méthacrylates à 

6,4 et 6,8 ppm et des pics des protons anomériques de la chaîne de HA. Les autres pics du spectre sont 

attribués de la manière suivante : les 9 autres protons de la chaîne de HA présents sur les deux unités 

saccharides forment un large signal entre 3,9 et 4,5 ppm. Les protons des groupements méthyles présents sur 

les méthacrylates et la chaîne de HA sont visibles respectivement à 2,5 et 2,6 ppm.  

Nous voulons préparer une gamme de précurseur avec des taux de méthacrylation de 10, 20 et 40 %. Pour 

cela nous faisons varier les quantités de réactifs introduits dans les synthèses. En fin de synthèse, les degrés 

de méthacrylation réellement obtenus sont déterminés par 1H-RMN. Les conditions expérimentales des 

synthèses et les degrés de méthacrylation visés et obtenus sont résumés dans le Tableau 1. 

Tableau 1: Bilan des synthèses HA-MA réalisées. 

DM visés (%) Equivalent en 

AMA/HA 

DM obtenus par 

RMN (%) 

10 0,5 10 

20 1 15-23 

40 2 30 

 

La proportion de méthacrylate introduite lors de la synthèse est proportionnelle au degré de méthacrylation 

obtenu par RMN pour les faible taux 10 et 20 %. Pour la préparation de précurseurs avec des taux de 

méthacrylation supérieurs, le greffage est moins efficace et 30 % des fonctions sont modifiées par des 
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méthacrylates. Il est possible qu’au fur et à mesure de la réaction les chaînes perdent en mobilité, conduisant 

à une baisse de la réactivité. 

La synthèse visant à obtenir des précurseurs HA-MA contenant 20 % de méthacrylates a été reproduite 

plusieurs fois. Les taux obtenus sont compris entre 15 et 23 %. On peut considérer que cette synthèse est 

reproductible.  

2.2 Préparation de dérivés de HA réticulables modifiés 

par le PBA 

Pour obtenir des précurseurs de HA sensibles au glucose, des fonctions d’acide phénylboroniques PBA, sont 

greffées de manière covalente sur la chaîne de polymère. Cette modification est réalisée à partir de dérivés 

de HA préalablement modifiés par des fonctions méthacrylates réticulables, telles que décrites dans le 

paragraphe précédent 1.1. Une fois le précurseur purifié et lyophilisé, le greffage des fonctions PBA est 

effectué par couplage peptidique de la fonction amine de l’acide amino phénylboronique sur les fonctions 

carboxyliques du HA. Cette réaction est réalisée dans un mélange éthanol/eau, en présence de 1-éthyl-3-(3-

diméthylaminopropyl)carbodiimide (EDC) et d’hydroxybenzotriazole (HOBt) qui servent respectivement à 

activer les fonctions carboxyliques et améliorer l’efficacité de l’activation. L’EDC seul permet l’activation 

des fonctions carboxyliques, qui mène à la formation d’un intermédiaire réactionnel activé et de produits 

secondaires. Lors de l’ajout d’HOBt, ce dernier réagit avec l’intermédiaire réactionnel et permet de limiter 

la formation de produits secondaires. En effet, la réaction de greffage du dérivé aminé PBA est plus rapide 

que les réactions de transfert pouvant avoir lieu et qui peuvent notamment mener au greffage de l’EDC [55]. 

Le mécanisme de couplage est présenté en partie expérimentale. Pour cette raison, un équivalent d’HOBt est 

introduit pour un équivalent d’EDC. 

La réaction est décrite Figure 13. L’utilisation de couplage peptidique en présence d’EDC est largement 

décrite dans la littérature, notamment pour la modification des chaînes d’acide hyaluronique à pH 4,75 [56]. 

Le taux de greffage est contrôlé par la quantité d’EDC et de HOBt et par la quantité d’APBA disponible. 

Figure 13 : Stratégie de synthèse pour la préparation de dérivés d’acide hyaluronique réticulables et sensibles au 

glucose HA-MA-PBA à partir de précurseurs HA-MA.  

Différentes conditions de synthèse ont été mises en œuvre afin d’obtenir une gamme de polymères ayant 

différents degrés de substitution en PBA. Les synthèses ont été réalisées à partir de différents précurseurs de 

HA-MA ayant des taux de méthacrylation de 20 %. Les conditions de synthèse sont inspirées des travaux 

réalisés lors de la thèse de Léa Messager [57]. Chaque taux de greffage est déterminé par RMN du proton, 

en effet il correspond au ratio de l’intensité relative des protons aromatiques des fonctions PBA à 7,6 ppm 

Hyaluronic acid modified by 
methacrylates 

Amino phenyl boronic acid 
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avec les protons anomériques de la chaîne de HA à 5 ppm. L’intensité des pics correspondant aux protons 

aromatiques peut également être comparée aux protons =CH2 des fonctions méthacrylates à 6,0 ppm (Figure 

14). 

 

 

 

Figure 14: Spectre RMN du proton obtenu pour le HA-MA-PBA DS 20 %, 1H NMR (400 MHz, D2O, T° ambiante) 

 (ppm) : 1,9 ppm (s, 3H, CH3 (MA)), 2,0 ppm (s, 3H, CH3CO), 3,3-3,8 ppm (m, 9H, HA), 5,8 et 6,2 ppm (d, 2H 

CH2=), 7,6 (dd, 4H, aromatiques). 

Les conditions expérimentales, ainsi que les caractéristiques des synthèses obtenues sont décrites dans le 

Tableau 2. Les synthèses ont toutes été réalisées à partir de HA 100 kDa. 

 

Tableau 2: Bilan des synthèses de HA-MA-PBA. 

DM HA-MA 

(%) 

Equivalent en 

PBA/HA 

Equivalent 

en EDC/HA 

Equivalent en 

HOBt/HA 

DS obtenu par 

RMN (%) 

20 % 0,33 0,33 0,33 10 

20 % 0,33 1 1 20 

20 % 1 1 1 30 

 

 

On remarque qu’en faisant varier les proportions d’EDC et d’HOBt pour un taux constant de PBA, les taux 

de greffage varient. Ainsi, en diminuant le nombre d’équivalent par trois, le taux de substitution en PBA est 

diminué par deux. L’activation des fonctions carboxyles semble ne pas être assez efficace pour greffer toutes 

les fonctions PBA présentes. De plus, pour un nombre d’équivalents en EDC et en HOBt constant, le taux de 

greffage observé par RMN dépend du nombre d’équivalents en PBA.  

A partir de ces différents précurseurs, des hydrogels peuvent être préparés. Les premiers gels décrits sont des 

gels de taille micrométrique. 
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3 Préparation de gels de HA de taille micrométrique 

3.1 Préparation de microgels par 

photopolymérisation dans un dispositif microfluidique 

Pour préparer des gels monodisperses de manière reproductible, nous avons choisi d’utiliser une émulsion 

inverse micrométrique comme matrice où les gouttes formées servent de microréacteurs. Parmi les techniques 

présentées pour préparer des gels de taille micrométrique, la microfluidique a été choisie car elle permet de 

préparer des objets monodisperses de manière reproductible en utilisant une faible quantité de macromère 

[33],[34]. De plus la photopolymérisation peut être conduite in situ dans le dispositif. 

3.1.1 Présentation du montage 

La fragmentation des gouttes se fait en utilisant des capillaires en verre pour introduire la phase aqueuse et 

la phase organique avec des débits contrôlés. Le capillaire utilisé pour la phase continue est traité pour être 

rendu hydrophobe et favoriser un bon écoulement de la phase organique (le protocole d’hydrophobisation est 

présenté en partie expérimentale et met en jeu l’écoulement d’un dérivé silane dans le capillaire). La 

géométrie de la puce utilisée est une géométrie en T (Figure 15). 

 

Figure 15 : Représentation schématique de la jonction en T d’un dispositif microfluidique servant à créer une 

émulsion d’une phase dispersée dans une phase continue.  

Les écoulements des phases organiques et aqueuses sont parallèles. Les gouttes se font par entrainement de 

la phase dispersée. Le protocole de fabrication des microgels à partir de dérivés HA est décrit en partie 

expérimentale. 

3.1.2 Choix des paramètres de formulations 

3.1.2.1 Composition des deux phases de l’émulsion 

Deux phases sont préparées : 

La phase organique est composée d’une huile et d’un tensioactif. Afin d’obtenir des gouttes définies, qui 

ne coalescent pas lors de leur formation et de leur transport dans la puce, le choix d’un tensioactif et d’une 

huile adaptés est crucial. Nous avons choisi de travailler avec deux types d’huile : l’octane et l’huile de soja. 

L’octane utilisé pour préparer une première série de microgels est une huile relativement volatile. Dans un 
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second temps, nous avons transposé les systèmes à l’utilisation de l’huile de soja qui est une huile 

biocompatible, moins volatile que l’octane, et surtout plus visqueuse. L’utilisation d’un tensioactif n’est pas 

nécessaire à proprement parler dans le processus de formation des gouttes, mais il facilite la fragmentation 

en diminuant la tension interfaciale entre les deux phases [58]. Il est également nécessaire pour assurer la 

stabilité des gouttes, lors de leur transport dans les canaux et durant le stockage en cas de polymérisation en 

dehors des puces. Il permet de prévenir la coalescence entre des gouttes adjacentes pouvant mener à une 

séparation de phase avant polymérisation. Le tensioactif utilisé doit avoir une HLB faible. Le choix du 

tensioactif s’est porté sur le Span 80, de HLB =4,3. La quantité utilisée doit être supérieure à la concentration 

micellaire critique (CMC) qui est de 1,8 x10-5 mol/L [59]. Pour cette étude, deux concentrations ont été 

testées 2 et 20 wt% soit 0,03 et 0,3 mol/L. Des essais ont également été menés en utilisant un mélange de 

tensioactif Span 80/Tween 80 (HLB 15) en proportion 3/1. L’effet synergique de cette association de 

tensioactifs pour la préparation d’émulsions inverses a été reporté, la tension interfaciale entre l’eau et l’huile 

est abaissée par rapport à l’utilisation de Span 80 seul [60]. Les formules développées de ces tensioactifs sont 

présentées en partie expérimentale. 

La phase aqueuse contient les macromères de HA réticulables, un amorceur et éventuellement un second 

réticulant, le N, N’ méthylenebisacrylamide (BIS). La quantité de polymère doit être supérieure à une valeur 

limite dite concentration critique de recouvrement des chaînes C*. En dessous de cette concentration le 

polymère est en régime dilué, au-dessus de cette concentration les chaînes de polymères sont enchevêtrées. 

La formation d’un gel nécessite le contact entre les chaînes de polymères et donc une concentration 

supérieure à la concentration C*. Pour le HA de 100 kDa, la concentration C* estimée est de 1,8 g/L, le calcul 

de la concentration C* est détaillé en annexe 4.2 [57],[61]. La concentration en polymère Cp utilisée est de 

1,5 wt% ou 3 wt%. Des microgels ont pu être préparés dans les mêmes conditions en utilisant les précurseurs 

de types HA-MA et HA-MA-PBA. Le photoamorceur 1-[4-(2-Hydroxyéthoxy)-phényl]-2-hydroxy-2-

méthyl-1-propane-1-one (Irgacure 2959) a été sélectionné. Sa formule développée est présentée en partie 

expérimentale. Il est soluble dans l’eau et réputé pour sa biocompatibilité [62]. Différentes concentrations 

ont été étudiées de 0,05 wt%, qui permet d’obtenir des macrogels de manière rapide et efficace, à 0,5 wt% 

[45]. Du chlorure de sodium a également été introduit dans la phase aqueuse ([NaCl]= 0,1 M).  

La composition des deux phases a été optimisée. En effet certains paramètres étudiés n’ont pas permis 

d’obtenir des microgels ayant une bonne tenue mécanique ou n’ont pas apporté de bénéfices notables 

justifiant leur adoption.  

Ainsi, concernant la phase organique, 2 wt% de Span 80 sont suffisants pour stabiliser les gouttes dans le 

capillaire. De plus, l’utilisation d’un mélange Span 80/Tween 80 ayant une tension interfaciale avec l’eau 

différente, ne permet pas d’améliorer la fragmentation des gouttes. Nous fixons donc le tensioactif à 2 wt% 

de Span 80. Les deux types d’huiles ont également permis la préparation de microgels. Dans le cas de 

l’utilisation de l’octane, des phénomènes d’évaporation ont pu être observés. Les débits de phase peuvent au 

besoin être ajustés pour compenser ces phénomènes. 

Concernant la phase aqueuse, des microgels de HA-MA ont été obtenus avec une concentration en polymère 

Cp de 1,5 et de 3 wt%. Pour la suite de l’étude la concentration est fixée à 1,5 wt%.  
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La quantité d’amorceur est un paramètre qui a été optimisé. En effet, à 0,05 wt% en Irgacure 2959, nous 

n’avons pas réussi à obtenir de microgels, contrairement aux concentrations utilisées en phase aqueuse pour 

faire des macrogels. A partir de 0,08 wt% des gels stables ont pu être obtenus pour les deux huiles, cette 

concentration est donc suffisante pour assurer l’amorçage de la photopolymérisation des gels. La 

concentration en Irgacure a donc été fixée à 0,1 wt%.  

3.1.2.2 Choix des paramètres de procédés 

De nombreux paramètres de procédés peuvent être ajustés lors de la mise en place du système microfluidique. 

La taille des capillaires notamment doit être choisie en fonction de la taille des gels voulue et de la viscosité 

des phases. Le capillaire interne contient une solution du dérivé de HA, très visqueuse, l’écoulement à faible 

débit à travers un capillaire de 50 µm n’est pas possible en utilisant nos pompes. Nous avons donc choisi un 

capillaire de diamètre 75 µm. Le capillaire externe, préalablement traité pour devenir hydrophobe doit être 

significativement plus grand que le diamètre externe du capillaire interne, car ce dernier est inséré à l’intérieur 

du capillaire externe. De plus, les gels obtenus auront une taille dans le même ordre de grandeur que le 

capillaire externe. Nous avons donc choisi un capillaire de diamètre interne de 250 µm. La taille des gouttes 

va influer sur le temps nécessaire pour polymériser chaque gel, car elle définit la quantité de macromère à 

réticuler dans chaque microréacteur. Il est important de noter que la taille des gels obtenus n’est pas forcément 

la même que celle du capillaire externe dans lequel les gouttes qui ont servi de microréacteurs ont été formées. 

En effet, une fois redispersés dans l’eau, les gels peuvent gonfler et leur taille sera définie par l’équilibre 

entre les forces osmotiques et les forces élastiques. Le débit des phases est également un paramètre à 

optimiser. En effet, un ratio de ½ est couramment utilisé, la phase continue s’écoulant deux fois plus 

rapidement que la phase continue, de manière à entrainer chaque goutte de phase aqueuse formée à 

l’extrémité du capillaire interne. Le débit des phases est aussi optimisé pour permettre un temps de parcours 

assez long pour que la polymérisation soit suffisante. Enfin, la géométrie de la puce influe sur le détachement 

de la goutte de phase aqueuse. Dans la géométrie à écoulements parallèles choisie, les gouttes ont dans le 

capillaire externe une forme allongée car elles sont formées lors du régime de compression. Dans ce cas, le 

nombre capillaire est très faible Ca <0,002 [63],[64]. La polymérisation ayant lieu dans les gouttes cette 

forme peut être figée et se retrouver pour les gels.  

3.1.2.3 Choix des paramètres réactionnels  

Enfin, la dernière catégorie de paramètres à prendre en compte concerne la réaction de réticulation des gels 

par photopolymérisation. Afin d’amorcer la polymérisation, une lampe UV est positionnée au-dessus du 

capillaire externe à une distance fixée à 3,5 cm du bord du capillaire externe. Le faisceau est placé de manière 

à irradier le capillaire externe sur 2 cm, chaque goutte va ainsi passer sous le rayonnement UV lors du 

parcours cette portion de capillaire, la réaction est donc contrôlée spatialement. Toutes les gouttes subissent 

la même irradiation. En effet, la quantité de photons reçue par chaque goutte est régie par le temps de parcours 

sous le faisceau UV. Ce temps de parcours dépend du débit des deux phases, et de la taille du capillaire 

externe. Afin d’obtenir le plus grand temps de parcours possible les débits des phases aqueuses et organiques 

sont respectivement fixés à 2 et 4 µl/min pour l’utilisation de l’huile de soja peu volatile, 2 µl/min étant le 
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débit minimum que peuvent assurer de manière régulière et continue les pousses seringues utilisés pour 

alimenter le montage microfluidique. Dans ces conditions, le temps d’irradiation de chaque goutte est de 6,5 

secondes, la réaction est ainsi contrôlée temporellement, le moment et la durée de l’irradiation sont contrôlés. 

Lorsque la phase continue est l’octane, les débits sont augmentés tout en gardant un rapport ½ entre le débit 

de la phase aqueuse et celui de la phase organique, ceci afin de compenser l’évaporation de l’octane, les 

débits maximums utilisés sont de 5 et 10 µL/min. Enfin, les paramètres d’irradiation de la lampe sont 

modifiables, la lampe utilisée permet une irradiation dans des longueurs d’ondes comprises entre 300 et 450 

nm centrée à 365 nm. La lampe est utilisée à pleine puissance, dans ce cas-là l’irradiation est de 4500 mW/cm² 

à une distance de 3,5 cm. Le schéma de principe de la préparation de gels par voie microfluidique, est présenté 

Figure 16: 

 

 

 

Figure 16 : Schéma du dispositif microfluidique composé de capillaires en verre: la polymérisation à lieu en ligne 

dans les gouttes. 

3.1.3 Vérification préliminaire   

Dans un premier temps, la bonne conduite de la polymérisation de la phase aqueuse est vérifiée. Un petit 

volume de 100 à 200 µl de phase aqueuse est polymérisé pendant 10 secondes dans les mêmes conditions de 

photopolymérisation. Si la formation de gels est observée, le système est transposé au système 

microfluidique. Dans le cas où la polymérisation n’est que partiellement engagée, la phase aqueuse devient 

visqueuse dû à un début de polymérisation non suffisant pour obtenir un gel stable mécaniquement. Le temps 

d’irradiation est alors augmenté lors d’un nouvel essai. Dans le cas où la phase aqueuse ne polymérise 

toujours pas après plusieurs minutes d’irradiation, les paramètres de composition de la phase aqueuse doivent 

être optimisés.  
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3.1.4 Purification des microgels 

Les gels sont ensuite lavés de manière à enlever l’huile et le tensioactif. Le procédé de purification est 

présenté en (Figure 17). Le THF est choisi comme solvant pour les lavages. Il est soluble avec l’octane, 

l’huile de soja et l’eau cependant, ce n’est pas un bon solvant pour l’acide hyaluronique. Introduire du THF, 

permet de faire précipiter les gels obtenus. Puis, ils sont centrifugés et le surnageant constitué d’un mélange 

THF/huile/tensioactifs est enlevé (étapes a à c). Ce procédé est répété 5 fois puis les gels précipités sont mis 

à sécher pour enlever le maximum de THF (étape d) et enfin mis à redisperser dans l’eau (étape e) et 

lyophilisés. Les lavages permettent d’enlever toute trace d’eau, huile et tensioactifs. Les conditions de 

centrifugation sont décrites en partie expérimentale.  

 

 

 

Figure 17: Procédé de purification des microgels par précipitation dans le THF avant étape de lyophilisation. 

3.1.5 Commentaire sur le taux de conversion des 

méthacrylates  

Il est important de noter que les méthacrylates sont potentiellement toxiques in vivo. Il faut donc maximiser 

le taux de conversion des méthacrylates pour contourner cette limitation. La préparation d’hydrogels de HA-

MA en solution aqueuse est décrite dans la littérature notamment par nos collaborateurs du CERMAV [45]. 

Afin de suivre l’avancement de la réaction de photopolymérisation, ils ont mené des études de photorhéologie 

pour des gels de HA-MA préparés à partir de précurseurs ayant une large gamme de degrés de méthacrylation. 

Il a été suggéré que le suivi du module élastique G’ permet de connaitre la durée de photopolymérisation 

nécessaire pour obtenir un taux de conversion des méthacrylates de 100 %. Lorsque c’est le cas, le module 

élastique, qui augmente au cours de la polymérisation, devient constant. Différents facteurs influent sur le 

temps d’irradiation nécessaire comme la concentration en photoamorceur, la puissance de la lampe, ou de 

degré de méthacrylation. L’augmentation du module élastique commence après un temps d’induction 

variable, et est très rapide en raison de la formation de réticulation intermoléculaire, le module de perte, lui, 

augmente de manière négligeable. La stabilisation de la valeur du module élastique, est due à la fin du 

processus de gélification. Lorsque ce régime permanent est atteint, G’ représente l’élasticité du gel (Figure 

18) [45].  

Supernatant 
removal 

THF Addition 
Centrifugation 

Centrifugation 
7000 rpm 5min 

Supernatant 
 removal 
THF Evaporation 

Redispersion 
In water 



 

Chapitre 3 : Préparation de gels d’acide hyaluronique à plusieurs échelles. 
 
 

92 
 

 

 

 

Figure 18 : Propriétés des gels de HA-MA obtenues par photorhéologie. a) la formation du gel a lieu quand le 

module élastique G’ devient supérieur au module visqueux G’’. b) le module élastique dépend du degré de 

méthacrylation du macromère. Extrait de [45]. 

Une série de mesures a été réalisée pour des macrogels préparés en solution aqueuse à partir de précurseurs 

HA-MA contenant 20 % de methacrylate à 1,5 wt% en faisant varier la puissance de la lampe, et la 

concentration d’amorceur permettant d’identifier des temps de gélation quasi-complète variant de 40 s à 2 

min pour une irradiation de 50 mW/cm². A plus forte puissance, des phénomènes d’évaporation de l’eau sont 

observés, entrainant une chute de la valeur au plateau. Les taux de conversion obtenus sont quasi-totaux mais 

pas exactement de 100 % en raison de la baisse drastique de mobilité des fonctions méthacrylates au fur et à 

mesure de la gélification, particulièrement pour des DM supérieurs à 50 %. L’élasticité des gels obtenus 

augmente avec le degré de méthacrylation qui définit ainsi le taux de réticulation des gels.  

 A l’échelle nanométrique, l’irradiation des gels a été modulée en faisant varier le temps d’irradiation et la 

puissance de la lampe utilisée. La conversion des méthacrylates a été suivie par RMN. Les pics 

caractéristiques des méthacrylates à 5,8 et 6,2 ppm disparaissent en augmentant la puissance de la lampe. Ils 

ont totalement disparu pour une irradiation à 100 % soit 4500 mW/cm². Simultanément, des pics 

caractéristiques des méthacrylates ayant réagis apparaissent à 1,3 et 0,9 ppm. Leurs intensités augmentent 

avec la puissance et le temps d’irradiation [12]. Le taux de conversion en méthacrylates peut donc être 

déterminé en fonction des conditions d’irradiation (Figure 19). 

 

Figure 19 Degré de conversion des méthacrylates en fonction des conditions de photopolymérisation pour des 

nanogels préparés à partir de HA-MA25. Extrait de [12]. 
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Ces résultats sont donnés à titre informatif. En effet, en raison de la présence d’huile qui peut absorber dans 

les gammes de longueurs d’onde d’irradiation lors du processus en microfluidique, de l’utilisation d’une 

lampe UV différente ou de la différence de volume des solutions de macromères par rapport aux microgouttes 

formées en microfluidique, ces conditions expérimentales ne peuvent pas être directement transposées pour 

prévoir une conversion complète des méthacrylates.  

De plus nos systèmes sont biphasiques, ce qui peut entrainer une migration d’une partie de l’amorceur vers 

la phase huile. En effet, l’Irgacure est une molécule comportant des cycles aromatiques, qui absorbe pour des 

longueurs d’onde inférieures à 300 nm. Les absorbances d’une solution d’Irgacure mise en contact avec 

l’huile de soja ou avec de l’octane ont été comparées. L’intensité du signal est directement proportionnelle à 

la concentration en Irgacure. L’absorbance dans l’octane est plus élevée de 30 % montrant que l’Irgacure est 

plus soluble dans l’huile de soja. Pour une même quantité d’Irgacure introduite dans la phase aqueuse, la 

conversion des méthacrylates sera plus efficace en présence d’octane.  

3.2 Synthèse et caractérisation des microgels de HA-MA 

3.2.1 Synthèse des microgels de HA-MA 

Dans un premier temps nous nous sommes concentrés sur la préparation de gels de HA-MA avec ou sans 

BIS en utilisant les paramètres optimisés. Les différents précurseurs ont été utilisés dans des conditions 

simples : en présence de NaCl 0,1 M, et d’amorceur Irgacure 2959 0,1 wt% ainsi que 0,2 wt% de tensioactif 

Span 80 dans la phase organique composée d’octane.  

Les microgels synthétisés à partir de précurseurs HA-MA sont caractérisés par leur degré de méthacrylation 

et la présence éventuelle de BIS. Les notations utilisées dans le manuscrit pour un gel de taux de 

méthacrylation x % préparé sans second réticulant seront HA-MAx. Les gels préparés en présence d’une 

quantité y de BIS par rapport au HA seront notés HA-MAx, BISy. Il est primordial de redisperser les gels 

dans un milieu aqueux pendant des temps supérieurs à une semaine de manière à permettre aux gels de gonfler 

jusqu’à leur état d’équilibre. 

En absence de BIS, des gels ont été obtenus à partir des trois précurseurs synthétisés de DM respectivement 

10, 20 et 30 %. Cependant les gels obtenus à partir du HA-MA10 ne sont pas stables mécaniquement. En 

effet, le taux de conversion des fonctions méthacrylates ne suffit pas pour créer un gel ayant une bonne tenue 

mécanique. Il est possible que la probabilité de rencontre de ces fonctions lors des quelques secondes 

d’irradiation soit faible, ne permettant pas une réticulation suffisante. Pour les gels préparés à partir de 

précurseurs à plus haut taux de méthacrylation, des objets uniformes sont obtenus (Figure 20). La longueur 

des gels est uniforme, elle dépend du nombre capillaire et donc du ratio entre les débits de phase dispersée et 

continue et de la composition du système. La largeur des gels lors de la polymérisation est fixée par le 

diamètre du capillaire. La largeur mesurée après lavage dépend du gonflement des gels dans l’eau.  

 Les gels préparés à partir de HA-MA30 ne sont pas toujours homogènes. Il est possible que les fonctions 

méthacrylates hydrophobes se concentrent localement, en amorçant la polymérisation, ces inhomogénéités 

sont figées dans la structure du gel. Pour la suite de l’étude nous nous sommes concentrés sur des gels de 

HA-MA20 qui sont homogènes, ont une bonne tenue mécanique et sont réguliers (Figure 20 b). 
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Afin, de moduler la porosité des gels obtenus un second réticulant est ajouté dans la phase aqueuse introduite 

dans  l’étape de microfluidique. Il s’agit du BIS. Ce dernier est introduit dans des proportions variant entre 0 

et 100  % par rapport à la quantité d’acide hyaluronique. Dans ces conditions, des gels homogènes ont été 

préparés. 

 

 

Figure 20: Microgels de a) HA-MA20 b) HA-MA20, BIS20 c) HA-MA20, BIS100. Echelles a) et b) 400µm c) 250 µm. 

Le contraste du gel observé par microscopie en transmission est proportionnel à la quantité de BIS introduite, 

et donc au taux de réticulation du gel et à son élasticité (Figure 20 a et b). Les gels préparés de HA-MA20, 

BIS100, sont très contrastés et allongés, ils ne regonflent presque pas dans l’eau, leur diamètre est d’environ 

250 µm ce qui correspond au diamètre des capillaires (Figure 20 c). Les gels moins réticulés sont plus grands 

que ce diamètre car ils regonflent dans l’eau. Les mesures faites pour les gels de HA-MA avec et sans BIS 

conduisent à l’obtention de gels de taille variant de 250 à 450 ± 24 µm. Les différences de taille comme la 

différence de contraste en présence de BIS s’expliquent par une densité de réticulation plus importante en 

présence de co-réticulant.  

3.2.2 Etude de gonflement  

L’étude des variations de gonflement utilise la technique de microscopie optique assistée par 

micromanipulateur, qui permet de mesurer les changements de diamètre et donc de volume des gels en 

réponse à des changements de salinité ou de pH. Cette technique consiste à immobiliser un microgel unique 

au bout d’un microcapillaire en verre maintenu par un micromanipulateur et à l’immerger dans une chambre 

d’observation microscopique connectée à une pompe péristaltique permettant de changer la composition du 

milieu. Les gels de HA sont chargés négativement dans du tampon PBS à pH 7,4, ce sont des gels de 

polyélectrolytes. Leur sensibilité à la force ionique du milieu est examinée en changeant le milieu 

d’immersion des gels. Les variations de dimension des gels sont mesurées en temps réel par microscopie à 

transmission et permettent de déterminer des variations volumiques. La dimension de référence pour un gel 

de composition donné est son diamètre dans l’eau ultrapure qui est associé à un volume de référence noté 

Vultrapure water, il est comparé au volume à l’équilibre V déterminé par la mesure du diamètre dans des milieux 

de différentes salinités. Les gels sont d’abord immergés dans de l’eau pure, le milieu est substitué par du PBS 

(I=0.15 M) puis du PBS avec 1 M de NaCl (I=1,138 M). Les images de microscopie obtenues pour l’exemple 

d’un gel de HA-MA20, sont présentées Figure 21. On constate une contraction du gel au fur et à mesure de 

l’augmentation de la force ionique du milieu.  

 

a) b) c) 
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Figure 21: Exemple de contraction de gels HA-MA20, dans a) de l’eau pure b) du PBS c) du PBS + 1M NaCl. 

Echelle 200 µm. 

Les gels de polyélectrolytes se contractent. Ils contiennent des charges et des contres-ions associés. Ces gels 

absorbent de l’eau, et lorsque les groupes chargés sont ionisés, la concentration en contre-ions et donc la 

pression osmotique à l’intérieur du gel augmente. Pour compenser cette pression, le gel absorbe plus d’eau 

ce qui induit son gonflement. Les répulsions électrostatiques entre les charges du gel, contribuent également 

au gonflement. Par conséquent, le taux de gonflement diminue avec la concentration en sel dans la solution 

externe en raison de la différence de pression osmotique à l’intérieur et à l’extérieur des gels ou pour une 

baisse du degré de réticulation du gel. En effet, en plus de la contribution des ions, le gonflement du gel est 

influencé par l’élasticité du gel, et donc par des paramètres comme la distance entre les charges, ou le taux 

de réticulation. Afin d’étudier l’effet de la réticulation, les gels contenant du BIS ont également été immergés 

dans des solutions de différentes salinités. Les variations relatives de gonflement pour des gels de différentes 

compositions sont présentées Figure 22. Les gels sont d’abord immergés dans de l’eau pure, le milieu est 

substitué par du PBS (I=0,15 M) puis du PBS avec 1 M de NaCl (I= 1,138 M). Enfin, ils sont à nouveau 

immergés dans du tampon PBS pour étudier la réversibilité des variations de volume. 

 

Figure 22: Variations de gonflement relatif de différents gels, HA-MA20 (bleu) et HA-MA20 BIS20 (orange) de 

différents degrés de réticulation en fonction de la force ionique du milieu, Vultrapure water étant l’état de référence 

correspondant au gonflement du gel dans l’eau ultrapure.  

Pour tous les gels étudiés, une contraction est observée, les gels préparés à partir de HA-MA20  ont une plus 

grande amplitude de contraction de -32 et -49 % pour des milieux de salinités respectivement PBS et PBS 

+1 M NaCl. En présence de BIS comme second réticulant, les gels préparés à partir de précurseurs HA-MA20, 

BIS20 subissent une contraction plus faible, de -29 et -40%, en raison également d’une plus grande densité 

de réticulation. La réversibilité de cette contraction est totale. Les gels regonflent pour atteindre le volume 

mesuré lors de leur première incubation dans le PBS.  
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3.2.3 Estimation de la porosité des gels de HA-MA 

Différents lots de microgels sont préparés à partir d’une phase aqueuse identique. On distingue deux séries 

qui ont été réalisées avec une composition de phase organique différente. La première série est réalisée dans 

l’octane alors que la seconde l’est dans l’huile de soja. Nous avons déterminé les taux de gonflement des gels 

des deux séries. Le taux de gonflement massique des gels 𝑞𝑀, peut être déterminé grâce à la définition 

présentée dans le chapitre 1. Il correspond au ratio de la masse d’un gel hydraté à l’équilibre dans un solvant 

donné 𝑊𝑠, par rapport à la masse du gel sec 𝑊𝑑. Le volume est déterminé à partir des dimensions mesurées 

en microscopie. La masse du gel sec peut être assimilée à la quantité de précurseur HA-MA présente dans 

une goutte confinée dans le système microfluidique. Pour cela, nous connaissons le volume de la goutte dans 

le capillaire, en présumant d’un gonflement homothétique des gels, et en utilisant le diamètre du capillaire 

externe comme diamètre des gouttes ou diamètre initial du microgel lors de la synthèse. Connaissant la 

concentration en précurseur en phase aqueuse, on peut déduire la masse de gel sec.  

Nous avons entrepris d’estimer la porosité des gels préparés à partir des précurseurs HA-MA sans BIS 

préparés en présences des différentes huiles de manière théorique. Un exemple de ce calcul est proposé en 

Annexe 4.3. En effet, il est possible de calculer le paramètre de maille du réseau en fonction du gonflement 

des microgels. Le taux de gonflement volumique 𝑞𝑒  peut-être déterminé grâce à 𝑞𝑀  [65]: 

𝑞𝑒 = 1 +  
𝜌𝑃

𝜌𝑆
(𝑞𝑀 − 1) 

Où 𝜌𝑃 est la masse volumique de polymère sec (1,229 g/cm3 pour l’acide hyaluronique), et 𝜌𝑆 correspond à 

la masse volumique de l’eau.  

Le taux de gonflement volumique permet d’accéder à la masse molaire moyenne entre deux nœuds de 

réticulation, 𝑀𝑐 . En effet, d’après la théorie de Flory-Rhener, on peut dans le cas de réseaux peu réticulés 

gonflés dans un bon solvant écrire l’équation suivante : 

𝑞𝑒
5

3⁄ ≅
𝑀𝑐

𝜌𝑝𝑉1
(
1

2
− ) 

Où 𝑀𝑐  est la masse molaire moyenne entre deux nœuds de réticulation, 𝑉1 est le volume molaire du solvant 

(18 cm3/mol-1 pour l’eau),  est le paramètre de Flory décrivant les interaction polymère solvant (il est de 

0,473 pour l’acide hyaluronique dans l’eau) [66]. 

On peut ainsi accéder au paramètre de maille. Pour cela il faut déterminer la densité volumique de réticulation 

𝑧 qui correspond au ratio de la densité du polymère par la masse molaire moyenne entre deux nœuds de 

réticulation. Ainsi, dans un volume de 1L le nombre de nœuds de réticulation peut s’écrire 𝑧 ∗  𝑁𝑎𝑣  où 

𝑁𝑎𝑣 correspond au nombre d’Avogadro. Chaque nœud de réticulation occupe un volume : 𝑉 =
1

𝑧∗𝑁𝑎𝑣
. En 

apparentant ce volume et donc les pores de la matrice à une sphère de diamètre D, on peut déterminer la taille 

des pores comme étant : 

𝐷 = √
6

𝜋 𝑧 𝑁𝑎𝑣

3
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Ce calcul a été fait pour les gels de HA-MA préparés en utilisant l’huile de soja et l’octane. Les taux de 

gonflement sont déterminés dans du tampon PBS. Les résultats sont résumés dans le Tableau 3.  

Tableau 3 : Tailles des pores calculées pour des gels dans du tampon PBS en fonction de la composition de la 

phase organique utilisée lors du procédé de fabrication. 

 DM 𝒒𝑴 𝒒𝒆 𝑴𝒄 (g/mol) 𝒛 (mol/L) 𝑫 (nm) 

HA-MA15 Octane 15 116 142 3,2 x106 3,8x10-4 20 

HA-MA20 Soybean oil 20 186 228 6,9 x106 1,8x10-4 26 

HA-MA 30 Soybean oil 30 109 133 2,6 x 106 6,15 x10-4 17 

 

On peut comparer ces résultats à un paramètre de maille calculé grâce à des mesures de rhéologie. En effet, 

un gel est un réseau élastique dont le module élastique peut-être déterminé expérimentalement et permettre 

de calculer le paramètre de maille du réseau. Le module élastique 𝐺′, est proportionnel au nombre de 

réticulation et peut s’écrire : 

𝐺′ = 𝑅 𝑇 𝑧 

Où RT représente l’énergie thermique et z la densité volumique de réticulation, qui permet comme décrit 

plus haut de remonter au paramètre de maille.  

Nos collaborateurs du CERMAV, ont réalisé des mesures de rhéologies sur des gels de HA-MA préparés en 

solution [45]. Ces travaux ont été présentés dans le paragraphe 3.1.5. Les taux de gonflement obtenus sont 

dans l’eau ultrapure. Le résumé des dimensions des pores calculés à partir de ces mesures de rhéologie est 

présenté dans le Tableau 4 

Tableau 4 : Tailles des pores calculées pour différents gels de HA-MA de différents degré de méthacrylation grâce 

à la mesure du module élastique [45] 

DM 𝑮′ 𝒛 (mol/L) 𝑫 (nm) 

20 1500 1x10-4 17 

28 2500 6, x10-4 15 

 

Ces résultats sont proches de ceux obtenus en estimant le gonflement des gels par microscopie.  

De plus, d’après nos calculs, on observe une légère différence en fonction des paramètres de composition de 

la phase huile. Il est intéressant de noter que les gels préparés à partir d’huile de soja ont une taille de pores 

légèrement plus grande, que ceux préparés à partir d’octane. Il est probable que dans ces conditions, les taux 

de conversion de méthacrylates atteints lors de la polymérisation soient plus faibles qu’en présence d’octane. 

Cette variation peut s’expliquer par une différence de la solubilité du photoamorceur dans les deux huiles, 

qui entrainerait une perte d’efficacité de la polymérisation due à un transfert de l’Irgacure plus important vers 

l’huile de soja comme discuté paragraphe 3.1.5. De plus, les taux de conversion obtenus lors de la préparation 

des microgels peuvent être plus faibles en raison du temps de polymérisation limité dans le capillaire, 

induisant des paramètres de maille plus petits pour les microgels. 

Pour la suite de l’étude lorsqu’un paramètre sera discuté, les gels comparés seront préparés avec la même 

huile. 
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3.3 Synthèse et caractérisation des microgels de HA-

MA-PBA 

3.3.1 Synthèse des microgels de HA-MA-PBA 

Des gels de première génération modifiés avec des fonctions PBA ont été préparés à partir de précurseurs 

synthétisés. Tous les précurseurs utilisés ont un degré de méthacrylation de 20%, et un degré de substitution 

en PBA compris entre 10 et 30 %. Les microgels sont notés HA-MA-PBAx, x étant le degré de substitution 

en PBA. Enfin, dans certains cas les microgels sont préparés en présence de 10 ou 20 % de BIS par rapport 

au HA. Ils sont notés HA-MA-PBAz, BISy avec z le degré de substitution en PBA et y la quantité de BIS par 

rapport au HA. La concentration en polymère dans la phase aqueuse est fixée à Cp=1,5 wt%. Enfin, 

concernant les microgels de HA-MA-PBA, seuls les microgels préparés en présence de co-réticulant ont une 

bonne tenue mécanique et une morphologie proche de ceux obtenus avec les précurseur HA-MA. Il est 

probable que la réaction de polymérisation soit moins efficace à cause de la nature des précurseurs. En effet, 

la présence de groupes hydrophobes PBA sur le squelette de HA, peut influer sur la mobilité des chaînes. Les 

groupements PBA peuvent se placer préférentiellement dans l’huile et ainsi être distribués de manière non 

homogène dans le volume du gel [67].  Il est donc nécessaire d’ajouter un second réticulant pour obtenir des 

gels à partir de précurseurs HA-MA-PBA. La difficulté rencontrée pour préparer des gels de HA-MA-PBA 

sans BIS, peut s’expliquer par la présence de groupements PBA hydrophobes sur la chaîne de HA. En effet, 

les motifs PBA sont aromatiques et peuvent donc absorber une partie du rayonnement UV. Les taux de 

conversion atteints peuvent ainsi être diminués, entrainant une perte de tenue mécanique des gels.  

3.3.2 Vérification de la présence de PBA et étude de leur 

distribution 

Pour vérifier la présence de fonctions PBA et connaitre leur distribution dans les microgels de HA-MA-PBA 

nous avons utilisé le rouge alizarine. En effet, cette espèce non fluorescente en solution, peut s’associer avec 

des dérivés PBA, grâce à la présence d’un diol dans sa structure, entrainant un transfert de proton vers un 

état excité qui provoque la fluorescence (Figure 23). Cette méthode a été initialement utilisée pour déterminer 

les constantes d’association de l’acide phénylboronique avec les diols mais peut aussi servir pour déterminer 

la distribution des PBA dans les gels par microscopie [68]. 

 

 

 

Figure 23: Schéma de complexation du rouge alizarine avec les PBA et état de fluorescence servant à la 

détermination des constantes de complexation. 
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En substituant le milieu d’immersion du gel par une solution aqueuse de rouge alizarine (0,17 mmol/L), et 

en observant le gel dans ce milieu par microscopie confocale, la distribution des fonctions PBA peut être 

connue. Ainsi les gels obtenus à partir du précurseur HA-MA-PBA20, BIS20, ont montré une distribution des 

fonctions PBA dans tout le volume du gel. Cependant, la distribution n’est pas parfaitement homogène: des 

domaines apparaissent plus fluorescents notamment en périphérie du gel, dont les bords sont bien marqués. 

Cette observation peut appuyer notre hypothèse, mais peut également venir d’une partition non homogène 

du rouge alizarine entre l’intérieur du gel et le milieu extérieur (Figure 24).  

 

 

Figure 24 : Etude de la distribution des fonctions PBA par introduction de rouge alizarine dans le milieu. Image 

de microscopie confocale de gels préparés à partir de HA-MA-PBA20, BIS20 a) en fluorescence à = 596 nm 

longueur d’onde d’émission du rouge alizarine ; b) en transmission c) cumulée transmission et fluorescence. 

Echelle 100µm. 

3.3.3 Etude du gonflement en présence de fructose 

Le milieu composé de tampon PBS est substitué grâce à la pompe péristaltique par du tampon contenant 20 

mM de fructose. La variation de volume observée correspond à un gonflement de +33 % du volume (Figure 

25). 

 

Figure 25: Variation de gonflement en présence de fructose d’un microgel de HA-MA-PBA20, BIS20 dans a) du 

PBS b) du PBS contenant 20 mM de Fructose. Echelle 100 µm. 

3.4 Préparation de gels de porosité macroscopique 

Les gels présentés jusqu’à présent ont une porosité assez fine, corrélée aux choix de formulation, notamment 

les paramètres influant sur le degré de réticulation, comme le degré de méthacrylation du précurseur HA-MA 

ou l’introduction d’un second réticulant. Afin d’augmenter les taux d’encapsulation en protéines, nous avons 

mis au point des microgels ayant deux tailles de pores différentes : des micropores similaires à ceux des 

microgels régis par les paramètres de formulation, et des macropores présents dans la matrice de gel grâce à 

l’introduction de gouttes d’huile qui sont ensuite retirées. 

a) b) 

a) b) c) 
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L’introduction de gouttes d’huile dans la matrice de gel, a été réalisée lors de la venue dans le laboratoire de 

Carlos Busatto, doctorant de l’institut INTEC de l’université nationale du littoral et du CONICET, à Santa 

Fé (Argentine). 

3.4.1 Présentation du concept 

Afin d’introduire des macropores dans la matrice, nous avons choisi d’utiliser une émulsion double huile-

dans-eau-dans-huile (O1/W/O2) préparée par voie microfluidique.  

Ainsi, dans un premier temps, une émulsion huile-dans-eau appelée émulsion primaire est formée par 

ultrasonication.  

Dans un second temps, les gouttes d’eau dans l’huile O2 sont préparées par microfluidique en introduisant, 

en plus de la phase aqueuse contenant les macromères et le photoamorceur, l’émulsion primaire. Les 

macromères de HA-MA formant la matrice de gels ne sont pas introduits lors de la fabrication de l’émulsion 

primaire car ils sont hautement visqueux ce qui influence la taille des nanogouttes. De plus, les molécules de 

HA sont sensibles aux processus d’ultrasonication qui clivent les chaînes de HA [11],[66]. Dans le dispositif 

microfluidique, l’émulsion double est irradiée afin de réticuler les gels. Les gouttes d’huile se retrouvent 

encastrées dans la matrice (Figure 26): 

 

Figure 26: Représentation schématique de microgels contenant des gouttes d'huile insérées dans la matrice de gel 

Enfin, dans un troisième temps, un lavage est réalisé afin d’enlever l’huile contenue dans les gouttes insérées 

dans la matrice de gel. L’huile enlevée, la porosité induite par la présence de l’émulsion primaire est remplie 

de phase aqueuse créant ainsi des macropores en plus de la structure microporeuse du gel (Figure 27).  

Figure 27: Représentation schématique de microgels HA-MA macroporeux avant et après lavage, apparition des 

macropores. 
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3.4.2  Procédés de préparation 

3.4.2.1 Préparation de l’émulsion primaire 

Afin d’introduire une porosité contrôlée, de taille plus importante que celle introduite par la formation du 

réseau de polymère, une nano-émulsion huile-dans-eau est préparée. Il est important de contrôler la 

distribution de taille de l’émulsion ainsi que sa fraction volumique. Il faut notamment que la taille des gouttes 

d’huile soient largement inférieure à celle des gouttes d’eau de la double émulsion (O1/W/O2). Un procédé 

hautement énergétique est utilisé pour la fragmentation : l’ultrasonication est choisie car c’est une méthode 

facile d’utilisation. L’émulsion primaire est composée de deux phases, une phase organique contenant de 

l’hexadecane comme phase dispersée (10 vol%) et un agent de surface le caséinate de sodium qui est soluble 

dans l’eau à hauteur de 5 wt%. Après préparation l’émulsion contenant du sodium caséinate a pour diamètre 

350 nm, elle est stable dans le temps.  

3.4.2.2 Préparation de microgels en utilisant une double émulsion.  

Pour mettre en œuvre l’étape de microfluidique deux phases sont préparées. La phase aqueuse contenant 

1,5wt% de HA-MA10, du BIS comme second réticulant à hauteur de 67 wt% par rapport au HA, un 

photoamorceur l’Irgacure 2959 et l’émulsion primaire. La phase organique contient de l’huile de soja 

biocompatible et un tensioactif le Span 80. Le débit des deux phases introduites dans le dispositif 

microfluidique par des pousses seringues a été fixé respectivement à 3 et 6 µL/min. Notons, que ce protocole 

est similaire à celui utilisé pour préparer des microgels de HA-MA précédemment décrit.  

Après irradiation, des microgels sont collectés. Ils sont monodisperses avec une forme de balle, due à la 

modification de mouillabilité sur le capillaire externe [70]. Cette forme est différente de la forme allongée 

obtenue dans les mêmes dispositifs à écoulements parallèles pour la préparation de microgels microporeux 

qui elle, est due à la compression des gouttes dans les capillaires durant la photopolymérisation. La présence 

du second agent de surface de l’émulsion change la tension interfaciale [48]. Les gouttes sont de taille trop 

petite pour être observées par microscopie optique. Afin de confirmer leur emprisonnement dans les matrices 

de gel, un composé liposoluble fluorescent est introduit dans la phase organique de l’émulsion primaire : le 

rouge de Nil est sélectionné. Ainsi, la présence des gouttes d’huile à l’intérieur des microgels a pu être 

confirmée par microscopie de fluorescence (Figure 28).  

 

 

Figure 28: Image en transmission et en fluorescence de microgels contenant des nanogouttes d’huiles dans 

ledquelles du rouge de Nil est encapsulé. Echelle 200 µm. 
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3.4.2.3 Lavage des microgels : retrait des nanogouttes d’huile 

Enfin, pour retirer les gouttes d’huile les microgels sont lavés. Le procédé de lavage est le même que celui 

utilisé pour les microgels microporeux. L’huile et l’excès de tensioactif sont retirés. Les gels macroporeux 

sont très contrastés dans l’eau en raison de leur forte densité de réticulation (Figure 29). De plus leur structure 

semble moins homogène que les gels microporeux. Cet aspect est probablement dû à leur double porosité.  

 

Figure 29 : Image de microscopie à transmission d’un microgel macroporeux. Echelle 75 µm. 

3.4.3 Etude de l’effet de la force ionique sur le gonflement 

des gels macroporeux 

L’effet de la force ionique a été étudié comme précédemment en immergeant les microgels immobilisés grâce 

à un capillaire dans des solutions de différentes salinités (Eau ultra pure, PBS, PBS + 1 M NaCl). Les 

variations de volume sont mesurées grâce à la microscopie optique en prenant comme référence le volume 

dans l’eau pure Vultrapure water déterminé en mesurant le diamètre du gel. (Tableau 5).  Les images de 

microscopie obtenues sont présentées Figure 30. 

Tableau 5 : Résumé de la contraction relative du gel macroporeux HA-MA20, BIS67 en fonction de la salinité 

 PBS PBS + 1 M NaCl PBS reversibility 

V/Vultrapure water (%) -15 %             -30 %           -15 % 

 

Figure 30: Variation de volume des gels macroporeux en fonction de la salinité du milieu. Images de microscopie 

de gels microporeux dans: a) de l’eau ultrapure b) du PBS c) du PBS +1 M NaCl d) du PBS à nouveau pour étudier 

la réversibilité. Echelle 100 µm  

Les microgels se contractent très peu en augmentant la salinité. Ils sont donc extrêmement rigides par rapport 

aux gels étudiés précédemment. Ce résultat s’explique par le taux de BIS par rapport au HA, qui est de 67wt% 

ce qui est trois fois plus élevé que pour les microgels de HA-MA20, BIS20 présentés dans le paragraphe 3.2. 

3.4.4 Application pour la délivrance d’actifs hydrophobes 

Il est possible d’utiliser les microgels dans lesquels sont confinés des nanogouttes d’huile pour la délivrance 

d’actifs hydrophobes. Pour cela, l’actif d’intérêt doit être introduit dans la phase organique avant la 

préparation de l’émulsion primaire. Cette dernière doit avoir une taille de goutte suffisamment petite pour 

a) b) c) d) 
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promouvoir la diffusion rapide de l’actif hors des gouttes. Il est possible de libérer les gouttes contenues dans 

les gels, par dégradation enzymatique de la matrice de HA (Figure 31). Les gouttes libérées peuvent être de 

taille suffisamment petite pour rejoindre la circulation sanguine et libérer le principe actif localement. Nous 

avons montré que la cinétique de dégradation de la matrice et donc du relargage de l’actif était proportionnelle 

à la concentration enzymatique. 

 

Figure 31 : Dégradation progressive de microgel de HA-MA, BIS67 dans lesquels des gouttes contenant un actif 

hydrophobe sont encastrées. Echelle 200 µm.  

L’ensemble des résultats de mise au point de fabrication des microgels contenant des gouttes d’huile et du 

relargage contrôlé des principes actifs encapsulés, pour les exemples du rouge de Nil et de la progestérone 

sont présentées dans la publication « Oil-in-microgel strategy for enzymatic-triggered release of hydrophobic 

drugs » Busatto and al, Journal of Colloid and Interface Science 493 (2017) 356–3664 présentée en Annexe 

5.  

Nous disposons maintenant, d’une librairie de gels contrôlés de taille micrométrique. Dans le paragraphe 

suivant, la préparation de gels de taille nanométrique est abordée. 

4 Préparation de gels de HA de taille nanométrique 

Nous avons voulu préparer des gels d’acide hyaluronique à l’échelle nanométrique. La stratégie générale est 

similaire à celle utilisée pour les microgels : une émulsion inverse est utilisée comme matrice, les gouttes 

servent de réacteurs. Pour préparer des nanogels, les gouttes doivent être de taille nanométrique, les 

techniques d’émulsification utilisées doivent être à fort taux de cisaillement comme présenté dans le 

paragraphe 1.2.2.1.  

4.1 Résumé des travaux préalables et améliorations 

proposées 

Lors des travaux préalables réalisés par notre équipe et en particulier lors des travaux de thèse de Léa 

Messager des nanogels de HA-MA et de HA-MA-PBA ont été développés [57]. Ils sont préparés par  

polymérisation radicalaire d’une nanoémulsion contenant les précurseurs de HA dans les gouttes aqueuses. 

La fraction volumique de gouttes est relativement faible (inférieure à 10 % afin garder chaque goutte bien 

individualisée). Les méthodes de fragmentation par ultrasonication et par homogénéiseur à haute pression 

ont été comparées, et la première a montré des limitations. Les émulsions préparées vieillissent rapidement 

notamment par sédimentation, limitant le temps disponible pour mener à bien la photopolymérisation. De 

plus le HA est dépolymérisé sous effet des ultrasons et une coalescence importante est observée, due à la 
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sensibilité des émulsions à la puissance d’irradiation [45]. Enfin les nanogels obtenus ont une distribution 

large de 300 nm et un pic d’agrégation est observé [57]. A l’inverse, les émulsions préparées par 

homogénéiseur à haute pression sont cinétiquement stables durant plusieurs jours (c’est-à-dire un temps 

supérieur au temps nécessaire à l’étape de réticulation) et monodisperses. Pour ces raisons, nous favoriserons 

l’utilisation d’un microfluidiseur.  

Lors des travaux précédents, l’étape de photopolymérisation a été menée sur des aliquots placés dans des 

cellules en quartz et sous agitation mis à distance fixe de la lampe UV pour des durées variant de 1 à 6 h et 

des puissances de la lampe variant de 10 à 100 %. Contrairement aux essais menés par ultrasonication, les 

émulsions restaient stables même à forte puissance de la lampe. Cependant, cette technique implique une 

irradiation localisée sur un coté de la cuve, alors que le volume d’émulsion est important (>2 mL), malgré 

l’agitation rien ne garantit que chaque goutte subisse la même irradiation. Afin de s’assurer d’une irradiation 

complète et homogène, le facteur temps d’irradiation avait été augmenté. Ce protocole avait pu être appliqué 

aux nanogels de HA-MA.  Le taux de gonflement des nanogels de HA-MA dépend des conditions de 

photopolymérisation, du degré de méthacrylation, de la masse molaire du macromère et des conditions 

environnementales tel que le pH. Pour le HA-MA-PBA, le protocole de photopolymérisation avait échoué. 

Des nanogels de HA-MA-PBA avaient pu être préparés en amorçage redox. La préparation d’un batch à 

l’autre présentait toutefois des problèmes de reproductibilité.  

Dans cette thèse, nous avons tenté de finaliser ce travail, en tirant profit des connaissances issues de la mise 

au point des microgels par voie microfluidique. Les protocoles définis antérieurement sur l’élaboration des 

nanogels ont donc été repris et l’étape de photopolymérisation a été améliorée en proposant une 

photopolymérisation en ligne de la nanoémulsion, dans un capillaire irradié par la lampe UV, comme 

représenté sur la Figure 32. 

 

Figure 32: Polymérisation en ligne de macromères confinés dans une nanoémulsion matricielle eau-dans-huile. 

Dans ce procédé, comme dans la méthode de photopolymérisation mise au point pour la préparation de 

microgels par microfluidique, la dose de photons reçue est primordiale. Cela met en jeu le temps d’irradiation, 

qui peut être contrôlé par la vitesse d’injection, mais aussi les propriétés optiques de l’émulsion. Dans ce 

contexte, l’émulsion doit donc être la plus transparente possible. Or, de par la différence d’indice de réfraction 
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entre l’eau et l’huile, les émulsions sont généralement turbides, à moins de diminuer suffisamment la taille 

des gouttes pour minimiser les phénomènes de diffusion de lumière.  

La thèse de Léa Messager a permis de déterminer les conditions de préparation des nanoémulsions 

matricielles cinétiquement stable, à l’échelle du temps du procédé, ainsi que leur composition. L’émulsion 

inverse préparée devra remplir certaines spécifications afin d’assurer la préparation de nanogels 

monodisperses. Ainsi, comme pour l’émulsion préparée par microfluidique, l’émulsion doit avoir des gouttes 

de taille contrôlée lors des étapes de procédé de fragmentation et ce jusqu’à la fin de la photopolymérisation 

et l’émulsion doit être cinétiquement stable à l’échelle du temps du procédé. Cependant, certaines 

spécifications supplémentaires sont nécessaires. Afin de mener à des nanogels dans la même gamme de taille 

que les nanogouttes et de limiter la turbidité des émulsions pour que la photopolymérisation ait lieu dans un 

milieu le plus transparent possible, l’émulsion doit être de petite taille, monodisperse avec un diamètre de 

goutte D < 1 µm. Les émulsions diffusent la lumière, leur turbidité dépend de l’indice de réfraction entre 

l’eau et l’huile, du nombre de gouttes et du volume de chaque goutte [71]. Il est ainsi primordial de limiter 

la turbidité. Des émulsions transparentes sont généralement obtenues dans le cas des nanoémulsions.  

Lors des travaux  présentés dans ce manuscrit, nous avons voulu optimiser la composition des phases et 

l’étape de photopolymérisation, pour assurer une irradiation plus homogène sur tout le volume de la 

nanoémulsion. Les propriétés de gonflement des nouveaux matériaux sont également étudiées. 

4.2 Choix des formulations 

4.2.1 Compositions des phases mises en jeu dans l’émulsion 

Lors de la préparation d’une nanoémulsion inverse, deux phases sont mises en contact : une phase aqueuse 

dite phase dispersée et une phase organique dite phase continue. Pour la composition de ces phases, nous 

nous sommes inspirés des travaux préalables réalisés dans notre laboratoire. Les formulations des deux 

phases choisies sont décrites ci-dessous. 

La phase aqueuse contient les macromères hydrosolubles, éventuellement le deuxième réticulant, le BIS et 

un photo-amorceur qui va servir à initier la réticulation des gels par photopolymérisation. Les macromères 

sont introduits dans une concentration Cp=1,5 wt% supérieure à la concentration critique de recouvrement 

des chaînes de HA C*. L’Irgacure 2959 a été conservé comme photoamorceur hydrosoluble en raison de sa 

faible toxicité vis-à-vis des cellules [62]. Sa concentration a été fixée à 0,1 wt% comme pour la synthèse de 

microgels. Enfin du chlorure de sodium a été introduit à [NaCl]= 0,15 M afin de limiter les phénomènes de 

murissement. 

La phase organique est composée d’une huile, et d’un tensioactif. Les choix sont inspirés de la préparation 

des microgels (paragraphe 3.1.2). L’huile choisie est l’octane, une huile assez volatile qui est compatible 

avec le matériel utilisé pour préparer l’émulsion. Le tensioactif utilisé est le Span 80 de HLB = 4,3. Notre 

choix concernant la nature et la concentration de tensioactifs fait suite à des travaux préalables menés dans 

notre équipe par Léa Messager [12]. Le Span 80, a été sélectionné car il donnait lieu aux émulsions les plus 

stables sous irradiation UV. Pour produire des nanogels, les gouttes préparées par émulsification doivent être 

de taille nanométrique, la quantité d’interface entre l’huile et la phase aqueuse est plus importante que lors 
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de la préparation des microgels. Pour cette raison, la quantité de tensioactif utilisée est quatre fois supérieure 

à celle utilisée pour les microgels préparés par microfluidique. La phase organique contient une quantité de 

Span 80 fixée à 8 wt% par rapport à l’octane. Cette concentration est 10 fois supérieure à la CMC du Span 

80 [11],[69],[70] et permet d’obtenir des émulsions de taille homogène stable plus de 48h [57]. 

 

Trois compositions de nanogels sont étudiées, des nanogels préparés à partir de précurseur HA-MA DM 20% 

sans second réticulant notés HA-MA20, des nanogels préparés à partir de précurseurs de HA-MA DM 20% 

en présence de 20 % de BIS par rapport au HA notés HA-MA20, BIS20,  et enfin des nanogels préparés à partir 

de précurseurs HA-MA-PBA DM 20 % DS 20 % en présence de BIS à hauteur de 20 % par rapport au HA, 

ces nanogels seront notés HA-MA-PBA20, BIS20.   

4.3 Amélioration de la préparation des nanogels 

4.3.1 Procédé d’émulsification par utilisation d’un 

microfluidiseur 

4.3.1.1 Description du procédé de fragmentation 

Les deux phases préparées sont mises en contact et pré-émulsionnées par agitation magnétique pendant 15 

min, puis elles sont introduites dans le microfluidiseur où elles passent dans des canaux microfluidiques afin 

d’obtenir une émulsion fine. Durant tout le processus, la cellule est refroidie. La pression de l’homogénéiseur 

et le nombre de passages en continu de la pré-émulsion dans les canaux ont été fixés à 400 kPa et 50 cycles 

respectivement. Les émulsions sont caractérisées par granulométrie après le processus de fractionnement. Le 

protocole et les techniques de caractérisation sont décrits en partie expérimentale.  

4.3.1.2 Caractérisation des émulsions après fabrication 

Les émulsions obtenues sont relativement translucides (ou légèrement bleutées), ces observations indiquent 

que les gouttes sont de taille nanométrique. Elles sont caractérisées par DLS après fabrication, et l’évolution 

de leur taille est suivie sur deux jours à t0h, t24h et t48h. Les résultats sont présentés Figure 33.  
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 Z-AVERAGE 

DAY 0 

PDI 

DAY 0 

Z-AVERAGE 

DAY 1 

PDI 

DAY 1 

HA-MA20 123 0,078 131 0,080 

HA-MA20, BIS20 122 0,105 129 0,094 

HA-MA-PBA20, BIS20 120 0,087 130 0,092 
 

Figure 33: Caractérisation des émulsions par DLS a) profils après passage au microfluidiseur, t0h pour les 

différentes compositions b) profils en fonction du vieillissement des émulsions exemple de HA-MA20, à t0h, t24h et 

t48h c) tableau récapitulatif de l’évolution de taille des émulsions obtenues (Z-average) et de leur indice de 

polydispersité (pDI). 

Les mesures de diamètre hydrodynamique réalisées par DLS confirment la taille des émulsions. Elles sont 

monodisperses. Pour toutes les compositions de phase aqueuse étudiées, la taille des émulsions est centrée 

sur 120 nm, les profils de taille des trois émulsions sont parfaitement superposables indiquant un bon contrôle 

du procédé. 

On observe une légère augmentation de la taille des émulsions lors de la première journée qui peut être due 

au phénomène de mûrissement d’Ostwald bien que la dispersité reste relativement constante. Une journée 

après fabrication, les émulsions ont une taille de 130 nm et leur taille reste constante le jour d’après. Ces 

résultats sont en adéquation avec les résultats de l’étude précédente [11],[54]. La stabilité des émulsions dans 

le temps est bonne, les gels évoluent peu en taille sur 48h, les émulsions sont de bonnes candidates pour 

servir de nanoréacteurs pour la préparation de nanogels.  

4.3.2 Etape de photopolymérisation des nanoémulsions 

4.3.2.1 Description du procédé de photopolymérisation 

Afin d’améliorer les conditions d’irradiation, pour obtenir une irradiation homogène sur tout le volume de 

l’émulsion, nous nous sommes inspirés de la préparation de microgels par voie microfluidique, La 

nanoémulsion, dont la taille des gouttes n’évolue plus, est introduite dans un capillaire en verre de 400 µm 

de diamètre dont la surface a été traitée pour devenir hydrophobe. La lampe UV est placée à une distance 

fixe de 3,5 cm au-dessus du capillaire de manière à irradier 2 cm de longueur. La puissance de la lampe est 

de 100 % soit 4500 mW/cm². La totalité de l’émulsion, introduite à un débit constant de 60 µl/min ou de 

120µL/min grâce à des pousses seringues, est ainsi irradiée pour des durées respectives de 2,5 et de 1,25 

secondes suivant le débit utilisé. Les débits choisis ont d’abord été fixés pour avoir un temps d’irradiation 

similaire à celui utilisé pour les microgels (6,5 secondes). Cependant, ils ont été augmentés pour limiter 
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l’évaporation de la phase continue. Le montage est représenté Figure 32 (paragraphe 4.1). On peut considérer 

au vu du faible diamètre du capillaire que l’irradiation est homogène sur toute la section. 

4.3.2.2 Caractérisation des émulsions après photopolymérisation 

Les émulsions photopolymérisées sont caractérisées après irradiation par DLS, le diamètre hydrodynamique 

est mesuré par DLS et les résultats obtenus sont résumés dans le Tableau 6.  

Tableau 6 : Tableau récapitulatif des caractéristiques des émulsions pour des temps d’irradiation de 1,25 et 2,25 

secondes     

 Z-AVERAGE 

(2,5 SECONDS) 

PDI 

(2,5 SECONDS) 

 Z-AVERAGE 

(1,25 SECONDS) 

PDI 

(1,25 SECONDS) 

HA-MA20 20 137 0,134  130 0,096 

HA-MA20, BIS20 126 0,094  129 0,093 

HA-MA-PBA20, BIS20  127 0,066  128 0,071 

 

Après irradiation de l’émulsion, la distribution de taille reste monomodale avec peu d’évolution de la taille 

de l’émulsion centrée à 130 nm. Le confinement des précurseurs dérivés de HA est préservé pendant 

l’irradiation. 

4.3.2.3 Influence du temps d’irradiation et du procédé d’irradiation 

Le temps d’irradiation des émulsions dépend du débit auquel l’émulsion est passée sous la lampe UV. Pour 

les deux temps testés, la taille des émulsions après irradiation reste comparable (Tableau 6). La taille et la 

dispersité de l’émulsion préparée à partir des précurseurs HA-MA20 sont légèrement supérieures pour un 

temps d’irradiation plus long. Les émulsions irradiées ont les mêmes caractéristiques que les émulsions non 

irradiées en termes de taille. 

Les méthodes d’irradiation utilisées précédemment, ont mené à une augmentation de la taille des gouttes et 

à une distribution plus étroite pour une utilisation de la lampe à forte puissance. Il semblerait que ce 

phénomène de vieillissement de l’émulsion sous l’effet de l’irradiation soit évité avec la nouvelle méthode 

de photopolymérisation, qui implique également une utilisation de la lampe à forte puissante mais sur un 

petit volume pendant un temps beaucoup plus faible. 

4.3.3 Purification des nanogels et redispersion en milieu 

aqueux 

Afin de purifier les nanogels, pour retirer la phase continue et le tensioactif, le procédé est le même que pour 

les microgels (paragraphe 3.1.1). Du THF est introduit dans l’émulsion à hauteur de 4 volumes de THF pour 

un volume d’eau. Le mélange devient transparent par ajout du THF. L’émulsion traitée est alors centrifugée 

et le surnageant est enlevé et remplacé à nouveau par du THF. Le procédé est réitéré 5 fois avec une 

centrifugation de 13000 tr/min pendant 1 h. Après le dernier lavage et le retrait du maximum de surnageant, 

la fraction de polymère est laissée une nuit à l’air libre, puis séchée sous vide pour évaporer le THF. Enfin, 

les nanogels sont redispersés en milieu aqueux dans de l’eau ultrapure sous agitation pour plusieurs jours. 

Cependant, des agrégats sont visibles à l’œil nu et ne sont pas redispersables dans l’eau même après des 

temps longs. Deux hypothèses sont possibles, les nanogels collapsés à l’état sec, forment un réseau 
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interpénétré très difficile à dissocier sur les échelles de temps de l’étude. La deuxième hypothèse est que la 

polymérisation, continuant durant le lavage, ait conduit à réticuler des agrégats de nanogels qui précipitent. 

Un mélange de nanogels individualisés et de macrogels serait alors obtenu.  

4.3.4 Caractérisation et comportement des nanogels en 

solution 

Les nanogels obtenus sont caractérisés par DLS. Leur taille est étudiée en fonction de la nature du milieu, en 

faisant varier notamment la force ionique. Après redispersion des nanogels, leur concentration dans le milieu 

est de 7,5 g/L. Les nanogels sont dans un premier temps dilués 10 fois, 24 h avant la mesure dans l’eau 

ultrapure. Pour observer l’influence de la force ionique sur le gonflement des nanogels, ils sont également 

dilués 10 fois, 24h avant la mesure dans de l’eau en présence de 150 mM de NaCl ou dans du PBS.  

Les nanogels sont également caractérisés par microscopie électronique à transmission (TEM). Les gels 

observés sur les grilles sont à l’état sec, le dépôt est fait 24h avant l’observation. Les gels posés sur la grille 

sont marqués par un agent de contraste, l’acétate d’uranyle. Le dépôt a été fait sur des grilles hydrophiles et 

hydrophobes. 

4.3.5 Etude des nanogels de HA-MA20 

Le diamètre des gels redispersés dans l’eau est plus important que celui des gouttes des émulsions 

matricielles. Lorsque les gels sont confinés dans les gouttes, leur gonflement est restreint par la taille de 

celles-ci. Après la rupture de l’émulsion lors du lavage les gels peuvent gonfler jusqu’à leur état d’équilibre.  

L’effet de la force ionique est observé (Figure 34). L’influence de la force ionique sur le gonflement des 

nanogels est étudié, en effet, les nanogels sont des polyélectrolytes, ils sont sensibles à la pression osmotique 

engendrée par les contres-ions mobiles présents à l’intérieur et à l’extérieur des gels. 

 

 

 

 

Figure 34: a) Profil DLS des nanogels de HA-MA20 pour différentes forces ioniques b) détail des résultats obtenus 

par DLS c) Images de TEM (barre d’échelle 0,5 µm à gauche et 2 µm à droite) . Nanogels irradiés 1,25 secondes. 

b) Z-Average 

(nm) 

Peak 

(nm) 

pDI 

Pure Water 583 426 0,6 

NaCl 150 mM 617 525 0,4 

c) 
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Les nanogels ont une taille de 600 nm environ. Cependant l’évolution de la taille des gels en milieu salé n’est 

pas en adéquation avec les propriétés des gels de polyélectrolytes. Compte-tenu de la dispersité assez élevée, 

l’influence du sel est peu visible.  

Les gels sont observés en TEM. Quelque soit la nature de la grille, hydrophile ou hydrophobe peu de gels 

sont observés. Il est possible que les gels n’aient pas une assez bonne tenue mécanique. Les gels observés 

par TEM ont des tailles comprises entre 750 nm et 1,5 µm (Figure 34 c). 

4.3.6 Etude des nanogels de HA-MA20, BIS20 

Comme précédemment, l’impact de la salinité sur le gonflement des gels est étudié (Figure 35). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 35 : a) Profil DLS des nanogels de HA-MA20, BIS20  pour différentes forces ioniques b) détail des résultats 

obtenus par DLS c) Images de TEM (barre d’échelle 1 µm à gauche et 5 µm à droite) . Nanogels irradiés 2,5 

secondes. 

Pour les nanogels de HA-MA20, BIS20, le comportement des gels en augmentant la force ionique est en 

adéquation avec le comportement de gels de polyélectrolytes. Ils se contractent en augmentant la force 

ionique. 

Les nanogels ont été observés par microscopie TEM (Figure 35 c). Les grilles utilisées pour leur observation 

sont des grilles de cuivre recouvertes d’un film de carbone, leur surface est donc hydrophobe. Les premiers 

essais menés n’ont pas permis d’observer plus de quelques nanogels. Deux raisons peuvent expliquer cela, 

soit il n’y a pas ou peu de nanogels stables, soit les nanogels ne se fixent pas sur la grille. Pour discriminer 

parmi ces deux interprétations, les nanogels sont déposés sur des grilles traitées par plasma pour être rendues 

hydrophiles. Les nanogels sont dans ce cas, observés en nombre sur les grilles ce qui confirme que les 

nanogels préparés à partir de chaînes de polymère hydrophile ont des difficultés à se fixer sur les grilles de 

TEM hydrophobes. Les nanogels sont bien définis et contrastés, de texture homogène légèrement dentelés 

en périphérie. Les tailles observées sont comprises entre 200 et 700 nm ce qui est en adéquation avec les 

tailles déterminées par DLS qui sont d’environ 800 nm dans l’eau.  

b) Z-Average 

(nm) 

Peak 

(nm) 

pDI 

Pure Water 883 637 0,7 

NaCl 150 mM 558 591 0,6 

c) 
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4.3.7 Etude des nanogels de HA-MA-PBA20, BIS20 

Enfin, les gels préparés à partir des précurseurs HA-MA-PBA20, BIS20 sont étudiés (Figure 36). 

 

Figure 36 : a) Profil DLS des nanogels de HA-MA-PBA20, BIS20  pour différentes forces ioniques b) détail des 

résultats obtenus par DLS c) Images de TEM (barre d’échelle 1 µm à gauche et 5 µm à droite) . Nanogels irradiés 

2,5 secondes 

Les gels préparés à partir de HA-MA-PBA20, BIS20 sont légèrement plus petits que ceux préparés à partir de 

HA-MA20, BIS20 (Figure 35). Il est possible que les fonctions PBA aient un rôle stabilisant et que leur 

hydrophobie joue un rôle dans la taille des gels. Les gels se contractent en augmentant la force ionique ce qui 

est en accord avec le caractère polyélectrolyte des gels. Ils atteignent 46 % de leur volume dans l’eau ultra 

pure.  

De nombreux gels sont observés par microscopie TEM, qu’ils soient déposés sur des grilles traitées ou non 

en raison de la nature amphiphile de la chaîne de polymère (Figure 36 c). Les gels sont bien contrastés, 

homogènes et dentelés en périphérie. Observés à l’état sec, ils ont une taille comprise entre 150 et 300 nm. 

Ces images confirment que les gels préparés à partir de précurseurs HA-MA-PBA sont légèrement plus petits 

que ceux préparés avec des précurseurs HA-MA. 

L’influence des saccharides sur le gonflement des gels de HA-MA-PBA20, BIS20 est également étudiée en les 

diluant 10 fois dans une solution de PBS contenant 20 mM de fructose. Les résultats sont décrits Figure 37. 

 

Figure 37 : a) Profil DLS des nanogels préparés à partir de précurseurs de HA-MA-PBA20, BIS20  avec et sans 

fructose b) détail des caractéristiques des nanogels obtenus. Nanogels irradiés 2,5 secondes. 
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Les nanogels gonflent en présence de fructose. Le gonflement du gel est expliqué par l’augmentation de la 

charge du polymère qui se complexe avec le fructose. Les nanogels préparés sont bien sensibles au sucre.  

4.3.8 Stabilité des gels obtenus dans le temps 

La stabilité des gels préparés avec les différents précurseurs avec ou sans BIS a été suivie sur un mois. Les 

gels obtenus à partir des précurseurs HA-MA20, ont perdu 50 % de leur volume, il semblerait qu’ils ne soient 

pas stables dans le temps. Ces résultats sont en adéquation avec l’hypothèse de la faible stabilité mécanique 

des gels en l’absence de second réticulant, ce qui explique qu’ils soient peu observés par microscopie TEM. 

Les gels préparés à partir de HA-MA20, BIS20 ont augmenté de volume de 130 %. Il est possible que leur 

gonflement soit à l’équilibre après des cinétiques très longues, ou que des chaînes de HA soient partiellement 

réticulés et se réarrangent en périphérie des gels. Finalement, les gels de HA-MA-PBA20, BIS20  sont 

extrêmement stables. Les fonctions PBA peuvent avoir un rôle stabilisateur en présence de l’émulsion 

matricielle qui permet d’obtenir des gels mieux réticulés.  

4.3.9 Etude de zétamétrie 

Les nanogels sont étudiés par zétamétrie. Cette technique permet de mesurer la mobilité électrophorétique et 

d’accéder à la charge portée par les nanogels. Des informations sur les groupements ioniques présents sur les 

chaînes de HA lors des étapes de fonctionnalisation peuvent être apportées par cette analyse. Dans le cas de 

l’étude des nanogels, qui sont des objets mous, dont l’interface avec l’eau n’est pas bien définie, la mobilité 

électrophorétique dépend de la charge des nanoobjets mais aussi de leur état de gonflement [74]. La mobilité 

est ainsi plus forte en valeur absolue lorsqu’ils sont contractés et que leur densité de charge de surface est 

également plus élevée. La mobilité électrophorétique est étudiée sur une gamme de pH entre 4 et 9 (Figure 

38).  

 

Figure 38: Mesures de potentiel zêta de nanogels de HA-MA20, BIS20 et HA-MA-PBA20, BIS20 dans du tampon 

PBS pour une gamme de pH de 4 à 9 avec et sans fructose. Représentation schématique des différents états de 

charges des nanogels en fonction du pH. 
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Les nanogels de deux compositions sont étudiés, HA-MA-PBA20, BIS20  et HA-MA20, BIS20. Ils suivent tous 

le même profil. Le potentiel zêta diminue en valeur absolue entre pH 4 et 5 avant d’augmenter jusqu’à pH 8. 

A pH 4, proche du pKA du HA, les microgels sont de charge négative et sont peu gonflés. A pH 5, la densité 

de charge augmente sur la chaîne de polymère, cependant les microgels restent gonflés du fait de la différence 

de pression osmotique liée aux contre-ions. La densité de charge de surface diminue donc. Les valeurs à pH 

9 ne suivent pas les mêmes tendances mais sont à regarder avec précaution en raison de l’augmentation 

simultanée de la conductivité observée lors de ces mesures. 

Tous les potentiels zêta mesurés sont négatifs en raison de la forte densité de charges portée par les chaînes 

d’acide hyaluronique. On n’observe pas de différence entre les profils mesurés avec ou sans fructose. La 

différence de charge en valeur absolue, est due à l’état gonflé des gels en présence de fructose qui implique 

un ratio charge/volume différent. 

4.4  Conclusion intermédiaire 

Nous avons montré qu’il était possible de préparer des nanogels de HA-MA et de HA-MA-PBA en utilisant 

une nanoémulsion inverse comme matrice. La stabilité mécanique des nanogels obtenus, est assurée par la 

présence d’un second réticulant. De plus, le procédé de fabrication a été amélioré en réalisant la 

photopolymérisation sur des petits volumes d’émulsion de manière, à assurer une exposition aux UV similaire 

pour toutes les gouttes.  

5 Dégradabilité des gels 

5.1 La hyaluronidase, une enzyme spécifique 

L’acide hyaluronique est dégradable soit par hydrolyse en milieu acide, soit par action d’enzymes spécifiques 

appelées hyaluronidases. Ces enzymes dégradent aussi dans une moindre mesure la chondroitine et ces 

dérivés sulfatés [75]. Ces hyaluronidases sont présentes in vivo dans certains organes comme le foie, les reins 

ou la peau et dans des fluides tels que le sang, le liquide lacrymal et le sperme [76]. Il existe différents types 

de hyaluronidases [77], pour chacune d’entre elle le mécanisme de dégradation est différent (Figure 39) :  

(i) La hyaluronidase d’origine mammalienne (classe EC 3.2.1.35) fait partie des enzymes qui agissent sur les 

carbohydrates par modification ou clivage des liaisons glycosidiques. La dégradation enzymatique a lieu par 

clivage du lien glycosidique β-1,4 entre l’acide D-glucuronique et la N-acétyl-D-glucosamine du HA. 

Différents produits de dégradation sont obtenus, ce sont majoritairement des tétrasaccharides mais aussi 

quelques hexasaccharides ou monosaccharides. Ces fragments présentent la N-acétyl-D-glucosamine comme 

motif terminal réducteur.  

(ii) La hyaluronidase présente dans les glandes salivaires des sangsues (classe EC 3.2.1.36). Dans ce cas, le 

clivage s’effectue au niveau du lien glycosidique β-1,3 et conduit à des tétrasaccharides et hexasaccharides 

comme fragments finaux. 
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(iii) La hyaluronidase d’origine bactérienne (classe EC 4.2.2.1) est une enzyme de la famille des lyases, isolée 

de différents microorganismes, dégradant la chaîne de HA par un mécanisme de β-élimination. Les produits 

issus de cette dégradation sont principalement des disaccharides insaturés.   

 

 

 

Figure 39: Classification des hyaluronidases selon leur mode d'action. Extrait de [78]. 

Nous nous sommes intéressés à la première classe d’enzyme, la Hase d’origine mammalienne. Cette enzyme 

de poids moléculaire de 61 kDa est un tétramère constitué de quatre sous-unités, chacune ayant une masse 

molaire de 14 kDa. Le clivage du lien glycosidique β-1,4 est une réaction d’hydrolyse par catalyse acido-

basique. Elle fait intervenir l’acide glutamique 113 de la séquence de l’Hase qui joue le rôle de donneur. 

L’effet donneur du Glu 113 est favorisé par le maintien de l’orientation de ses groupes voisins par l’acide 

aspartique Asp 11131. Dans notre cas, la dégradation des microgels peut être observée de manière directe 

par microscopie. Cependant, pour des systèmes non observables en directs comme des nanogels, il est 

possible de doser les produits de dégradation. Il existe diverses méthodes pour doser la dégradation du HA 

qui peuvent être de type chimique par dosage des sucres obtenus ou physico-chimiques en suivant la turbidité, 

ou la viscosité du milieu [76],[78]. 
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5.2 Dégradabilité des microgels de HA-MA   

5.2.1 Dégradation d’un gel de HA-MA20   

L’activité de la Hase dépend de nombreux paramètres tels que le pH, la force ionique, la concentration en 

substrat ou la température. La dégradabilité des gels de HA-MA20  a été vérifiée en incubant un gel tenu par 

un microcapillaire dans une solution de Hase de concentration 500 U/mL chauffée à 37°C afin de favoriser 

l’activité enzymatique qui suit une loi d’Arrhenius thermodépendante. (Figure 40). 

 

Figure 40: Dégradation enzymatique d’un gel HA-MA20  par action de la hyaluronidase 500 U/mL dans du PBS 

pH 7,4 à 37°C.  Barre d’échelle 200 µm. 

Le volume du gel diminue lors de la dégradation en raison de l’exposition à l’enzyme. L’érosion de la surface 

du gel est due à la diffusion de l’enzyme à travers la matrice qui vient dégrader les chaînes de HA en clivant 

la liaison glycosidique β-1,4. Ce comportement a été observé pour des gels d’acide hyaluronique ayant 

différents type de réticulations dont celles mettant en jeu des fonctions méthacrylates [45],[80]. La diminution 

du volume peut aussi être induite partiellement par l’interaction entre des produits de dégradation du HA 

chargés positivement et les fonctions acides carboxyliques du HA chargées négativement [52]. Les gels de 

HA-MA20, et HA-MA20, BIS20  micrométriques produits par microfluidique sont dégradés totalement en 

quelques minutes. 

 

5.2.2 Considération cinétique : effet du degré de 

méthacrylation 

Différents facteurs affectent la cinétique de dégradation des gels, il a notamment été montré que 

l’augmentation de la concentration en macromère augmente la cinétique de dégradation proportionnellement 

[52]. Pour cette étude, les essais de dégradation ont été menés pour des gels préparés avec des précurseurs de 

degré de méthacrylation 15 % ou 30 %. Dans les deux cas les gels sont dégradés, cependant les cinétiques de 

dégradation sont différentes (Figure 41). 

 

t=0min t=20 sec t=45 sec t=1 min 

t=1 min 25 sec t=1 min 50 sec t= 2 min 15 sec t= 3 min 10 sec 
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Figure 41: Cinétique de dégradation des gels de HA-MA en fonction du degré de réticulation en présence de 

500U/mL de hyaluronidase dans du tampon PBS pH 7,4 à 37°C. 

Les profils sont similaires : la dégradation débute lentement, l’accessibilité des chaînes de HA est freinée par 

la réticulation des gels. Au fur et à mesure que la Hase pénètre dans le réseau et clive les chaînes, la 

réticulation diminue et l’enzyme peut pénétrer et accéder aux chaînes de HA plus facilement, la dégradation 

s’accélère avec l’augmentation progressive de la porosité. La fin de la dégradation est extrêmement rapide 

en raison de la bonne solubilisation des chaînes de HA quand le réseau devient peu réticulé. Pour cette raison, 

la dégradation des gels moins réticulés, est donc plus rapide et la cinétique de dégradation est corrélée au 

degré de méthacrylation des gels et à la teneur en second réticulant. Les gels préparés à partir de précurseurs 

HA-MA20  se fait en 2 minutes et 45 secondes, alors que ceux préparés à partir des précurseurs de HA-MA30 

se fait en 3 minutes et 50 secondes.  

Plusieurs études ont également montré que les cinétiques de dégradation sont proportionnelles à la 

concentration enzymatique [52]. Nous avons notamment montré que des gels de HA-MA contenant des 

nanogouttes d’huile préparés à partir de précurseurs HA-MA présentaient des cinétiques de dégradation 

dépendantes de la concentration en Hase pour des concentrations de 0, 100 et 300 U/mL (Publication [81] en 

Annexe 5). 

Il est important de noter que ces résultats représentent une comparaison relative des cinétiques de dégradation 

et ne sont pas représentatifs des cinétiques de dégradation in vivo, qui dépendent des concentrations 

enzymatiques locales et de la distribution de la Hase dans l’organisme qui est par exemple de 60 ng/mL dans 

le sérum humain [82].  

5.2.3  Dégradabilité des gels de HA-MA-PBA 

De la même façon que pour les gels de HA-MA, des gels de HA-MA-PBA20, BIS20 ont été mis à incuber 

dans une solution de hyaluronidase à 37°C pendant une heure. Aucune dégradation n’est observée pour ces 

gels-là. On trouve dans la littérature des exemples de gels d’acide hyaluronique modifiés dont la cinétique 

de dégradation dépendait simultanément des conditions tel que le pH et du degré de modification de la chaîne 

de HA. Nous n’avons pas étudié les cinétiques de dégradation de ces gels sur des temps plus longs, ni fait 

varier les conditions de pH de la solution de hyaluronidase. La dégradabilité des gels dans les conditions 

mises en jeu est inhibée lorsque que la chaîne de HA est modifiée avec des fonctions PBA.  
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Un approfondissement de l’étude pour déterminer si les gels de HA-MA-PBA sont toujours dégradables et 

dans quelles conditions serait indispensable en vue d’applications in vivo.  

5.3 Dégradabilité des nanogels 

La dégradabilité des nanogels a été étudiée par DLS à 37°C, en analysant à la fois l’évolution du diamètre et 

l’intensité diffusée. Des nanogels de HA-MA-PBA20, BIS20 et HA-MA-20, BIS20 sont dilués dans du PBS en 

présence de Hase. Différentes concentrations de Hase sont introduites, 30 U/mL, 100 U/mL  et 300 U/mL 

pour moduler les cinétiques de dégradation. La taille, la polydispersité et l’intensité de diffusion sont suivies 

simultanément. Les résultats sont comparés avec des nanogels dilués dans du PBS seul. La campagne 

d’expériences n’a pas permis de conclure sur la dégradation ou la non dégradation des nanogels, et ce, quelle 

que soit leur nature.  

5.4 Conclusion intermédiaire 

Les gels composés de HA-MA avec ou sans BIS sont dégradables, et les cinétiques de dégradation peuvent 

être modulées en fonction de la réticulation des gels et de la concentration en Hase. Dans les conditions de 

l’étude, les gels modifiés à partir de HA-MA-PBA ne sont plus dégradables. Il a été montré que le degré de 

modification ainsi que la nature des modifications de la chaîne de HA impacte les cinétiques de dégradation 

de gels d’acide hyaluronique [83]. A l’échelle nanométrique, l’étude de la dégradation n’a pas pu être réalisée 

en raison de la difficulté à trouver une technique d’analyse adéquate.  

6 Conclusion 

Au terme de cette étude, nous avons amélioré la méthode développée par Léa Messager concernant la 

synthèse de nanogels d’acide hyaluronique et nous avons mis en place une méthode générique pour la 

synthèse de microgels d’acide hyaluronique. 

La polymérisation nécessite dans les deux cas une préparation contrôlée de gouttes qui servent de 

micro/nanoréacteurs. La préparation de gouttes de manière reproductible est assurée par des techniques de 

microfluidique ou des homogéneiseurs haute pression suivant la taille des gels que l’on souhaite obtenir. 

Dans le premier cas, des nanogels ont été préparés à partir de différents précurseurs de HA. L’étape de 

photopolymérisation a été optimisée de manière à obtenir une irradiation plus homogène sur l’ensemble des 

nanoréacteurs. Le degré de réticulation est un facteur prépondérant pour obtenir des gels mécaniquement 

stables. Les propriétés de gonflement des nanogels ont été étudiées notamment pour des nanogels sensibles 

au sucre.  

Dans le second cas, après optimisation des paramètres de formulation, procédés et polymérisation, nous avons 

obtenu une gamme de microgels de taille, réticulation et rigidité contrôlées, ce qui impacte les propriétés de 

gonflement des gels. Les microgels sont préparés à partir de dérivés d’acide hyaluronique dont certains sont 

modifiés avec des fonctions PBA sensibles aux sucres. La nature des modifications de la chaîne de HA, 

notamment l’ajout de fonctions PBA impacte la dégradabilité des gels par action enzymatique.   
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L’objectif de ce chapitre est dans une première partie, d’étudier le chargement d’hydrogels d’acide 

hyaluronique en protéines modèles. Le rôle des interactions sur le chargement et le comportement physico-

chimique des gels sera étudié.  Dans une deuxième partie, des gels de première génération préparé à partir de 

précurseurs de HA-MA-PBA ayant des fonctions sensibles aux saccharides seront étudiés. Enfin dans une 

troisième partie, une stratégie d’encapsulation et de relargage contrôlé de protéines qui ne présentent pas 

d’interactions avec les matrices de gel sera présentée. Afin de nous rapprocher des conditions physiologiques, 

le pH et la salinité des milieux sont fixés. L’étude est menée dans du tampon PBS à pH 7,4. Les effets de la 

force ionique et du pH sur les interactions ne sont pas abordés.  

1 Etude du chargement de protéines modèles  

1.1 Présentation des méthodes choisies 

Afin de mener à bien cette étude nous avons choisi de travailler à l’échelle micrométrique, pour pouvoir 

étudier simultanément les interactions moléculaires entre les matrices de gel et les protéines modèles à 

encapsuler mais également les changements structurels des gels. Dans le chapitre 3, nous avons présenté les 

techniques de préparation de microgels d’acide hyaluronique. L’étude décrite dans ce chapitre utilise la 

technique de microscopie optique assistée par micromanipulateur, qui permet de mesurer les changements 

de volume des gels en réponse à différentes salinités, différents pH ou en réponse au chargement d’actifs tels 

que des protéines. Cette technique consiste à immobiliser un microgel unique au bout d’un microcapillaire 

en verre et à l’immerger dans une chambre d’observation microscopique connectée à une pompe péristaltique 

permettant de changer la composition du milieu (Figure 1).  

 

Figure 1: Représentation schématique d’un microgel immobilisé à l’aide d’un microcapillaire et placé dans une 

chambre d’observation dont le milieu est contrôlé par une pompe péristaltique. Le montage est situé sous un 

microscope optique.  
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Les microcapillaires ont une section comprise entre 10 et 20 µm, et sont mis en contact à la surface du 

microgel, une aspiration permet de maintenir le microgel immobilisé. Le protocole de préparation des 

microcapillaires est décrit en partie expérimentale. L’aspiration est induite grâce à un microinjecteur connecté 

au microcapillaire. Une fois le microgel au contact, les chaînes de microgels sont aspirées superficiellement 

au niveau de la section du microcapillaire, assurant le maintien des gels dans le champ du microscope. 

L’impact de la déformation sur les propriétés du gel est négligeable en raison de la grande différence de taille 

entre la section du capillaire et les dimensions des microgels, le volume aspiré est de l’ordre de quelques 

picolitres, soit plus de 1000 fois inférieur au volume du gel. Le procédé de fabrication des microcapillaires 

et la description de la chambre d’observation reliée à la pompe péristaltique sont présentés en partie 

expérimentale. 

Les microgels sont ainsi maintenus en immersion dans la solution, ils ne sont pas déposés sur la lame de fond 

de la chambre d’observation, et ne sont ainsi pas déformés. De plus les microgels sont au contact avec le 

milieu sur presque toute leur surface. Les microgels peuvent être chargés en protéines, et le phénomène peut 

être suivi en observant les variations de gonflement du microgel induit par microscopie en transmission. Le 

taux de gonflement/contraction correspond à V/V0 où V est le volume à un instant t dans un certain milieu, 

et V0 le volume à l’instant t0 dans les conditions de références. Le temps de référérence t0, correspond à 

l’entrée du nouveau milieu dans la chambre d’observation. Le microgel est placé au centre de la chambre 

d’observation, un délai d’environ 15 secondes existe avant que le nouveau milieu, l’atteigne pour un débit de 

pompe de 2 µL/min, débit utilisé pour substituer le milieu. Il est également possible de suivre les protéines 

chargées si elles sont marquées par des fluorophores. Pour cela la microscopie confocale est un outil de choix 

utilisé pour de nombreuses applications et disciplines [1]. La microscopie confocale (CLSM) peut notamment 

être utilisée pour évaluer la distribution d’espèces fluorescentes. Le principe de ce type de microscopie est 

décrit en partie expérimentale. Dans le cadre de cette étude, la CLSM est utilisée pour déterminer la 

distribution de protéines ou peptides fluorescents dans les matrices de gel. L’avantage principal de cette 

technique est que les images du plan focal sur une épaisseur définie, peuvent être enregistrées avec une 

résolution de l’ordre du micromètre. Il est ainsi possible de réaliser des reconstructions tridimensionnelles 

d’objets, ou de savoir à quel niveau de profondeur se trouvent les protéines à encapsuler. De plus, des lasers 

de différentes longueurs d’ondes peuvent être employés en même temps permettant le suivi simultané de 

différentes espèces.  

1.2 Comportement des gels en présence de 

macromolécules modèles. 

Dans un premier temps, nous avons voulu caractériser le comportement des microgels placés en présence de 

macromolécules modèles. Nous commençons par l’étude de la porosité des gels. Afin de scanner la porosité 

des gels, des macromolécules modèles de différentes tailles sont introduites dans le milieu. Nous avons choisi 

une espèce neutre, et notre choix s’est porté sur le dextran. Le dextran est un polymère ramifié de dextrose, 
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c’est un polysaccharide, neutre dans du tampon PBS (Figure 2). Ce polysaccharide est couramment utilisé 

pour scanner la porosité de systèmes tridimensionnels tels que des gels [2]. 

 

Figure 2: Représentation schématique des chaînes de dextran. 

1.2.1 Estimation de la taille de pores des gels  

1.2.1.1 Méthode pour l’estimation de la porosité des gels par exclusion stérique  

Le dextran peut être de longueur de chaîne variable, et en régime dilué se présente sous forme de pelote. Le 

rayon hydrodynamique de cette pelote, dépend de la longueur de chaîne du dextran donc de sa masse 

moléculaire. Nous avons utilisé 4 dextrans de masses moléculaires différentes, 4, 10, 40 et 70 kg/mol. Ils 

sont tous modifiés par un fluorophore, la fluorescéine (FITC). Une estimation du rayon hydrodynamique de 

chaque dextran est présentée dans le Tableau 1 [3]. Les dextrans utilisés sont disponibles commercialement. 

Tableau 1 : Rayon hydrodynamique de différents dextrans fluorescents en fonction de la masse moléculaire [3].  

 

Les microgels sont mis à incuber pendant une nuit dans des solutions de dextran-FITC de différentes tailles 

à 0,1 wt% dans du tampon PBS, de manière à laisser le temps aux molécules de dextran de diffuser au cœur 

des microgels. Les gels sont ensuite étudiés par microscopie confocale assistée par micromanipulateur. Il est 

possible d’obtenir une estimation de la porosité des gels par exclusion stérique (Figure 3) [4],[5]. En effet, si 

le dextran est suffisamment petit pour pénétrer dans la matrice de gel, la microscopie confocale ne permettra 

pas de distinguer le microgel du milieu fluorescent (Figure 3 a). A l’inverse, si le dextran est trop grand pour 

pénétrer dans la matrice de gel, le microgel apparaitra non fluorescent dans un milieu qui l’est, il sera 

négativement contrasté (Figure 3 c). 

Différents microgels sont étudiés, lors du chapitre précédent, nous avons présenté une librairie de microgels 

préparés à partir de précurseurs HA-MA réticulables. Afin de faire varier le degré de réticulation des gels, 

différents leviers sont utilisés. Tout d’abord, le degré de méthacrylation introduit sur les chaînes de HA peut 

Masse molaire du Dextran-

FITC 

Estimation du rayon hydrodynamique 

(nm) 

4 kg/mol 1.4 nm 

10 kg/mol 2.3 nm 

40 kg/mol 4.5 nm 

70 kg/mol 6.5 nm 
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être modulé. Plus il y a de méthacrylates sur la chaîne, plus le gel peut être réticulé par photopolymérisation, 

les microgels sont notés HA-MAx où x représente le taux de méthacrylates. Le deuxième levier utilisé est 

l’ajout d’un second réticulant le N,N’-methylènebisacrylamide (BIS), les microgels sont notés HA-MAx, 

BISy où y est le pourcentage massique de BIS introduit par rapport au HA. Il est introduit dans différentes 

proportions : 10, 20, 100 %. Plusieurs de ces gels ont été mis à incuber une nuit en présence de solutions de 

dextran-FITC de différentes masses moléculaires afin d’estimer la porosité de chaque composition et de 

comprendre comment elle est affectée par le degré de réticulation des gels. 

1.2.1.2 Influence de la taille du dextran et de la réticulation des microgels 

Les images de microscopie confocale représentant les microgels immergés dans les solutions de dextran sont 

présentés en Figure 3. 

 

Figure 3 : Pénétration de dextrans fluorescents dans les matrices de gel. Images CLSM. a à d représentent les gels 

immergés dans des solutions de dextran 4 kg/mol à 0,1 wt%, d à f les gels immergés dans des solutions de dextran 

70 kg/mol à 0,1 wt%. Les gels a et d sont des gels de HA-MA20, les gels b et e sont des gels de HA-MA20, BIS20 

et les gels c et f sont des gels de HA-MA20, BIS100. Echelle : 100 µm. 

Les microgels de HA-MA20 sont difficilement discernables dans les solutions de dextran fluorescent 4 et 70 

kg/mol. Cela signifie que ces dextrans peuvent pénétrer dans la matrice. La porosité de ces gels est donc  

supérieure à 13 nm (Figure 3 a et d). A longueur de dextran constante, pour le gel HA-MA20, BIS20, le 

contraste négatif est beaucoup plus marqué. Le dextran-FITC 4 kg/mol entre partiellement dans le gel (Figure 

3 b), alors que le dextran FITC 70 kg/mol ne rentre que sur certaines zones (Figure 3 e). Ce point semble 

indiquer que la porosité n’est pas homogène. Les gels contenant 100 % de BIS par rapport au HA sont encore 

plus contrastés pour le dextran de petite taille (Figure 3 c). Les zones sombres possèdent donc une taille de 

pores inférieure à 3 nm.  

Grâce à ces résultats, nous avons pu vérifier que la taille de pores diminue lorsque le taux de réticulation 

augmente. Cette observation est corroborée par l’évolution de la taille des gels avec le taux de réticulation. 

La série d’images prise à même échelle, montre que les gels sont d’autant moins gonflés qu’ils sont réticulés, 
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preuve que le paramètre de maille du gel diminue. L’estimation quantitative du paramètre de maille est 

discutée dans le chapitre 3 paragraphe 3.2.1. 

1.2.2 Comportement des microgels chargés en dextran 

1.2.2.1 Comportement des gels chargés en dextran lors du rinçage des gels par du tampon 

PBS 

L’incubation de microgels dans les solutions de dextrans permet aussi de mettre en avant la présence 

d’interactions entre les protéines encapsulées et les matrices de microgels. En effet, en cas d’interaction 

attractive, la protéine fluorescente va s’accumuler à l’intérieur des gels où la fluorescence sera alors plus 

marquée en comparaison avec le milieu environnant [4],[6]. Il est ainsi possible de déterminer si le dextran 

encapsulé est absorbé dans la structure poreuse du gel, ou s’il est adsorbé sur les chaînes de HA-MA 

composant la matrice du gel. 

Lorsque le dextran pénètre dans les gels de HA-MA avec ou sans BIS, les images de microscopie confocale 

ne présentent pas de contraste positif. Cela signifie que les dextrans sont distribués de façon équivalente entre 

l’intérieur et l’extérieur du gel. A priori il n’y a donc pas d’interaction attractive entre la matrice et la protéine 

modèle Ce résultat est confirmé par la réversibilité du processus. Lors du rinçage des gels par du tampon 

PBS. Les gels sont facilement lavés. Le dextran entre et sort dans la matrice de gel de façon réversible.  

1.2.2.2 Aspect cinétique du rinçage des microgels chargés en dextran 

Lors de la substitution du milieu contenant les dextrans fluorescents par du tampon PBS, une zone proche de 

la surface du microgel est identifiée où la fluorescence persiste plus longtemps que dans le milieu 

environnant. Cette couche en surface du gel correspond à une couche dite stagnante, représentée Figure 4. 

La fluorescence persistante (Figure 4 b), finit par disparaitre pour une cinétique plus longue (Figure 4 c). Son 

épaisseur est contrôlée par le débit de la pompe péristaltique qui permet l’échange du milieu [7]. Lors du 

rinçage, le débit est fixé à 4 mL/min. Le volume de la chambre d’observation étant de 2 mL, le milieu est 

échangé en 30 secondes, alors que la fluorescence des dextrans disparait en 3 minutes.  

 

 

Figure 4 : Représentation schématique d'un microgel entouré de la couche stagnante a) immergé dans un milieu 

fluorescent, b) lors de la substitution du milieu fluorescent par du tampon non fluorescent en utilisant une pompe 

péristaltique c) après la complète substitution du milieu d) image représentant le halo de fluorescence persistante 

lors du rinçage d’un microgel de HA-MA20, BIS20 chargé en insuline à 4 µL/min 130 secondes de rinçage. Echelle 

100µm.  

  

a) b) c) d) 
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Le rinçage du microgel, induit le mouvement de ce dernier pendant tout le processus, rendant les images 

obtenues floues. Le dispositif expérimental empêche la réalisation d’étude cinétique précise du rinçage du 

dextran par suivi de fluorescence.  

1.2.3 Comportement des gels chargés en PLL 

1.2.3.1 Protocole d’étude 

Les interactions des macromolécules modèles telles que des homopeptides, des protéines ou des polymères 

sont fortement influencées par le caractère ionique de la macromolécule. Afin de favoriser une interaction 

avec la matrice de gel, notre choix s’est porté sur la poly-L-lysine, déjà utilisée comme modèle 

d’homopolymère cationique, capable d’interagir fortement avec des microgels anioniques [8]. La poly-L-

lysine (PLL) est un peptide cationique, tout comme les peptides à base d’arginine ou d’histidine, elle possède 

de bonnes propriétés antimicrobiennes, et de pénétration dans les cellules [8],[9],[10]. Elle est également 

couramment utilisée pour promouvoir l’adhésion des cellules sur les surfaces solides en raison de sa forte 

densité de charges positives [11]. Sa structure est présentée Figure 5.  

 

Figure 5: Structure chimique de la poly-L-lysine (PLL). 

On utilisera des PLL de différentes masses molaires (15 et 150 kg/mol). De plus, les PLL sont marquées à 

l’aide d’un fluorophore, l’Alexa 488, greffé sur la fonction N terminale. Les Alexa sont des fluorophores 

couramment usités qui ont la particularité d’être très stables sur des larges gammes de pH et de salinité. Nous 

avons choisi l’Alexa 488 fonctionnalisé par des fonctions esters succinimidyles qui réagissent avec les 

fonctions amines des PLL. Le protocole de fonctionnalisation est décrit en partie expérimentale. Les 

marqueurs fluorescents sont des molécules assez larges, avec des masses moléculaires qui ont dans la plupart 

des cas un caractère ionique. De plus, marquer le peptide sur ses fonctions amines consiste souvent à attacher 

le fluorophore sur la chaîne d’aminoacide cationique, et change donc les propriétés de cette dernière, en 

particulier si elle est courte. Si la chaîne est plus longue, la présence de fluorophore a moins d’impact sur ses 

propriétés.  

Pour l’étude des interactions des microgels en présence de PLL, ils sont immergés dans une solution de PLL 

à 0,01 wt% dans du PBS pH 7,4. L’étude est réalisée à 25°C. Si l’on se contente de mélanger les microgels 

avec la solution nous constatons qu’ils sont agrégés (Figure 6), signe que la PLL interagit avec les microgels 

et engendre des interactions attractives. Afin de limiter l’influence de l’agrégation, la suite des expériences 

sera réalisée sur un microgel unique immobilisé par la technique des micropipettes. 
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Figure 6 : Image illustrant l’agrégation de microgels de HA-MA mis à incuber 24h en présence de PLL. Echelle 

200 µm. 

De plus, on constate que les microgels sont plus contrastés que dans le tampon seul, en raison de leur 

contraction. Cette augmentation du contraste du microgel est due à l’augmentation de la densité de chaînes, 

associée à une contraction volumique. 

1.2.3.2 Chargement de microgels déformables de HA-MA par de la PLL 15 kg/mol  

Dans un premier temps, un microgel de HA-MA15, est immergé dans une solution de PLL 15 kg/mol. On 

observe, une contraction du microgel (Figure 7). A l’équilibre, le microgel atteint 65 à 90 % de son volume 

initial, ce qui correspond à une diminution de son diamètre de 40 à 45 %. La même expérience a été menée, 

en mettant le microgel en présence de PLL non marquée par le fluorophore. Le même comportement est 

observé, le microgel se contracte de -80 % en termes de volume à l’équilibre. La présence d’un marqueur 

fluorescent n’a donc pas d’effet sur les interactions entre la PLL et les microgels de HA. Ainsi la suite de 

cette étude est menée pour les PLL 15 et 150 kg/mol marquées par le fluorophore Alexa 488. Les microgels 

sont observés en transmission et en fluorescence, les images sont parfaitement superposables. 

 

 

Figure 7 : Contraction des microgels de HA-MA15, observée lors de la mise en présence de PLL 15 kg/mol à 

0,01 wt%. Image en transmission a) à t=0 avant l’ajout de PLL, b) à l’équilibre après ajout de PLL, et en 

miscroscopie de fluorescence CLSM c) à l’équilibre après l’ajout de PLL.  

Les interactions électrostatiques sont le moteur principal de l’association entre le réseau d’hydrogel et la PLL. 

Elles sont associées à un gain d’entropie dû au relargage de nombreux contre-ions dans le milieu. La PLL 

pénètre dans le réseau, tant que sa taille est plus petite que la maille du réseau. Les interactions entre la PLL 

et la matrice modifient les interactions polymère-solvant et donc l’état de gonflement du réseau. Ainsi, la 

contraction des gels peut s’expliquer par une combinaison entre une contraction élastique due à la 

a) b) c) 
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neutralisation des charges du réseau et à l’attraction provenant des systèmes poly-ioniques pouvant créer de 

la réticulation ionique entre les chaînes de la matrice.  

L’observation des gels en présence de PLL par CLSM, est un bon indicateur de la forte interaction 

électrostatique mis en jeu dans ces systèmes. En effet, dans les conditions d’acquisition des images, les 

solutions de PLL à 0,01 wt% ne sont pas fluorescentes mais le deviennent dès que la PLL se concentre à 

l’intérieur du gel. Ce contraste positif témoigne des interactions fortes de la PLL avec les chaînes de HA-MA 

négativement chargées (Figure 7 c). 

1.2.3.3 Comportement lors du rinçage des gels chargés en PLL 15 kg/mol par du tampon PBS 

De plus, afin de confirmer ce résultat, le milieu est substitué par du tampon PBS. La fluorescence est 

maintenue sans perte d’intensité après avoir substitué le milieu grâce à la pompe péristaltique et après avoir 

rincé 10 minutes. La PLL n’est pas désorbée par une étape de rinçage, L’interaction attractive forte entre les 

microgels et la PLL est grande devant kT et n’a pas un caractère réversible. Les résultats sont les mêmes pour 

les gels formulés avec ou sans BIS.  

1.2.3.4 Influence de la taille du peptide 

Les interactions électrostatiques sont fortes et induisent une grande contraction des gels. Cependant, il est 

important de pouvoir identifier là où le peptide se trouve, pour savoir s’il est en périphérie ou sur la totalité 

du volume du gel. Pour étudier l’influence de la taille du peptide, les microgels sont mis à incuber dans des 

solutions de PLL 15 kg/mol et 150 kg/mol, les résultats sont présentés Figure 8.  

 

Figure 8 : Influence de la taille du peptide sur sa distribution à l’équilibre. Image de microscopie en transmission 

a à c) et en CLSM d à f) de microgels de HA-MA15 a et d) en absence de PLL b et e) l’équilibre après ajout de 

PLL 15 kg/mol c et f) à l’équilibre après ajout de PLL 150 kg/mol. 

Pour les gels de HA-MA15, la distribution est homogène sur tout le volume pour le peptide de petite taille de 

15 kg/mol alors que le peptide de plus grande taille (150 kg/mol) est confiné sur la partie externe du gel 

formant une sorte de coquille en périphérie. La PLL 150 kg/mol est trop grande pour pénétrer dans les pores 

HA-MA15  

without PLL 

HA-MA15 

+ PLL 15 kg/mol 

 

HA-MA15 

 + PLL 150 kg/mol 

 

PLL distribution by CLSM 

b) c) 

e) f) 

a) 

d) 
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de la matrice de gel (Figure 8 c). Elle reste donc confinée en périphérie par principe d’exclusion. Il est 

également possible de considérer que la PLL pénètre une partie du réseau par diffusion en début de processus, 

mais l’interaction polymère matrice modifie la porosité du gel et peut limiter, par exclusion stérique, la 

pénétration ultérieure de la PLL plus au cœur du microgel. Une valeur limite de porosité inférieure au 

diamètre de la PLL en solution est atteinte. Dans le cas des PLL de plus petite taille, la pénétration dans la 

matrice pour une porosité donnée est facilitée. De même, les plus petites PLL peuvent subir des 

réarrangements internes, qui permettent  une relaxation des tensions exercées sur la membrane externe [12]. 

Notamment, le repliement des chaînes en périphérie s’accompagne d’un déséquilibre osmotique entre 

l’intérieur et l’extérieur du gel [13],[14]. Des comportements similaires ont été observés lors du chargement 

de microgels de polyacide acrylique mis en présence de PLL [15]. Le degré de contraction est représentatif 

de la force de l’interaction, pour un degré de réticulation et une force ionique donnés. 

1.2.3.5 Etude de la cinétique de contraction des microgels en présence de PLL 

Nous nous sommes également intéressés à la cinétique de contraction. La variation du diamètre du gel au 

cours du temps est reportée en Figure 9. En présence de PLL 15 kg/mol, le gel atteint son nouvel état 

d’équilibre en 50 min. Cette cinétique s’avère reproductible.  

 

 

Figure 9 Cinétique de contraction de deux microgels de HA-MA15 en présence de poly-L-lysine 15 kg/mol, 0,01 

wt% (orange et rouge) et d’un gel de HA-MA15 en présence de poly-L-lysine 150 kg/mol, 0,01 wt% (bleu). 

Variation du diamètre des microgels en fonction du temps. V0 correspond au volume du gel avant ajout de PLL.  

Il est intéressant de noter que dans les deux cas où un microgel est mis en présence de PLL 15 kg/mol, le 

volume à l’équilibre est atteint après environ 1h d’incubation et correspond à 10 % du volume initial du gel. 

En comparaison, un gel mis en présence de PLL 150 kg/mol atteint un état d’équilibre après 30 minutes donc 

plus rapidement. Cependant, sa contraction est moins importante le gel atteint 37 % de son volume initial  

D’un point de vue cinétique, les interactions ont lieu d’abord en périphérie de gel, il se forme une couche où 

la PLL et le gel sont complexés, lorsque la PLL est en excès et assez petite pour passer cette couche dense, 

elle peut pénétrer sur la totalité du volume du gel et la couche dense s’épaissit jusqu’à en atteindre le cœur 

(Figure 10) [14]. Dans le cas de la PLL 150 kg/mol, la PLL reste confinée en surface et créé une couche de 
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complexe. La présence de cette couche peut également exercer une pression sur l’intérieur du gel encore 

gonflé et contribuer à sa contraction.  

 

Figure 10 :  Représentation schématique illustrant la formation d’une couche de complexe en surface des gels 

suite à l’introduction de polyions de charge opposée à la charge du gel et propagation de la couche de complexe 

entrainant la contraction du gel. 

1.3 Lien entre le paramètre de maille et l’encapsulation 

des protéines. 

Dans cette partie, nous allons confronter les paramètres de maille des différents microgels étudiés, aux 

propriétés d’encapsulation, en lien avec la porosité des gels. Dans le chapitre précédent, nous avons estimé 

les paramètres de mailles des microgels préparés à partir de  HA-MA sans BIS. Pour ce faire, le gonflement 

des gels mesuré par microscopie confocale est utilisé. Nous avions noté une différence de paramètre de maille 

en fonction de la nature de l’huile utilisée, pour une composition de phase aqueuse et une quantité de 

tensioactif identiques. Les microgels de HA-MA20 préparés en utilisant l’huile de soja ont donc une porosité 

plus large que ceux préparés à partir d’octane, de 26 nm et 20 nm respectivement. Cette différence s’explique 

par un taux de conversion en méthacrylates qui différe suivant l’huile utilisée (Chapitre 3 paragraphe 3.2.3).  

Les résultats obtenus sont en adéquation avec les observations faites lors de l’estimation de la taille de pores 

par exclusion stérique des dextrans fluorescents, où la taille de pores des gels préparés à partir de HA-MA20 

en présence d’huile de soja est estimée supérieure à 13 nm.  

La différence de porosité en fonction de l’huile utilisée pour la synthèse, est mise en évidence 

expérimentalement lors du chargement de PLL 150 kg/mol (Figure 11). Les gels préparés en présence d’huile 

de soja, se contractent jusqu’à atteindre 20 % de leur volume initial et la PLL 150 kg/mol pénètre jusqu’au 

cœur (Figure 11 d). Ce résultat est comparable à celui obtenu lors du chargement de PLL 15 kg/mol, pour un 

gel de même composition préparé dans des conditions identiques, où ce dernier se contracte également 

jusqu’à atteindre à l’équilibre, après que la petite PLL est pénétrée au cœur du microgel, 20% de son volume 

initial (Figure 11 b). Précédement, le chargement en PLL 150 kg/mol dans des gels préparés en présence 

d’octane a montré que la PLL restait confinée en périphérie car elle ne parvenait pas à pénétrer dans les 

gels(Figure 8 paragraphe 1.2.3.4). Dans ce second cas, le seuil de coupure des gels est donc inférieur à la 

taille de la PLL 150 kg/mol. 
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Figure 11 : Distribution des PLL 15 à l’équilibre (b et f), et 150 kg/mol en cours de chargement (c et g) et à 

l’équilibre (d et h) dans des gels de HA-MA20 (a à d) et HA-MA20, BIS20 préparés dans l’huile de soja (e à h). 

Echelle 100 µm. 

La taille de pores du réseau peut être modifiée en jouant sur le taux de réticulation du réseau. Ce paramètre 

régit également la rigidité des microgels et leur capacité à répondre par des variations de volume à des 

modifications de leur environnement [16]. Afin de modifier le taux de réticulation, le taux de méthacrylates 

introduit sur la chaîne de HA peut-être modifié, et/ou un co-réticulant, le N,N’ méthylène-bis-acrylamide 

(BIS) peut être introduit dans différentes proportions lors de la polymérisation des microgels de HA-MA. 

Les PLL de tailles 15 et 150 kg/mol sont introduites en présence de microgels de degré de réticulations 

différents préparés à partir de précurseurs HA-MA20 ou HA-MA20, BIS20 (Figure 11). 

A l’équilibre, la distribution des PLL en fonction de la taille est similaire dans les deux cas, les PLL pénètrent 

jusqu’au cœur des microgels. Cependant, le gel ayant la plus grande densité de réticulation ayant également 

du BIS dans sa formulation ne subit presque pas de variation de volume par addition de PLL contrairement 

au gel ne contenant pas de BIS préparé dans les mêmes conditions en raison de sa plus grande rigidité 

(Tableau 2).  

Tableau 2 : Variations de volume des gels de HA-MA avec et sans BIS suite à l’ajout de PLL 15 ou 150 kg/mol. 

V0 correspond au volume du gel avant l’ajout de PLL, c’est-à-dire à l’équilibre dans du tampon PBS. 

 PLL 15 kg/mol (V/V0) PLL 150 kg/mol (V/V0) 

HA-MA20 -83% -83% 

HA-MA20,BIS20 -47% -27% 

 

Il est intéressant de noter que l’image prise par CLSM montre que la PLL pénètre tout de même sur tout le 

volume du gel. Ce dernier est plus rigide, en raison de la présence d’un second réticulant, il n’est pas contracté 

suite à l’addition de BIS. La capacité de pénétration du gel jusqu’au cœur des microgels, peut-être due à une 

structure non homogène. En effet, il a été reporté que des pores pouvaient être créés lors du processus de 

 PLL 150 kg/mol 
30 min   

Without PLL  PLL 15 kg/mol 
equilibrium 

Gel  
HA-MA20,BIS20 

Gel HA-
MA20 

 PLL 150kg/mol 
equilibrium   

a) b) c) d) 

e) f) g) h) 
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fabrication d’hydrogel. La présence de ces pores peut être due à des phénomènes de séparation de phase 

[17],[18].  

1.4 Cas des gels macroporeux 

Les gels présentés ci-dessus ont une porosité corrélée aux choix de formulation, notamment les paramètres 

influant sur le degré de réticulation, comme le degré de méthacrylation du précurseur HA-MA ou 

l’introduction d’un second réticulant. Nous avons mis au point des microgels ayant deux tailles de pores 

différentes, des micropores similaires à ceux des microgels régis par les paramètres de formulation et des 

macropores, introduits dans la matrice de gel en utilisant l’insertion de gouttes d’huile. La synthèse de ces 

gels macroporeux est présentée dans le chapitre 3. Ils sont préparés en présence d’huile de soja. 

1.4.1 Mise en évidence de la double porosité par 

imprégnation de dextrans fluorescents. 

Les gels macroporeux ont la même composition moléculaire que les gels de HA-MA, ils contiennent 

également du BIS, seule leur structure change. Les gels macroporeux sont imprégnés de dextrans de tailles 

différentes afin d’étudier leur structure (Figure 12).  

 

Figure 12 : Image de microscopie à transmission a) et confocale b) et c) de microgels macroporeux mis à incuber 

dans des solutions de dextrans fluorescents de 4 kg/mol b) et de 70 kg/mol c). 

Il apparait clairement que pour les deux tailles de dextrans présentées (4 et 70 kg/mol), il existe des zones 

dans le gel où le dextran pénètre et qui sont mises en évidence comme la présence de poches remplies de 

dextran fluorescent. Dans le reste de la structure les dextrans pénètrent peu ou mal, un contraste négatif est 

alors visible. Il est intéressant de noter que ce contraste est bien plus prononcé pour le dextran de plus grande 

taille (Figure 12 c). La présence de macropores, entraine un niveau de porosité différent. La présence de ces 

poches dans la structure de gel peut permettre d’améliorer sensiblement le taux d’encapsulation de protéines 

qui n’interagissent pas avec la matrice de gel. Cependant, il faudrait confiner la protéine dans le gel afin de 

ne pas la relarguer dans le milieu par simple diffusion.  

1.4.2 Comportement des gels macroporeux en présence de 

PLL 

L’encapsulation de poly-L-lysine dans les gels macroporeux est également étudiée. Quelle que soit la taille 

de la PLL, un contraste positif est observé, confirmant la présence d’interactions électrostatiques fortes entre 

la matrice de gel négativement chargée et la PLL positivement chargée. Cependant, une différence de 

b) c) a) 
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distribution est observée en fonction de la taille du peptide. Pour la petite PLL, à l’équilibre, la distribution 

est homogène sur tout le volume du microgel, alors que pour la PLL de plus grande taille, elle est limitée en 

périphérie du gel. (Figure 13). Le comportement est similaire à celui observé pour les gels de HA-MA 

préparés dans l’octane, qui sont plus réticulés (Figure 8 paragraphe 1.2.3.4). Pour atteindre le seuil de coupure 

des gels à partir duquel la PLL 150 kg/mol ne pénètre pas jusqu’au cœur du microgel, la réticulation apportée 

par le co-réticulant doit être plus importante dans le cas des gels préparés en présence d’huile de soja. Par 

ailleurs, la présence de macropores ne favorise pas la pénétration de la PLL 150 kg/mol en profondeur dans 

la matrice.  

Les contractions volumiques des gels observés sont plus faibles que précédemment en raison de la forte 

densité de réticulation et sont respectivement de -30 et -35 % par rapport au volume initial. Dans les deux 

cas, l’exaltation de la fluorescence due à l’encapsulation de la PLL a lieu au niveau des chaînes de polymères 

et non des macropores. En effet, la composition de la matrice de gel semble plus importante que le critère de  

porosité dans le cas d’une interaction attractive entre la matrice et la protéine.  

 

 

Figure 13: Distribution des PLL 115 et 150 kg/mol à l’équilibre dans des gels de HA-MA macroporeux (préparés 

dans l’huile de soja). Image de microscopie confocale de microgels macroporeux mis en présence de a) PLL 15 

kg/mol et b) PLL 150 kg/mol. 

1.5 Commentaires sur la rigidité des gels en fonction de 

leur composition 

Lors de l’imprégnation des différents gels en PLL 15 et 150 kg/mol, les variations de volume du gel dues au 

chargement ont été mesurées. Les résultats sont résumés dans le Tableau 3 pour les différentes compositions. 

Tableau 3 : Résumé de la contraction de gels V/V0 du au chargement en PLL 15 et 150 kg/mol pour des gels de 

différents degrés de réticulation dans du tampon PBS. Le volume de référence V0 correspond au volume du gel 

avant ajout de PLL. 

  PLL 15kg/mol  V/V0  PLL 150kg/mol V/V0 

HA-MA20 octane -85 % -45 % 

HA-MA20 Soybean oil -83 % -83 % 

HA-MA20, BIS20 Soybean oil -47 % -27 % 

HA-MA20, BIS67 Soybean oil 

(macroporous) 

-30 % -35 % 

a) b) 
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Pour les deux gels préparés à partir de HA-MA20, mais avec des huiles différentes, seules les valeurs de 

contraction lors du chargement en PLL 150 kg/mol sont différentes, en raison de la porosité plus faible des 

gels préparés dans l’octane.  

Pour les gels préparés dans l’huile de soja, une différence est observée en fonction de la concentration en BIS 

introduite dans la composition. Plus elle augmente, plus les gels sont rigides et moins ils se contractent en 

raison d’une plus forte densité de réticulation. 

1.6 Comportement des gels en présence d’insuline 

Les microgels présentés ci-dessus, ont été également mis en présence d’insuline. L’insuline a un rayon 

hydrodynamique de 1,34 nm lorsqu’elle est sous forme monomérique, cette taille est relativement similaire 

à celle du dextran de 4 kg/mol. L’insuline mise en présence de gel de HA-MA20  pénètre jusqu’au cœur des 

microgels alors que pour des gels plus réticulés et plus rigides, qui contiennent 20% de BIS par rapport au 

HA, elle ne pénètre que partiellement (Figure 14). L’insuline est également chargée dans des gels 

macroporeux, elle pénètre dans les poches poreuse des gels. 

 

 

Figure 14: Microgels de différentes composition chargés en insuline-FITC, pour des microgels de HA-MA20, HA-

MA20 BIS20 et pour des gels macroporeux de HA-MA20 BIS67 67%. Echelle 100 µm. 

Ces résultats sont donc similaires à ceux obtenus pour le dextran-FITC 4 kg/mol. On peut donc conclure que 

l’incubation des gels dans des solutions de dextrans fluorescents est un bon outil pour estimer la porosité des 

gels et leur capacité à encapsuler l’insuline.  

De la même manière, les microgels chargés en insuline sont rincés par du tampon PBS, entrainant une perte 

complète de la fluorescence de l’insuline qui n’interagit pas de manière spécifique avec les microgels de HA-

MA avec ou sans BIS. L’insuline est négativement chargée dans le PBS, il n’y a donc pas d’interaction 

électrostatique et aucun autre type d’interaction n’est observé.  

1.7 Dégradabilité des gels chargés en macromolécules 

La dégradabilité des gels de HA-MA20 est étudiée en présence des macromolécules imprégnées dans le 

réseau. Pour ce faire, les gels sont mis à incuber en présence de la macromolécule. Une fois que cette dernière 

a pénétré dans le gel jusqu’à atteindre un état d’équilibre, l’enzyme hyaluronidase est ajoutée pour obtenir 

HA-MA20 HA-MA20, 

BIS20 

HA-MA20, BIS67 

Macroporous 

 

a) b) c) 
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une concentration finale dans le milieu de 500 U/mL, après avoir chauffé le milieu à 37°C pour favoriser la 

cinétique de dégradation. On notera que les gels de HA-MA non chargés sont dégradables avec ou sans BIS 

comme discuté dans le chapitre 3. 

1.7.1 Dégradabilité des gels chargés en dextran 

La dégradabilité enzymatique des microgels est étudiée en présence de dextran. Le dextran 4 kg/mol est 

sélectionné car sa taille permet une pénétration sur tout le volume du gel. Le gel est totalement dégradé en 

2,5 minutes. Les temps mis pour dégrader la totalité du gel de HA-MA20 sont comparables pour les gels dans 

du tampon PBS ou pour des gels dans du tampon PBS après pénétration de dextran fluorescent au cœur des 

matrices. La présence de dextran dans la matrice n’interfère pas avec les mécanismes de dégradation des 

microgels. 

1.7.2 Dégradabilité des gels chargés en PLL 

Deux microgels de HA-MA20 sont étudiés, l’un est chargé en PLL 15 kg/mol et l’autre en PLL 150 kg/mol. 

Les gels ne sont pas dégradables après plus d’une heure d’incubation. 

Des cas ont été reportés où la Hase utilisée peut former des complexes électrostatiques avec le HA dans 

certaines conditions de salinités et de pH. Dans ce cas-là, si le ratio Hase/Ha est faible, l’activité catalytique 

de la réaction enzymatique est presque nulle et la dégradation n’a lieu qu’en présence de large excès de Hase. 

En présence d’une protéine ou macromolécule qui peut se complexer avec le HA, l’activité enzymatique 

dépend de la capacité à former ces complexes, qui, si elle est plus importante pour la protéine va entrainer la 

libération de la Hase, et donc la réactivation de la dégradation. Cependant, au fur et à mesure que la protéine 

se complexe elle empêche l’accès à la chaîne de HA et inhibe à nouveau la dégradation [19],[20]. Dans notre 

cas où un large excès de Hase est utilisé, ces mécanismes ne doivent pas s’appliquer. 

En revanche, il a été montré que les interactions entre des microgels et des macromolécules, pouvaient inhiber 

la dégradation de la matrice. En effet, la présence de liaisons entre la macromolécule et le gel peut limiter la 

diffusion de l’enzyme à l’intérieur du réseau. De plus, le microgel lié à la macromolécule de manière 

irréversible entraine une protection des chaînes de polymère, le substrat n’est plus accessible pour l’enzyme, 

restreignant ou inhibant la capacité de dégradation des matrices. Ainsi, il a été montré que la dégradation de 

microgels de dextran, est liée à l’accès au substrat et à la taille des pores. Les gels de dextran interagissent 

avec de la Con A. Ainsi, la dégradabilité du gel est lié à la Con A présente dans la matrice. En présence de 

glucose, la dégradation est à nouveau possible car le glucose permet le détachement de la Con A restaurant 

la porosité et l’accessibilité des chaînes [21].  

1.7.3 Dégradabilité des gels chargés en insuline 

La dégradation enzymatique des gels chargés en insuline est également étudiée. Les cinétiques de dégradation 

des gels chargés et non chargés, sont similaires : les gels sont totalement dégradés en 2,5 minutes environ 

(Figure 15). 
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Figure 15 : Cinétique de dégradation des microgels de HA-MA15 chargés en insuline ou non en présence de Hase 

500 U/mL, à 37 °C dans du tampon PBS. 

La présence d’insuline n’interfère pas avec les mécanismes de dégradation des gels. 

1.8 Conclusion intermédiaire 

Ainsi, les gels de polyelectrolytes, chargés négativement, préparés à partir de précurseurs HA-MA avec ou 

sans BIS, interagissent fortement avec des protéines modèles portant des charges positives. La pénétration 

de ces protéines dans la matrice depend du rapport de taille entre la protéine et les pores, c’est à dire de la 

masse molaire des protéines et du paramètre de maille des microgels. Les protéines modèles neutres ou 

chargées négativement, dont l’insuline fait partie, n’ont pas d’affinité pour la chaîne de HA, la distribution 

de la protéine dépend uniquement de la porosité du gel. Il est possible d’augmenter la porosité des gels en 

introduisant des macropores mais ceux ci n’ont pas d’effet sur l’encapsulation s’ils ne sont pas fermés par 

une matrice très réticulée. Dans le cas du chargement en protéines qui interagissent avec la matrice par des 

interactions électrostatiques, l’interaction entraine une contraction du gel qui dépend de la rigidité de ce 

dernier et le taux d’encapsulation est régi par la quantité de chaîne de polymère disponible. 

2 Applications aux gels sensibles au glucose 

Les gels étudiés dans la première partie de ce chapitre sont des structures simples composées d’acide 

hyaluronique comme matrice de gel, de méthacrylates afin d’assurer la réticulation et éventuellement de BIS 

pour moduler la porosité et la rigidité des gels. Afin d’introduire une sensibilité au glucose, des fonctions 

acide phénylboronique (PBA) sont greffées sur la matrice de gel qui sont ainsi préparés à partir de précurseurs 

HA-MA-PBA. L’étude des interactions entre ces autres formulations de gels et des protéines modèles est 

abordée dans ce paragraphe. Les fonctions PBA, sont composées d’un cycle aromatique qui leur donne un 

caractère hydrophobe. Les chaînes de polymères composant la matrice comportent 20% de taux de 

fonctionnalisation. Les gels sont préparés en présence de BIS à hauteur de 10 ou 20% par rapport au HA. Les 

microgels seront notés HA-MA-PBAx, BISy, avec x le taux de substitution en PBA et y la quantité de BIS par 

rapport au HA. Le taux de méthacrylation est constant et de 20%.  
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2.1 Etude de l’imprégnation des gels de HA-MA-PBA 

par des macromolécules modèles 

2.1.1 Comportement des gels de HA-MA-PBA en présence 

de PLL 

Compte tenu des faibles taux de substitution, les chaînes de HA-MA-PBA composant la matrice sont 

globalement chargées négativement du fait des fonctions carboxylates. Cette composition entraîne donc 

également de fortes interactions électrostatiques lors de l’introduction d’homopolypeptides chargés 

positivement comme la PLL. Une contraction des gels est observée, les PLL de tailles 15 et 150 kg/mol 

parviennent au cœur des microgels, l’exemple des microgels de HA-MA-PBA20, BIS20 est présenté (Figure 

16 c et f).   

 

Figure 16: Chargement de microgels de HA-MA-PBA20, BIS20, en PLL, 15 kg/mol (a, b et c) et 150 kg/mol (d, e 

et f). a et d montrent des images en transmission à t=0h, c, d, e, et f sont des images de microscopie confocale 

prises après 1h et 3h.   

On peut ici observer clairement la formation de la couche de complexe qui petit à petit s’épaissit jusqu’à 

atteindre à l’équilibre le cœur du microgel (Figure 16 b et e). Le scénario semble donc identique à celui 

observé pour les microgels de HA-MA non fonctionnalisés. Quelle que soit la masse molaire, l’état final est 

le même. La PLL finit par pénétrer l’ensemble de la matrice et induit une contraction de l’ensemble du 

volume. La cinétique observée est similaire pour les deux masses molaires. De fait, le microgel de HA-MA-

PBA se comporte comme un gel assez peu réticulé, il se contracte jusqu’à atteindre à l’équilibre un volume 

représentant 25% de son volume initial. Cette contraction est supérieure à celle observée pour les microgels 

de HA-MA contenant également 20% de BIS par rapport au HA. Cette différence peut s’expliquer par une 

conversion des méthacrylates moins importante, due à une baisse de réactivité des précurseurs contenant les 

fonctions hydrophobes PBA. Le polymère en solution peut former des zones hydrophobes par regroupement 

des fonctions PBA, qui entrainent une plus faible mobilité des chaînes de polymère lors de l’étape de 

réticulation.  

Without PLL 
Bright Field 

CLSM image 
30 min 

CLSM image 
equilibrium 

PLL 15 kg/mol 

PLL 150 kg/mol 
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2.1.2  Comportement des gels de HA-MA-PBA en présence 

de dextran  

De la même manière les gels de HA-MA-PBA20, BIS20 sont immergés en présence de dextrans fluorescents 

de différentes masses moléculaires. Les dextrans fluorescents sont neutres, il n’y a pas d’interactions 

électrostatiques attendues. Les images de microscopie obtenues sont présentées Figure 17. Comme pour les 

microgels ne contenant pas de fonctions PBA, le plus petit dextran de 4 kg/mol entre sur tout le volume du 

gel, mais la fluorescence est plus marquée dans le gel que dans le milieu environnant. Ce contraste positif de 

la fluorescence prouve que les chaînes de HA-MA-PBA interagissent avec le dextran-FITC. Ces interactions 

peuvent provenir de la complexation entre les diols présents sur les chaînes de dextran avec les fonctions 

PBA présentent sur la matrice de gel conduisant à la formation d’esters cycliques par liaisons covalentes 

(Figure 17 b). Le dextran de plus grande masse molaire 70 kg/mol est trop grand pour pénétrer sur tout le 

volume du gel, il reste confiné à l’extérieur, on observe un contraste négatif au cœur du microgel. Cependant, 

les chaînes interagissent en périphérie, et l’interaction est confirmée, la fluorescence est renforcée par rapport 

au milieu extérieur (Figure 17 d). Après rinçage du gel chargé en dextran par du PBS on constante la 

persistence de la fluorescence due aux interactions du dextran et de la matrice de gel (Figure 17 c). 

 

 

Figure 17: Microgel de HA-MA-PBA20, BIS20 a) en absence de dextran par microscopie à transmission b), en 

présence de dextran 4kg/mol obtenue par microscopie confocale c) après chargement en dextran 4kg/mol suivi 

d’une étape de rinçage par du PBS et d) en présence de dextran 70 kg/mol obtenue par microscopie confocale. Les 

imagesb et d sont prises après une nuit d’incubation et l’image c) après 10 minutes de rinçage. 

La fluorescéine est très peu présente sur la chaîne de dextran, un fluorophore par chaîne. Dans du tampon 

PBS elle est chargée négativement. De plus, lors de la synthèse des précurseurs HA-MA-PBA, l’EDC est 

utilisé pour activer les fonctions carboxyliques, il peut être partiellement greffé sur la chaîne et entrainer la 

présence de quelques charges positives sur les matrices de gel. Afin de savoir si les interactions observées 

peuvent s’expliquer par la présence potentielle de ces charges opposées sur les deux partenaires, un autre gel 

de HA-MA-PBA est imprégné dans une solution de dextran modifié par un autre fluorophore, la rhodamine. 

Cette dernière est chargée positivement dans du tampon PBS. Le même comportement est observé pour les 

gels chargés en dextran-rhodamine. Les interactions observées ne sont donc pas électrostatiques. 

Dextran 4 kg/mol 
rinsed with PBS 

Dextran 70kg/mol in 
dextran solution 

Dextran 4kg/mol in 
dextran solution 

Bright field 

a) b) c) d) 
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L’incubation n’a pas été réalisée en direct, la cinétique de pénétration du dextran 4kg/mol ainsi que les 

variations de volume pendant le chargement ne sont pas étudiés. 

2.1.3 Comportement des gels de HA-MA-PBA en présence 

d’insuline  

De la même manière les gels sont placés en contact d’une solution d’insuline avant d’être observés par 

microscopie confocale (Figure 18 a et b).  

 

Figure 18: Gel de HA-MA-PBA20, BIS20 en présence d’insuline-FITC (0,01 wt%). Image a) en transmission, et en 

microscopie confocale du gel immergé b) dans la solution d’insuline-FITC pendant une nuit c) dans du PBS après 

10 minutes de rinçage. 

Comme pour le dextran 4 kg/mol ; l’insuline rentre sur tout le volume du gel. Le dextran 4 kg/mol a un rayon 

hydrodynamique de 1,4 nm, qui est proche du rayon hydrodynamique de l’insuline monomérique qui est de 

1,34 nm [3]. La fluorescence de l’insuline est plus marquée que dans le milieu extérieur (Figure 18 b), 

prouvant une interaction entre l’insuline et la matrice de gel. Après rinçage du milieu par du tampon PBS, la 

fluorescence est toujours visible dans le gel : l’insuline interagit avec le gel. Cependant, l’origine de cette 

interaction n’est pas clairement identifiée, l’insuline n’est pas connue pour former des interactions avec les 

boronates, il peut s’agir d’interactions hydrophobes, entre des patchs hydrophobes de la protéine et les 

fonctions PBA. 

2.2 Etude de la libération des protéines dans les 

microgels sensibles au glucose 

A ce stade, l’origine des interactions entre les différents systèmes étudiés et les microgels de HA-MA-PBA 

est encore floue. Elles peuvent être de différentes natures, en effet les PBA peuvent interagir avec des diols, 

en formant des liaisons covalentes réversibles, ils peuvent également interagir avec des fonctions 

hydrophobes présentes sur les protéines en raison de la présence de cycles aromatiques dans les fonctions 

PBA. Afin de mieux appréhender ces mécanismes, nous étudions le rôle du fructose, qui peut se lier avec le 

PBA et moduler les interactions de celui-ci avec les protéines. Le fructose est un monosaccharide connu pour 

avoir l’une des constantes d’association les plus élevées avec les fonctions PBA [22].  

Bright field HA-MA-

PBA, BIS + insulin 
CLSM HA-MA-PBA, 

BIS + insulin 

CLSM HA-MA-PBA, BIS 

+ insulin rinsed in PBS 
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2.2.1 Etude de la libération du dextran 

Afin d’étudier les interactions entre le dextran et les chaînes de HA-MA-PBA, le milieu est rincé à un débit 

de 2 mL/min avec du PBS ou du PBS contenant 20 mM de fructose. Les microgels chargés sont observés en 

direct par microscopie confocale et l’intensité de la fluorescence due à la présence du dextran est enregistrée.  

En rinçant avec du PBS pendant 30 min, on observe une perte d’intensité de fluorescence de 6 %. Cette légère 

diminution de la fluorescence peut être expliquée par la présence de dextran fluorescent en excès en solution 

dans les pores et qui n’interagit pas avec les chaînes de HA-MA-PBA devenues inaccessibles suite à la 

saturation de l’adsorption du dextran-FITC (Figure 19). En rinçant avec du PBS contenant 20 mM de fructose 

on observe une perte de fluorescence bien plus marquée qui correspond à 40 % de la fluorescence de départ 

sur un temps de 20 minutes (Figure 19). Dans ce cas, l’interaction ne peut-pas être de nature hydrophobe et 

les interactions doivent être dues à la présence de nombreux diols sur les dextrans pouvant interagir avec les 

PBA. L’ajout de fructose permet de libérer le dextran par compétition avec les interactions PBA/diol. 

 

 

 

 

Figure 19: Perte de fluorescence provenant du dextran-rhodamine chargé dans des microgels de HA-MA-PBA20, 

BIS20 en fonction du temps, lors du rinçage par du PBS (orange) ou du PBS + fructose (bleu).  

La perte de fluorescence en présence de fructose a été comparée pour les temps courts, à un modèle qui 

présume que le dextran est libéré dans le milieu extérieur par diffusion en suivant la loi de Fick (courbe en 

annexe 4.4). Le modèle et la courbe expérimentale sont en accord, confortant cette hypothèse.  

La perte de fluorescence est déterminée en mesurant la fluorescence restante dans le gel. Cette évolution de 

la fluorescence dans le microgel est associée à une augmentation du gonflement du volume du gel de +12 % 

par rapport au volume avant l’ajout de fructose. Ce phénomène, n’est pas observé lors du rinçage par du 

tampon PBS. Le gonflement est dû simultanément à la présence de fructose et à la libération du dextran. 
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2.2.2 Etude de la libération de l’insuline  

De la même manière les interactions entre l’insuline et les matrices de gels HA-MA-PBA20, BIS20 sont 

étudiées, en rinçant les microgels chargés en insuline et immobilisés par des microcapillaires par du PBS ou 

du PBS contenant 20 mM de fructose. En rinçant avec du PBS, la fluorescence du milieu perd seulement 5% 

de son intensité en trente minutes (Figure 20). Cette perte est dans le même ordre de grandeur que lorsque le 

dextran est chargé. Elle peut s’expliquer de la même manière par la présence d’insuline non liée présente 

dans les pores. En rinçant avec du PBS contenant du fructose 20 mM la perte observée sur la même période 

de temps est beaucoup plus importante de l’ordre de 30 % par rapport à la fluorescence initiale (Figure 20). 

 

 

 

Figure 20 : Perte de fluorescence provenant de l’insulin-FITC chargée dans des microgels de HA-MA-PBA20, 

BIS20 en fonction du temps, lors du rinçage par du PBS (orange) ou du PBS + fructose (bleu). 

La perte de fluorescence est également associée à une augmentation du volume du gel de +22 % par rapport 

au volume du gel avant l’ajout de fructose. Ce phénomène, n’est pas observé lors du rinçage par du tampon 

PBS. Le gonflement du gel est du même ordre de grandeur que celui observé lors de la libération de dextran 

en présence de fructose.  

Nous avions émis l’hypothèse que les interactions avec l’insuline étaient des interactions hydrophobes, or 

dans ce cas rien ne justifierait la perte de fluorescente en présence de fructose. Si les interactions sont 

sensibles à la présence de sucres, elles sont probablement dues à des interactions impliquant les fonctions 

PBA. De plus la phénoménologie est similaire pour les dextrans, qui ne présentent pas de patchs hydrophobes. 

L’insuline contient plusieurs résidus qui portent des fonctions alcools, pouvant se trouver à proximité l’une 

de l’autre lors du repli de l’insuline sous forme de pelote. Dans ce cas, ces résidus pourraient être vus comme 

des diols par les fonctions PBA. Les résidus identifiés sont deux résidus thréonine (résidu 8 chaîne A et résidu 

27 chaîne B), trois résidus sérine (résidu 9 et 12 chaîne A, résidus 9 chaîne B) certains présents vers l’extérieur 

dans le cas d’insuline monomérique.  
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2.2.3  Rôle de la structure du microgel dans la libération de 

la protéine 

Le relargage de l’insuline en présence de PBS + fructose 20 mM est réalisé pour des gels de différentes 

rigidités préparés à partir de précurseurs HA-MA-PBA20 et en contenant 10 ou 20% de BIS par rapport au 

HA. Les pertes de fluorescence mesurées, reflètant les quantités relarguées pour les différents taux de 

réticulation sont représentés dans le Tableau 4. 

Tableau 4 : Quantités libérée d’insuline et de dextran 4 kg/mol à partir de gels de HA-MA-PBA20, BIS10  et  HA-

MA-PBA20, BIS10  en présence de fructose, et variations de gonflement des observés simultanément (V0 est le 

volume avant ajout de fructose) 

 

Released specie 

HA-MA-PBA20, BIS20 HA-MA-PBA20, BIS10 

Quantity released Swelling variation 

V/V0 

Quantity released Swelling variation 

V/V0 

Dextran 4 kg/mol 

in 30 min 

38 % +12%   

Insulin in 30 min 29 % +15% 21 % +10% 

 

Il est intéressant de noter que dans tous les cas, le relargage de la protéine modèle (dextran ou insuline) a 

lieu. La quantité relarguée est plus faible pour les gels contenant de l’insuline et également pour le gel 

contenant moins de BIS. Ce dernier résultat est surprenant on pourrait s’attendre à ce que les gels de porosité 

plus faible donc moins réticulé relarguent l’insuline plus rapidement en raison d’une meilleure diffusion dans 

la matrice. La variation de gonflement des gels quelque soit l’espèce encapsulée correspond à un gonflement 

de + 10 à + 15% du gel. Ce gonflement est comparable pour les gels de différents taux de réticulation malgré 

la différence de rigidité.  Les variations de gonflement sont dues simultanément à l’ajout de fructose et à la 

libération de l’espèce encapsulée.   

2.3 Conclusion intermédiaire 

La présence d’interactions spécifiques entre les microgels de HA-MA-PBA et des protéines modèles comme 

l’insuline ou le dextran a été démontré. Ces interactions semblent être réversibles en présence de fructose. 

Cette particularité ouvre la voie à une étude plus approfondie des capacités d’encapsulation et relargage de 

ces protéines encapsulées dans des gels de HA-MA-PBA. Ces notions seront développées dans le chapitre 5 

de ce manuscrit.  
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3 Confinement de protéines dans des microgels obturés 

par complexation  

Les résultats présentés précédemment prouvent que les interactions entre les protéines et les matrices de gels 

sont particulièrement importantes pour contrôler l’encapsulation et le relargage des espèces. Nous avons 

montré que lorsque des interactions existent, les protéines sont encapsulées en se liant directement sur la 

matrice de gel, résistant ainsi aux changements de milieux si les interactions sont assez fortes. Ces 

interactions peuvent être de différentes natures, électrostatiques (cas des gels de HA-MA chargés en PLL) 

ou chimiques (cas des interactions PBA/diols pour des gels de HA-MA-PBA chargés en dextran ou en 

insuline).  

Cependant, en l’absence d’interaction, le chargement dans des gels par diffusion dans les pores de la matrice 

ne résiste pas à un changement de milieu, et à la dilution. Un gel chargé en protéine, administré à un patient, 

perd son chargement par diffusion sans contrôle de la délivrance en termes de dosage et de cinétique. 

Plusieurs stratégies sont envisageables afin d’encapsuler des protéines qui n’interagissent pas avec les 

matrices de gels. Tout d’abord il est possible de jouer sur la porosité, en imprégnant les gels dans une solution 

de protéine lorsqu’ils sont à l’état gonflé. Dans ce cas, la protéine peut entrer par diffusion dans le gel. Elle 

peut être encapsulée en changeant le milieu de manière à induire une contraction des gels et donc une baisse 

de leur porosité. Ainsi, la protéine serait emprisonnée dans la structure. Cette diminution de la porosité peut 

avoir lieu en changeant le pH ou la force ionique par exemple. Cependant, ces systèmes sont difficilement 

applicables in vivo, il faut que les valeurs seuils de pH ou de force ionique qui entrainent le gonflement du 

gel correspondent au pH ou force ionique in vivo précisément dans les zones ou la protéine doit être relarguée. 

De plus, les cinétiques de gonflement et de relargage par diffusion doivent être précisément contrôlées.  

Nous souhaitons mettre en place une stratégie alternative. A partir des résultats précédents, nous avons 

montré que la complexation des microgels avec les PLL de grandes masses molaires se faisait en surface du 

microgel, n’affectant pas ses propriétés internes de porosité (le changement de volume est resté faible). En 

revanche, la dégradabilité du gel est sérieusement remise en question. Ainsi, la PLL joue le rôle de bouche-

pores. Il est donc envisageable d’utiliser avantageusement la PLL pour confiner des protéines au sein des 

microgels sans avoir recours à une modification chimique du gel. Ce concept doit pouvoir être exploité à tout 

type de complexation d’une macromolécule en surface d’un microgel, en particulier à la complexation 

boronate-diol. 

3.1 Stratégie de formation de la membrane 

Les stratégies utilisant l’obstruction des pores pour favoriser l’encapsulation d’espèces sont particulièrement 

présentes dans la littérature pour confiner des actifs dans des nanoparticules poreuses comme des particules 

de silice. Par exemple des particules de chitosan modifié par de la Con A peuvent être obsturées par l’ajout 

de dextran [23]. Des microgels entourés de membranes de polyélectrolytes déposés couche par couche ont 

également été décrit pour encapsuler des espèces [24]. Pour les systèmes sensibles au glucose, différents 
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exemples existent mettant en jeu des fonctions glucose oxydase ou acides phénylboroniques pour obstruer 

les pores de particules de silice [25],[26],[27],[28] . Nous avons adapté ces stratégies de blocage de pores 

pour encapsuler des protéines qui ne présentent pas d’interactions avec les matrices de gels.  

3.1.1 Concept 

Nous avons choisi de mettre en œuvre l’encapsulation de protéines modèles qui n’interagissent pas avec la 

matrice en ajoutant une macromolécule qui peut boucher les pores pour confiner la protéine d’intérêt. Cette 

stratégie peut être universelle et s’appliquer ainsi à une gamme large de protéines. Certains paramètres sont 

prérequis pour le bon fonctionnement de ces systèmes. La macromolécule doit être de taille assez importante 

pour se lier à plusieurs chaînes de HA et bloquer la porosité, et finalement empêcher la diffusion de la 

molécule hors du gel. Les interactions doivent être assez fortes pour assurer le maintien de la macromolécule. 

Nous avons illustré cette stratégie en jouant sur deux types d’interactions: les interactions électrostatiques et 

les interactions spécifiques mettant en jeu les fonctions PBA. Le processus d’encapsulation et de libération 

contrôlée est en quatre étapes. 

Dans un premier temps, les microgels sont chargés par incubation. Ils sont sélectionnés pour avoir une 

porosité suffisamment grande pour que la protéine d’intérêt pénètre dans le microgel sur tout le volume afin 

de favoriser le taux d’encapsulation (Figure 21 1). Dans un deuxième temps, une solution contenant une 

macromolécule qui interagit avec la matrice de gel est introduite dans le milieu. Elle est choisie de grande 

masse molaire afin d’avoir une grande longueur de chaîne, et favoriser son confinement à l’extérieur des gels. 

Ainsi, en raison des interactions entre cette macromolécule et la matrice de gel, une membrane va se former 

en surface du microgel et boucher les pores (Figure 21 2). Dans une troisième étape, le milieu est rincé pour 

enlever l’excès de macromolécule et de protéine d’intérêt. Cette étape permet de vérifier la bonne conduite 

de l’encapsulation. En effet, les espèces mises en jeu sont marquées par des fluorophores, il est ainsi possible 

de vérifier que la protéine est bien présente et encapsulée sur tout le volume du gel et de connaître la 

distribution de la macromolécule (Figure 21 3). Enfin, dans une dernière étape le relargage de l’espèce doit 

être déclenché. Différents mécanismes sont envisageables. Il est ainsi possible de choisir une macromolécule 

dégradable qui peut être clivée en segments plus petits, qui ne boucheront plus les pores par pontage (Figure 

21 4a). Enfin, si les interactions sont modulables, il est possible de détacher la macromolécule de la matrice 

de gel, en jouant sur l’interaction de la macromolécule avec une biomolécule introduite dans le milieu (Figure 

21 4b). 
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Figure 21 : Stratégie de confinement de protéine fluorescente (vert) par ajout dans le milieu d’une macromolécule 

(rouge) interagissant avec la matrice de gel (bleu), suivi de la libération de la protéine 1) chargement en protéine 

dans la matrice de gel par diffusion 2) formation d’une membrane en périphérie du gel par interaction entre la 

macromolécule et le gel 3) rinçage des gels pour enlever les excès de macromolécules et de protéines ; et vérifier 

l’encapsulation de la protéine 4) libération de la protéine encapsulée, par dégradation de la membrane complexée : 

a) dégradation de la macromolécule elle-même, par exemple par voie enzymatique, ou b) par dissociation du lien 

microgel-macromolécule par compétition de complexation par exemple.   

3.2 Stratégie d’encapsulation basée sur la 

complexation de polyélectrolytes 

Dans un premier temps, nous cherchons à valider le concept en utilisant la PLL comme agent complexant et 

la matrice de HA-MA. Le dextran joue le rôle de la protéine. Le concept sera par la suite appliqué à l’insuline. 

La protéine et la macromolécule sont toutes deux fonctionnalisées avec un fluorophore de manière à pouvoir 

être suivies par fluorescence en utilisant la microscopie confocale, durant toutes les étapes. Pour être 

observées simultanément, la protéine d’intérêt est marquée, par la fluorescéine qui est excitée à 492 nm et 

qui émet à 512 nm, alors que la PLL est marquée avec de l’Alexa 633 qui est excité à 621 nm et émet à 639 

nm. Pour cette observation simultannée, on utilise deux lasers différents du microscope confocal. L’étude est 

réalisée sur des microgels uniques, maintenus à l’aide d’un microcapillaire dans une chambre d’observation 

placée sous un microscope et connecté à une pompe péristaltique pour introduire des espèces ou changer le 

milieu. 

3.2.1 Encapsulation 

La taille de pore des gels de HA-MA20 est suffisamment large pour permettre la pénétration des protéines 

modèles étudiées : le dextran 4 kg/mol et l’insuline (Figure 22 b). Les microgels sont mis à incuber une nuit 

dans des solutions à 0,1 wt% de protéines marquées par la fluorescéine. Ce temps est suffisant pour que la 

molécule diffuse jusqu’au cœur du microgel. (Figure 22 images a à d: étape 1). 
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La PLL, est ensuite introduite dans le milieu contenant la protéine à hauteur de 0,1 wt%. Comme attendu, la 

PLL, vient se fixer sur la matrice de gel. Elle est confinée à l’extérieur en raison de la taille sélectionnée de 

150 kg/mol (Figure 22 images g: étape 2). On observe une contraction des gels chargés, qui était déjà observée 

sur les gels vides en présence de PLL  (Figure 22 e à h). Le chargement en dextran, ne nuit pas à l’interaction 

de la PLL, car la protéine est présente dans les pores, sans interagir avec les chaînes de polymères composant 

le gel qui restent accessibles. 

Afin de vérifier que la protéine est bien encapsulée, les gels sont rincés par du PBS, jusqu’à disparition de la 

fluorescence du milieu extérieur au bout de 3 minutes (Figure 22 j). La fluorescence de la protéine chargée 

est toujours visible dans le volume du gel, de même que la fluorescence de la PLL en périphérie du gel  

(Figure 22 k). Cet état reste stationnaire pendant au moins 30 minutes. Ainsi, la présence de PLL permet 

d’encapsuler la protéine modèle (Figure 22 images i à l étape 3). L’encapsulation est constatée de manière 

qualitative. Les détails du protocole expérimental sont présentés en annexe. 

Les différentes étapes 1 à 3 sont représentées en Figure 22 pour l’exemple de gels de HA-MA20, chargés en 

insuline. Le confinement est assuré par l’ajout de PLL comme macromolécule. Le même protocole a été 

réalisé pour les gels HA-MA20, BIS20 chargés en dextran-FITC 4kg/mol ou en insuline. Dans tous les cas, 

l’encapsulation de ces protéines est un succès.  Les gels se contractent dans différentes proportions en 

fonction de leur composition. Les variations de volume des gels suite à l’ajout de la PLL sont présentées dans 

le Tableau 5. 

 

Figure 22 : Suivi de l’encapsulation de protéine ici l’insuline par formation d’une membrane de PLL en périphérie 

de gel de HA-MA20. Image de microscopie à transmission a, e, i) et confocale b, f, j )fluorescence de la protéine 

encapsulée ici l’insuline, c, g et k) fluorescence de la PLL, macromolécule formant une peau imperméable autour 

des gels d, h, l) images cumulées en transmission et en fluorescence des microgels. Les images a à d représentent 

l’étape 1 de chargement de la protéine d’intérêt. Les images e à h représentent l’étape 2 la formation d’une 

macromolécule ici la PLL en périphérie du microgel. Les images i à l représentent l’étape3 : étape de rinçage où 

les excès de PLL et de d’insuline sont enlevés mettant en avant l’encapsulation de la protéine d’intérêt.  

Insulin Bright field image PLL-Alexa 633 Cumulated images 

a) b) c) d) 

e) f) g) h) 

i) j) k) l) 
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Tableau 5 : variation de volume des microgels de différentes compositions lors de l’ajout de PLL 150 kg/mol . Vi 

correspond au volume avant l’ajout de PLL. 

 Swelling variationV/Vi (%) 

HA-MA20 -85 

HA-MA20, BIS20 -36 
 

Les taux de contraction observés sont en adéquation avec ceux observés pour les gels non chargés. La 

présence de protéine dans la matrice de gel, n’interfère pas dans le processus d’interaction de la PLL et du 

gel. 

3.2.2 Relargage par dégradation de la PLL peau 

Afin de libérer la protéine encapsulée, différentes stratégies sont disponibles, certaines sont 

physicochimiques en jouant sur les caractéristiques du milieu, d’autres sont moléculaires, en cassant les 

chaînes de macromolécules par dégradation. Le relargage peut être provoqué par un changement de pH qui 

induit une baisse de la densité de charge de la PLL [29], ou une variation importante de la concentration en 

électrolyte [12], [30]. 

Cependant, ces modifications du milieu peuvent induire des changements de conformation de la protéine 

encapsulée. Nous choisissons donc une autre stratégie, qui consiste à cliver la macromolécule en plus petit 

segments par dégradation.  

La PLL est dégradable par une enzyme appelée trypsine. De classe enzymatique EC 3.4.21.4, c’est une 

peptidase du suc pancréatique participant à la digestion des protéines. Elle hydrolyse les liaisons peptidiques 

d’un résidu lysine ou arginine. Pour ce faire, la trypsine coupe les acides aminés en formant un C-terminal. 

En d’autres termes, elle transforme les chaînes polypeptidiques en chaînes plus courtes pour permettre la 

digestion. Nous avons choisi d’utiliser cette spécificité pour neutraliser l’effet obstruant de la PLL présente 

en périphérie de gel et ainsi, pouvoir libérer la protéine d’intérêt. Pour cela, une solution concentrée de 

trypsine est ajoutée dans le milieu afin d’avoir une concentration de 0,01 wt% en trypsine, dans du tampon 

PBS à pH 7,4. Dans ces conditions la PLL est dégradée. 

L’encapsulation et le relargage de protéine modèle par clivage de la PLL sont représentés en Figure 23 pour 

l’exemple de gels de HA-MA20, chargé en insuline comme protéine modèle, et confiné grâce à l’ajout de PLL 

comme macromolécule.  
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Figure 23 : Libération de la protéine encapsulée par clivage de la PLL à travers l’exemple d’un gel de HA-MA20 

Images en transmission a et e) et en microscopie confocale b, c, d, f, g, h) de microgels images a à d) protéine ici 

insuline, confinée par  la présence de PLL comme macromolécule peau images e) à h) libération de l’insuline par 

ajout de trypsine clivant la PLL et induisant un regonflement des microgels. 

Simultanément à la perte de fluorescence, les variations de volume des gels sont mesurées. En effet, sous 

l’effet du relargage en protéine modèle, les gels regonflent. Ce phénomène correspond à l’inversion de la 

contraction observée lors du chargement. Le relargage de dextran 4 kg/mol et d’insuline a été réalisé à partir 

de gels de HA-MA20 et HA-MA20, BIS20. Les gels étudiés ont ainsi des élasticités différentes. Les résultats 

obtenus en termes de perte de fluorescence représentant la quantité de protéine libérée, et en termes de 

gonflement représentant la variation de volume en réponse à la dégradation de la PLL sont présentés dans le 

tableau 6. Les variations de volume sont mesurées à l’équilibre et l’état de référence correspond au volume 

à l’état initial Vi ; c’est-à-dire le volume du gel à l’équilibre dans du tampon PBS contenant la protéine, avant 

ajout de la PLL. 

Tableau 6 : Relargage de dextran-FITC 4 kg/mol et d’insuline encapsulés dans des gels de HA-MA20, BIS20 et 

HA-MA20 et taux de gonflement par rapport à l’état initial (Vi est le volume du gel avant ajout de PLL).  

 HA-MA20 HA-MA20, BIS20 

 Release after 
30 min 

V/Vi Release after 
30 min 

V/Vi 

Dextran 
4kg/mol 

83% +82% 95% +88 

Insulin 64% +87% 61% +100% 

 

Il apparait que les taux de relargage sont similaires pour les différents gels étudiés : supérieur à 80 % pour le 

dextran et avoisinant les 60 % pour l’insuline. Pour l’encapsulation de l’insuline en fin de mesure, une partie 

de la fluorescence est toujours visible en périphérie de gel, là où se trouve la PLL. Au centre du gel la 

fluorescence est perdue. Il est possible que les résidus de PLL puissent retenir une partie de l’insuline par 

interaction électrostatique. Une fois les charges de la PLL saturées, l’insuline n’est plus retenue, elle est 

libérée par diffusion. Le dextran lui, n’est pas retenu par la PLL.  

          Insulin Bright field PLL-Alexa 633 Cumulated 

a) b) c) d) 

e) f) g) h) e) f) g) h) 
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Suite au clivage de la PLL, les gels regonflent. Leurs volumes correspondent à plus de 80 % du volume qu’ils 

avaient avant l’ajout de PLL et ce, pour les deux taux de réticulation. Ainsi, les gels peu réticulés gonflent 

plus. 

Ces résultats sont importants car ils montrent que le relargage de protéines modèles de dextran 4 kg/mol et 

d’insuline encapsulées dans des gels de HA-MA avec ou sans BIS ne sont pas régis par le gonflement du gel 

et les changements de porosité. Par contre, la libération de protéines est dictée par les interactions entre les 

partenaires protéines et matrice de gel. Ces résultats sont concordants avec ceux obtenus précédemment avec 

les gels de HA-MA-PBA. 

3.3 Stratégie d’encapsulation basée sur des interactions 

moléculaires spécifiques 

Le concept précédent repose sur une complexation forte d’une macromolécule de grande taille avec la matrice 

d’hydrogel. Dans le contexte du développement de microgels sensibles au glucose, nous souhaitons 

l’appliquer à la complexation boronate-diol, qui pourrait ensuite être dissociée par compétition avec un 

monosaccharide présent dans le milieu. Pour ce faire, il est nécessaire de synthétiser des microgels porteurs 

de fonctions diols. La macromolécule « bouche-pore » sera porteuse des fonctions boronates. Nous avons 

choisi de privilégier la présence de diols sur la matrice de gel et la présence de PBA sur la macromolécule 

plutôt que l’inverse. En effet, compte tenu de nos résultats précédents (partie 2), les microgels de HA-PBA 

ne seront pas de bons modèles dans la mesure où ils encapsulent les protéines même en absence de 

macromolécule. 

3.3.1 Cahier des charges pour le design des partenaires 

microgels/macromolécule  

La macromolécule porteuse de fonctions boronates doit être longue et multifonctionnelle. Il faut, pour assurer 

un ancrage de la macromolécule qui bouche la porosité, que la macromolécule interagisse avec le gel à 

différents endroits simultanément. En effet, les liaisons PBA/diols sont des liaisons réversibles covalentes, 

le système est dynamique et la présence de plusieurs points d’ancrage augmente la probabilité que la 

macromolécule soit toujours en interaction avec le gel. Elle doit être suffisamment fonctionnalisée, de 

manière à assurer une interaction assez forte avec la matrice de gel, et ainsi assurer l’étanchéité autour du gel 

afin de limiter la diffusion vers le milieu extérieur de l’espèce encapsulée.   

Il est possible de préparer des microgels contenant de forts taux de diols bien répartis sur toutes les chaînes 

et donc sur tout le volume de gel. Différentes structures contenant de nombreux diols telles que les dextrans, 

ou des chaînes d’acide hyaluronique modifiées par des fonctions maltoses, sont hydrosolubles et peuvent être 

réticulés pour mener à des microgels par voie microfluidique. Le processus d’encapsulation et de libération 

de protéine en utilisant les interactions PBA/diols sont présentés Figure 24. 
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Figure 24 : représentation schématique du confinement de protéine par obstruction des pores d’une matrice de gel 

ayant des fonctions diols sur sa structure, par une macromolécule fonctionnalisée par des PBA suivi de la libération 

de la protéine par complexation plus favorable des fonctions PBA avec des diols libres ajoutés en solution. 

3.3.2 Macromolécule fonctionnalisée avec les boronates 

Nous avons choisi de travailler à partir d’une macromolécule d’acide hyaluronique fonctionnalisée avec des 

fonctions PBA. La chaîne de HA est choisie assez longue (60 kg/mol). Le protocole utilisé est similaire à la 

fonctionnalisation des HA-MA. Il est décrit en partie expérimentale. Les taux de greffage en PBA sont de 

l’ordre de 40 %. Les chaînes de HA-PBA sont dans un second temps fonctionnalisées avec un fluorophore 

de manière à pouvoir localiser sa distribution par rapport aux microgels. Pour ce faire, des molécules de 

fluorescéine sont greffées sur la chaîne (protocole en partie expérimentale). Cependant la fonctionnalisation 

n’est pas suffisante pour observer les chaînes de HA-PBA en microscopie de fluorescence. Afin de 

contourner cet écueil, une autre voie de marquage a été envisagée. Elle consiste à introduire dans le milieu 

du rouge alizarine, qui est un fluorophore ayant une fonction diol, comme décrit dans le chapitre 3. Lorsque 

le rouge alizarine est complexé avec des fonctions boronates, il devient fluorescent. L’introduction de rouge 

alizarine permet donc de connaitre la distribution en HA-PBA. 

3.3.3 Système utilisant des microgels dérivés d’acide 

hyaluronique 

Les microgels d’acide hyaluronique, comme par exemple les gels de HA-MA, comportent des fonctions 

diols. Cependant, les constantes de complexation des diols des chaînes de HA avec les fonctions PBA sont 

faibles [31]. Pour cette raison nous avons choisi d’introduire sur les chaînes de HA des fonctions maltose qui 

présentent des diols pendants. Les précurseurs sont synthétisés au CERMAV et ont un degré de substitution 

en fonction maltose de 11 %. 

Afin de préparer des microgels de HA-Maltose, des fonctions pentenoates libres sont également présentes 

sur le HA à hauteur de 14 %. Elles peuvent former des liaisons intrachaînes par photopolymérisation. Nous 

avons choisi d’ajouter un réticulant : le PEG (SH)2 M=3400 g/mol en proportion permettant une réticulation 

complète La préparation de microgels de HA-Maltose se fait par microémulsion inverse en utilisant un 

procédé de microfluidique similaire à celui décrit dans le chapitre 3 pour la préparation de microgels de HA-

MA. Les gels sont réticulés par photoamorçage en présence d’Irgacure 2959 comme photoamorceur introduit 
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à 0,1 wt%. La composition et le protocole de préparation des microgels sont décrits en partie expérimentale. 

La synthèse n’a pas permis d’obtenir des microgels de structure contrôlée. Les microgels obtenus ne sont pas 

réguliers, ils n’ont pas la forme des gouttes de l’émulsion matricielle, mais une forme cylindrique, suggérant 

un mauvais fractionnement des gouttes de phase aqueuse dans le capillaire externe. De plus, il est possible 

que la réticulation ne soit pas suffisante pour assurer une bonne homogénéité sur tout le volume des gouttes, 

la polymérisation est probablement partielle en raison d’une plus faible réactivité. Faute de temps, la 

préparation de ces microgels n’a pas été optimisée, il serait possible d’augmenter la quantité de fonctions 

pentenoates présentes sur les chaînes de HA-Maltose, afin d’augmenter la réticulation des gels ou de moduler 

la longueur de chaîne du réticulant. Il est également possible d’optimiser les conditions de polymérisation 

notamment en irradiant les gels plus longuement en adaptant le temps de parcours sous irradiation dans le 

capillaire. Malgré ces difficultés, les essais préliminaires réalisés avec les microgels synthétisés se sont 

révélés positifs. Ces microgels présentent une bonne affinité pour le HA-PBA et l’encapsulation de dextran 

4 kg/mol et d’insuline a pu être observée.  

3.3.4 Système utilisant des microgels de dextran 

Pour le deuxième couple de partenaire microgel/macromolécule étudié, seule la nature du microgel est 

changée par rapport au système précédent. Nous avons choisi de préparer des microgels de dextran qui portent 

des fonctions diols en position cis sur leurs chaînes.  

3.3.4.1  Préparation de microgels de dextran 

Les microgels de dextran sont préparés en s’inspirant de la préparation de microgels de HA-MA. Pour ce 

faire, des dérivés de dextran méthacrylates (Dex-Ma) sont préparés à partir de dextran 40 kg/mol afin 

d’introduire des fonctions réticulables. La synthèse est similaire à la fonctionnalisation du HA par des 

fonctions méthacrylates. En bref, de l’anhydride méthacrylate réagit sur les alcools primaires du dextran dans 

des conditions douces. Les Dex-Ma fonctionnalisés ont un degré de méthacrylation de 10 mol%. déterminé 

par RMN et seront notés Dex-Ma10  [32]. Le spectre RMN est reporté en partie expérimentale. 

Les microgels sont fabriqués par réticulation du Dex-MA dans des gouttes préparées par microfluidique 

comme décrit dans le chapitre 3. Les compositions des phases aqueuses et organiques sont les mêmes que 

pour la préparation de microgels de HA-MA. Seule la concentration en précurseur Dex-Ma est augmentée à 

5 wt% afin d’être au-dessus de la concentration critique de recouvrement des chaînes. Afin d’obtenir des gels 

stables, ils sont irradiés une deuxième fois en sortie de capillaire.  

Cette fois les gels obtenus sont bien individualisés, et relativement sphériques, ils sont stables et peuvent être 

utilisés pour la suite de l’étude. Leur dégradabilité est observée en présence de l’enzyme spécifique 

dextranase introduite dans du PBS à hauteur de 50 U/mL à température ambiante. 
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3.3.4.2 Essai d’encapsulation de protéines modèles fluorescentes 

Les microgels de Dex-Ma préparés sont incubés pendant 24h dans des solutions de dextran-FITC 4 kg/mol 

et d’insuline-FITC. Les microgels sont ensuite observés par microscopie confocale afin de déterminer la 

distribution des protéines dans les microgels. Comme présenté en Figure 25, les deux modèles de protéines 

(dextran et insuline) ne rentrent pas dans le gel, et ce, quelle que soit leur masse moléculaire. Cela montre 

que la porosité est de très petite taille (inférieure à 2,7 nm). Seule la molécule de petite masse molaire, la 

fluorescéine (MW= 332 g/mol) pénètre dans le gel.  Afin d’augmenter la porosité des gels il est possible de 

diminuer la réticulation, en jouant, par exemple, sur le taux de méthacrylation des précurseurs de Dex-MA.  

 

 

 

Figure 25: Distribution d’espèces fluorescentes dans des microgels de dextran Image a) de microscopie en 

transmission et b, c et d) de microscopie confocale de microgel de Dex-Ma10 immergés dans une solution de b) 

dextran 4 kg/mol, c) d’insuline –FITC  et d) de fluorescéine. 

La fluorescéine pénètre jusqu’au cœur des microgels. L’encapsulation est réversible :  en substituant le milieu 

par du PBS, la fluorescence est perdue car la fluorescéine n’est pas retenue dans la matrice de gel. Aucune 

interaction n’est observée. Pour la suite de l’étude, la fluoréscéine sera choisie comme espèce encapsulée. 

3.3.4.3 Complexation du HA-PBA avec les microgels de dextran  

L’étude est menée dans un premier temps en absence de modèle de protéine dans le microgel (i.e. microgel 

non chargé). Afin de connaitre la distribution des chaînes de HA-PBA, les propriétés du rouge alizarine sont 

utilisées. En effet, comme discuté précédemment le rouge alizarine (ARS) a la propriété de devenir 

fluorescent en interagissant avec les fonctions PBA. Une petite quantité de solution d’ARS concentrée est 

donc ajoutée dans le milieu. La quantité d’ARS introduite est plus de 6 fois inférieure à la quantité de 

fonctions PBA, présentes sur les chaînes de HA-PBA (0,17 mmol/L d’ARS pour 1,05 mmol/L de fonctions 

PBA). Cette précaution est nécessaire, en effet, les interactions avec les PBA sont des interactions 

dynamiques, il y a donc une compétition entre l’interaction PBA/ARS et PBA/diol de la matrice de dextran. 

Il ne faut pas introduire un excès d’ARS, qui pourrait entrainer le détachement de la molécule de HA-PBA 

et empêcher de savoir si le HA-PBA interagit avec le gel.  

d) 



Chapitre 4 : Etude des interactions entre des microgels de HA et des protéines modèles : vers la 
libération contrôlée d’insuline. 
 
 

157 
 

 

Figure 26: Image de microgel de dextran méthacrylate a) de microscopie en transmission b) de microscopie 

confocale, fluorescence du rouge alizarine c) images cumulées  

De manière surprenante, la fluorescence est présente sur quasiment tout le volume du gel (Figure 26). Les 

macromolécules de HA-PBA de 60 kg/mol pénètrent donc dans tout le volume du gel, ce qui est intrigant. 

En effet, jusque là aucune macromolécule de masse molaire aussi élevée n’a pénétré à l’intérieur des 

microgels que nous avons synthétisés. L’absence d’exclusion laisse penser que ces molécules auraient un 

rayon hydrodynamique bien inférieur à celui de celles étudiées précédemment. La fonctionnalisation par 

l’acide phénylboronique, hydrophobe, peut modifier la solubilité des chaînes en solution.  

En outre, aucune contraction du gel n’est observée. Bien qu’il existe une interaction attractive entre les deux 

partenaires, le réseau du microgel et la macromolécule complexante, cette interaction n’est pas suffisamment 

forte pour créer un réseau sous forme d’écorce. L’énergie d’interaction par liaison est plus faible que 

l’interaction électrostatique. En effet, contrairement à des liaisons électrostatiques fortes, les liaisons 

PBA/diols sont un équilibre en solution et donc se forment et se défont sans arrêt. Ainsi, on peut supposer 

que la pénétration du HA-PBA se fait progressivement, lorsqu’une liaison a lieu, une autre fonction PBA de 

la même chaîne de HA-PBA peut interagir plus en profondeur dans le gel sur des diols situés à proximité. La 

probabilité de rencontre peut être favorisée par le premier point d’ancrage qui garde la chaîne de HA-PBA à 

proximité de la chaîne de microgel. Le caractère dynamique permet de procéder à un avancement de proche 

en proche en  profondeur dans le gel, au fur et à mesure que les liaisons se font et se défont.  

Lors du rinçage du milieu avec du tampon PBS, la fluorescence due à l’ARS est toujours observée, les 

interactions entre le HA-PBA et les diols de la matrice de gel ne sont pas réversibles. La concentration en 

HA-PBA n’a pas besoin d’être maintenue constante dans le milieu.  

3.3.4.4 Application au confinement de la fluorescéine 

Pour connaitre la capacité de confinement des systèmes matrice de Dex-Ma/macromolécule de HA-PBA les 

microgels sont d’abord chargés par incubation dans une solution de fluorescéine 0,1 wt% (Figure 27 a à c). 

En rinçant le microgel avec du tampon PBS, la fluorescence est perdue après quelques minutes. Si à l’inverse, 

on introduit dans le milieu une solution concentrée de HA-PBA à 0,1 wt % soit 2,6 mmol/L, le rinçage du 

microgel par substitution du milieu extérieur par du tampon PBS n’est pas suivi d’une perte de fluorescence 

(Figure 27 d à f). Une fois l’encapsulation constatée, du rouge alizarine est introduit dans le milieu pour avoir 

une concentration finale de 0,17 mmol/L et l’immobilisation du HA-PBA est vérifiée par fluorescence 

a) b) c) 
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(Figure 27 f). Les interactions du HA-PBA avec le microgel de dextran sont donc à l’origine du blocage de 

la fluorescéine dans la matrice.  

On constate que, comme pour les microgels non chargés, l’ARS se distribue sur tout le volume du gel, et 

n’est pas confiné à la périphérie, (Figure 27 f). Cependant, la fluorescéine est bien encapsulée sur tout le 

volume du gel (Figure 27 e). Les microgels ne sont pas contractés par ajout de HA-PBA, peut-être du fait de 

leur rigidité importante, ce qui serait en accord avec leur faible porosité. La présence de HA-PBA peut 

entrainer une complexation avec les fonctions diols des chaînes de dextran, et ainsi boucher la porosité en 

créant des liaisons PBA/diols entre les chaînes de la matrice.  

 

Figure 27 : Encapulation de fluorescéine par obturation des pores d’un gel de dextran par une macromolécule de 

HA-PBA. Image d’un microgel de Dex-Ma10 en transmission a, et d) et en fluorescence par CLSM b et e) 

fluorescence de la fluorescéine à =512 nm c et f) fluorescence de l’ARS à =596. Images a à c chargement en 

fluorescéine. Images d à f) rinçage du milieu après ajout de HA-PBA 0,1 wt% (2,6 mmol/L) et après ajout d’ARS 

(0,17 mmol/L). 

3.3.4.5  Relargage contrôlé de la protéine d’intérêt 

Comme discuté dans le chapitre bibliographique, les fonctions acides phénylboroniques ont la capacité de se 

lier à des fonctions diols, et différentes constantes d’association entre les partenaires ont été déterminés. [22]. 

Il a ainsi été montré que la liaison du fructose avec les fonctions PBA était très favorable en raison de 

constantes d’association élevées. Cette propriété est utilisée pour essayer d’entrainer la dissociation des 

fonctions PBA de la macromolécule HA-PBA avec les fonctions diols de la matrice de gel, de manière à 

désobstruer les pores et ainsi libérer la fluorescéine par diffusion. Ainsi, le milieu contenant le microgel 

chargé en fluorescéine et contenant l’ARS introduit précédemment est rincé par du PBS contenant 20 mM 

de fructose dans du PBS en présence d’ARS, en utilisant la pompe péristaltique. Le fructose est donc introduit 

en large excès de manière à favoriser un détachement simultané du maximum de points de liaisons PBA/diols, 

la macromolécule contenant 1,05 mmol/L de fonctions PBA. Cependant, même après des temps très longs, 

de 1h de rinçage, la fluorescéine est toujours présente à l’intérieur du gel, montrant l’inefficacité du 

détachement des macromolécules de HA-PBA. Il est possible qu’en raison de la longueur de chaîne de la 

Bright field Alizarine red Fluorescein 
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macromolécule de HA-PBA et de son taux de fonctionnalisation en PBA important, un détachement 

simultané des différents points d’ancrage soit peu probable. Ainsi, malgré le caractère dynamique et 

réversible des liaisons PBA/diols, la macromolécule reste toujours partiellement attachée à la matrice de gel 

empêchant le relargage de la fluorescéine. Il est envisageable de moduler ses deux paramètres pour 

déclencher le relargage par ajout de fructose. Cependant, pour des macromolécules trop courtes les 

phénomènes de pontages ne seraient pas favorisés et pour de faibles taux de fonctionnalisation, le 

confinement de la molécule d’intérêt pourrait ne plus être assuré.  

3.4 Conclusion intermédiaire 

Nous avons développé une méthode générique pour encapsuler des protéines dans des gels, quand elles 

n’interagissent pas avec la matrice de gel. Pour ce faire, les protéines sont introduites par incubation dans des 

microgels dont la porosité est assez large pour permettre le chargement par diffusion. Dans un deuxième 

temps, une macromolécule qui interagit avec la matrice de gel est introduite dans le milieu. Elle est assez 

longue pour créer plusieurs ponts entre les chaînes pour une macromolécule. Ces pontages colmatent les 

pores de la matrice de gel et emprisonnent la protéine d’intérêt dans la structure complexée. Nous avons ainsi 

montré que des interactions électrostatiques ou des interactions plus spécifiques peuvent être utilisées. Le 

relargage de l’espèce peut être induit par la modification des paramètres physicochimiques (salinité, pH) dans 

le cas des interactions électrostatiques ou par l’ajout de molécules spécifiques tel que des enzymes qui 

dégradent les macromolécules qui confinent les protéines d’intérêts. L’utilisation de monosaccharides 

comme le fructose, pouvant dissocier les complexes macromolécules/microgels par compétition entre les 

liaisons HA-PBA/diols de la matrice et les liaisons HA-PBA/monosaccharides peut être considérée comme 

déclencheur de la libération de la protéine. Cependant, nous avons montré que le relargage n’avait pas lieu 

en présence de fructose seul, pour le système étudié. Il serait possible de moduler les propriétés de la 

macromolécule de HA-PBA notamment la longueur de chaîne et le taux de substitution. De plus, pour libérer 

une protéine comme l’insuline sur plusieurs cycles de manières réversible en fonction de la glycémie, la 

macromolécule devrait également être liée de manière covalente au gel, pour se détacher par ajout de 

monosaccharides, tout en restant à proximité du gel. Enfin, les conditions de dégradation des chaînes de HA 

modifiées par des fonctions PBA ne sont pas triviales pour le cas des précurseurs HA mis en forme sous 

forme de microgels. Une étude de la dégradation des macromolécules libres et liées aux microgels serait 

nécessaire. Enfin, des microgels de dextran moins réticulés pourraient être synthétisés. 

4 Conclusion 

Nous avons montré que la technique choisie, c’est-à-dire l’étude des interactions entre des gels à l’échelle 

microscopique et des protéines modèles par microscopie optique était pertinente et permettait d’obtenir de 

nombreuses informations sur les systèmes. Différents paramètres sont de première importance tels que la 

porosité des microgels qui impacte la distribution des protéines, ou leur réticulation qui impacte leur rigidité 
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et donc leur capacité à se contracter ou à gonfler. Les interactions peuvent être mises en avant, en chargeant 

des espèces fluorescentes, ou en étudiant les variations de gonflement de microgels peu rigides. Dans le cas 

où les protéines à encapsuler interagissent avec les matrices de gel, l’accès à l’intérieur des pores de la matrice 

ainsi que sa dégradation peuvent être inhibés. Les interactions peuvent être de nature électrostatiques, 

hydrophobes ou plus spécifiques. Dans le cas des protéines chargés n’interagissant pas avec les matrices de 

gel, des stratégies de confinement peuvent être mises en place pour encapsuler la protéine en rajoutant dans 

le milieu une macromolécule qui interagit avec la matrice de gel et en bouche les pores. Le relargage peut 

être déclenché par dégradation enzymatique de la macromolécule ou par son détachement. Nous avons 

montré que des interactions électrostatiques ou mettant en jeu des fonctions PBA et diols peuvent permettre 

le confinement de protéines. Cependant, pour les macromolécules utilisées le détachement en fonction du 

taux de sucre n’a pas pu être réalisé. Le design de la macromolécule pourrait être modifié pour optimiser ses 

systèmes. Enfin les matrices de gels de HA-MA-PBA interagissent avec les molécules de dextran et 

d’insuline. Nous avons montré de manière qualitative, que l’interaction est modulable par l’ajout de fructose 

dans le milieu, indiquant qu’elle met probablement en jeu les fonctions PBA des matrices de gel. Ces 

propriétés peuvent être utilisées pour encapsuler et relarguer l’insuline de manière sensible au glucose en vue 

du développement d’un traitement pour le diabète de type 1. Une étude quantitative de l’encapsulation et du 

relargage dans des gels de HA-MA-PBA est menée dans le chapitre suivant.  
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Ce chapitre est consacré à l’analyse quantitative des performances d’encapsulation et de libération d’insuline 

pour les hydrogels développés dans le cadre de ce projet industriel, en collaboration avec le CERMAV à 

Grenoble. Pour des raisons analytiques, nous avons choisi de travailler à l’échelle des hydrogels 

macroscopiques, dits macrogels. Ceux-ci ont la capacité d’encapsuler des quantités plus importantes 

d’insuline, ce qui permet de mieux discriminer leurs performances, aussi bien du point de vue des taux 

encapsulés que des cinétiques de libération. La synthèse des macrogels est également plus simple à mettre 

en œuvre. Ce chapitre fait suite aux résultats obtenus sur les microgels où des gels simples de HA-MA-PBA 

ont montré des propriétés prometteuses. L’obtention de ces résultats sur les microgels de HA-MA-PBA de 

première génération, démontrant leur capacité à retenir l’insuline et à la libérer par l’action du fructose, ont 

suscité notre intérêt, menant à leur étude quantitative. Une seconde famille de gels, les gels de seconde 

génération est également étudiée dans ce chapitre, elle consiste en des gels doublements réticulés mettant en 

jeu des partenaires HA-PBA et HA-Maltose. Le chapitre est présenté d’un point de vue chronologique, les 

gels de seconde génération sont évalués en premier, sans a priori sur les capacités d’encapsulation/relargage.  

Les méthodes et choix analytiques seront discutés. La quantification de l’insuline encapsulée et libérée est 

faite par HPLC ou par spectroscopie de fluorescence. La mise en évidence de certaines propriétés communes 

aux deux types d’hydrogels a suscité une partie complémentaire, visant à étudier les propriétés de chaînes 

d’acide hyaluronique modifiées par des PBA en solution.  

1 Préparation de macrogels doublement réticulés de 

HA-PBA/HA-Maltose  

Les premiers macrogels étudiés sont préparés à partir de précurseurs HA-PBA et HA-Maltose. Ces systèmes 

sont dits doublement réticulés. En effet,  ils sont réticulés de manière permanente pour assurer le maintien de 

la stabilité mécanique des gels, et de manière dynamique en raison de la présence de fonctions PBA (HA-

PBA) et de fonctions diols (HA-Maltose) sur les chaînes de HA. Ainsi, les liaisons dynamiques peuvent se 

faire et se défaire en fonction de la composition du milieu, tout en conservant la structure et l’intégrité des 

gels. La porosité de ces systèmes est donc modulable en fonction du taux de réticulation qui est dépendant 

des liaisons permanentes et des liaisons dynamiques HA-PBA/ HA-Maltose. L’intérêt de ces systèmes est 

d’avoir une porosité modulable pour encapsuler et relarguer l’insuline de manière dépendante à la glycémie.  

Il est à noter que jusqu’à présent, seuls les hydrogels dynamiques avaient fait l’objet d’une étude détaillée. 

ils semblaient prometteurs de par l’évolution des propriétés mécaniques en présence de glucose, et ce, à partir 

de dérivés boroniques peu fonctionnalisés.  
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 Précurseurs HA-PBA et HA-Maltose 

Les précurseurs utilisés ont été synthétisés par Robin Poirot, doctorant sous la direction de Pr. Rachel Auzély-

Velty au CERMAV [1]. Le HA-PBA a un degré de substitution de 15 % en PBA. La chaîne de HA est 

également modifiée pour introduire des fonctions pentenotates pendantes pour réticuler le gel de manière 

permanente. La structure du précurseur est présentée en Figure 1. Le degré de substitution en diène pendant 

est de 20 %. 

 
Figure 1: Représentation schématique de la structure des chaînes de HA-PBA.  

Pour la synthèse de précurseurs HA-Maltose, le maltose est introduit à hauteur de 11 %. De plus, 14 % de 

fonctions pentenoates sont introduites pour réticuler les gels. [2]. La structure du HA-Maltose est présentée 

ci-dessous (Figure 2).  

 

Figure 2: Représentation schématique de la structure des chaînes de HA-Maltose.  

 Présentation de la liaison PBA/Maltose : mécanisme 

Le simple mélange des deux précurseurs HA-PBA et HA-maltose permet l’obtention d’un réseau, via la 

formation d’esters de boronate formant les nœuds de réticulation, comme décrit dans le chapitre 1, Figure 

17. En l’absence de la liaison permanente, dans des conditions de dissociation des liaisons PBA, la stabilité 

des gels ne serait pas maintenue lors de l’immersion des gels en solution, en raison de la bonne solubilisation 

des précurseurs. Afin de mettre en évidence la dissociation des liaisons, le rapport des valeurs de viscosités 

complexes pour des mélanges de précurseurs HA-PBA/HA-Maltose sans glucose et après l’ajout de quantités 

successives croissantes de glucose dans le milieu est présenté  

Figure 3. Pour les différents ratios [PBA]/[maltose] testés, une baisse des rapports de viscosité est observée, 

pour des concentrations de glucose croissante jusqu’à 50 mM. Ce résultat indique que la viscosité des 
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mélanges de précurseurs diminue en présence de glucose montrant que les liaisons PBA/Maltose sont bien 

sensibles au glucose, elles se dissocient, le réseau polymérique, se desserre. Pour les deux ratios 

[PBA/Maltose] la perte de viscosité n’est pas la même, montrant que la réponse au glucose peut être modulée. 

 

 

Figure 3 : Variation de | ∗ |
𝑎𝑣𝑒𝑐 𝑔𝑙𝑢𝑐𝑜𝑠𝑒

 / | ∗ |
 𝑠𝑎𝑛𝑠 𝑔𝑙𝑢𝑐𝑜𝑠𝑒

 (valeurs à 1 Hz) en fonction de la concentration en glucose 

pour des mélanges HA-PBA/HA-Maltose avec différents ratios [PBA]/[Maltose] (1/1 et 1,5/1). La concentration 

en polymère est de Cp= 15 g/L. Les mesures sont réalisées dans du tampon HEPES 0,01 M à pH 7,4 et à 37°C. 

Extrait de [3]/ 

 Formation du réseau permanent 

Les précurseurs peuvent former des liaisons chimiques entre les deux précurseurs grâce à la présence de 

réticulant tel que le poly (éthylène glycol)-bis (thiol) (PEG(SH) 2) (Figure 4). La réaction de couplage thiol-

ène des deux précurseurs est menée par irradiation UV centrée à =365 nm pendant 5 min à pH 4 dans une 

solution saline en présence d’amorceur Irgacure 2959, et d’un agent réticulant. Le degré de réticulation peut 

être contrôlé par la quantité de fonctions thiols introduite par rapport aux fonctions diènes pendantes. Le 

réticulant est introduit pour avoir 100 % ou 50 % des pentenoates engagés dans la réticulation. 

 

Figure 4: Représentation schématique de la formation de liaisons permanentes entre les précurseurs HA-PBA et 

HA-Maltose. 

La création de cette liaison permanente assure une stabilité mécanique des gels en réticulant les chaînes de 

HA entres elles. 

SH 

HS ≡ 

Photoinitiator 
PBS pH 4 
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 Composition et préparation des gels 

Une concentration totale en précurseurs de Cp=1,5 wt% est solubilisée. Les quantités de HA-PBA et de HA-

Maltose sont introduites pour avoir une quantité équivalente de pentonate libre provenant des précurseurs 

HA-PBA et des précurseurs HA-Maltose. Le réticulant est introduit pour avoir une réticulation de 50 ou 

100% en PEG (SH)2 et la photopolymérisation est amorcée sous UV en présence d’Irgacure 2959. Chaque 

gel a un volume de 150 µl et est préparé par moulage dans des contenants cylindriques. Plusieurs séries ont 

été préparées, la première, par nos collaborateurs du CERMAV, a été irradiée 10 min à 40 mW/cm² en milieu 

PBS acidifié à pH 4 [1]. Les macrogels obtenus sont cylindriques de diamètre 6 mm et de hauteur 5 mm. La 

seconde série est préparée au laboratoire dans du tampon PBS à pH 7,4, en utilisant des puit cylindriques de 

dimension 7 mm et 4 mm pour respectivement le diamètre et la hauteur des puits. Après polymérisation, le 

démoulage des microgels est facilité par la rétraction des gels dans une solution saline NaCl 1 M dans les 

micropuits. Les macrogels sont purifiés par dialyse dans du tampon PBS en présence d’azide de sodium à 

0,01 M ajouté comme conservateur. 

 Propriétés de gonflement des gels doublement réticulés  

1.5.1 Protocole de détermination des variations de 

gonflement 

Les gels étudiés ont été préparés à pH 4 et sont rehydratés dans un excès de tampon PBS à pH 4. Ils sont 

pesés après réception. Les valeurs de masses obtenues à pH 4 à la réception des gels sont considérées comme 

masses de référence ou masse de gel initial pour la détermination des variations de gonflement. Différentes 

solutions d’immersion sont sélectionnées pour étudier les variations de gonflement des macrogels. Chaque 

expérience est dupliquée. On étudie les paramètres suivants :  

 l’influence de la présence de fructose : comparaison entre un milieu sans fructose et avec 20 mM 

 l’influence du taux de réticulation : pour des gels de deux taux de réticulation, 50 et 100 % en PEG 

(SH)2, 

 l’influence de la température, à 25 et 37°C.  

Les expériences sont menées en présence et en absence d’insuline. 

Chaque microgel est immergé dans 2 mL de solution. A différents temps, après l’immersion dans les 

différentes solutions, les gels sont précautionneusement retirés des solutions d’immersion. L’excès de 

solution entrainé, est retiré délicatement à l’aide d’un papier filtre, et les gels sont pesés.  

Le taux de gonflement est défini comme :  

𝑄 =
𝑀𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑑𝑒 𝑔𝑒𝑙 𝑑𝑎𝑛𝑠 𝑙𝑒𝑠 𝑐𝑜𝑛𝑑𝑡𝑖𝑜𝑛𝑠 𝑑𝑒 𝑙′é𝑡𝑢𝑑𝑒

𝑚𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑑𝑒 𝑔𝑒𝑙 𝑖𝑛𝑖𝑡𝑖𝑎𝑙𝑒
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1.5.2 Etude du gonflement des macrogels en absence 

d’insuline 

L’évaluation des variations de gonflement obtenues est présentée en Figure 5. Les gels sont plus gonflés à 

pH 4 qu’à pH 7.4. Ceci montre que les liaisons entre les fonctions PBA et maltose sont dissociées. Les gels 

sont donc moins réticulés. Cependant, on constate que la réticulation permanente joue bien son rôle. En effet, 

les gels possédant le plus de réticulations permanentes sont moins gonflés. Les variations relatives de 

gonflement des gels à 25°C lors du passage de pH 4 à pH 7,4 correspondent à une contraction de -13 % et       

-6 %  pour les taux de réticulation respectifs de 50 et 100 % en PEG(SH)2. Les taux de réticulation élevés 

limitent l’amplitude de variation de volume des gels lors des changements de milieux. 

Les macrogels sont immergés dans des milieux tampon PBS à pH 7,4 avec et sans fructose. Le 

monosaccharide choisi est le fructose qui en raison d’une constante d’association avec les boronates élevée, 

amplifie ses capacités de liaison avec la matrice de gel. Il est introduit en excès à 20 mM. La mesure de 

variation de poids des gels est réalisée afin de déterminer l’impact du fructose sur les taux de gonflement des 

gels portant des fonctions PBA. Les mesures sont faites pour les deux degrés de réticulation à 25°C et 37°C 

(Figure 5). 

 

   
 

Figure 5: Variations de gonflement normalisées par la masse de gel à leur réception des macrogels observées par 

immersion des gels dans des solutions de tampon ou de fructose à temperature a) T=25°C, b) T=37°C.   

En présence de fructose les macrogels sont très gonflés pour les petits taux de réticulation. Leur volume peut 

atteindre +70% du volume initial. Pour les gels les plus réticulés le gonflement est limité à +15  % en raison 

des contraintes du réseau permanent. La formation de liaisons entre les fonctions maltose et PBA est en 

compétition avec la formation de liaisons de complexation entre le fructose et les groupements PBA. La 

complexation du fructose est plus favorable, et entraine la rupture de la réticulation secondaire des macrogels 

induisant son gonflement. La sensibilité au fructose est plus importante à 37°C car le taux de gonflement 

relatif (par rapport au gel dans un tampon de même pH sans fructose) est de +29 % en présence de fructose, 
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pour les deux  taux de réticulation de 50 % et 100 % en PEG (SH)2. De plus l’effet de la réticulation n’est 

pas visible. A l’inverse, les taux de gonflements relatifs des gels en présence de fructose par rapport au gel 

dans du PBAà 25°C sont plus faibles de +22 et +6 % pour les gels de réticulation 50 % et 100 % en PEG 

(SH)2. La densité de réticulation affecte le gonflement des gels : ils gonflent moins quand ils sont plus 

réticulés.  

Le comportement des gels en termes de gonflement, impacte la tenue mécanique des gels lors des différentes 

étapes de chargement et de libération en protéines. En effet ils sont préparés et réhydratés à pH 4. Puis dans 

les étapes de purification, de chargement et de relargage en protéines, ils sont immergés dans du tampon PBS 

à pH 7,4. Enfin lors de l’étude de la libération des protéines, le milieu peut contenir du fructose. La stabilité 

mécanique des gels évolue donc lors des différentes étapes de l’étude. Après démoulage, à pH 4 ils sont mous 

et fragiles car gonflés. Lors des étapes à pH 7,4, ils sont suffisamment stables pour être manipulés, et chargés 

en protéines car ils sont plus contractés. Lors de l’étape de libération les gels immergés dans du tampon 

contenant le fructose sont très gonflés et très fragiles.  

1.5.3 Effet de la présence d’insuline sur le gonflement des 

macrogels 

Les macrogels sont mis à incuber en présence d’insuline humaine à 1mg/mL dans du tampon PBS pendant 5 

jours à l’abri de la lumière. L’effet de la présence d’insuline sur le gonflement des gels est étudié pour les 

deux taux de réticulation (Figure 6). 

 

* 

Figure 6: Comparaison des taux de gonflements normalisés de gels incubés dans du PBS et dans du PBS contenant 

de l’insuline humaine à 29 UI/mL pour deux taux de réticulations 50 et 100 % en PEG (SH)2. 

La présence d’insuline n’affecte pas le taux de gonflement des gels. Cette observation montre qu’il n’y a pas 

d’interactions significatives entre l’insuline humaine et les gels de cette composition entrainant la contraction 

de la matrice. En présence de fructose, les gels chargés en insuline gonflent, mais légèrement moins que les 

gels non chargés. L’insuline peut gêner l’accès aux fonctions PBA. 
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2 Etude des gels doublement réticulés chargés en 

insuline  

Cette partie de l’étude a pour but de quantifier l’insuline encapsulée dans les macrogels de HA-PBA/HA-

Maltose décrits précédemment et son relargage dans des milieux aqueux simples mais aussi en milieu 

plasmatique proche des conditions physiologiques. 

 Encapsulation de l’insuline  

La protéine utilisée pour cette étude est l’insuline humaine. Elle est non fluorescente, et soluble à pH acide 

car son point isoélectrique est de 5,5. Une solution mère d’insuline à 50 mg/mL soit 1441 UI/mL est préparée 

dans une solution d’acide chlorhydrique à 5.10-2 M. Cette solution est diluée 50 fois dans du tampon PBS à 

pH 4 pour obtenir un milieu d’incubation contenant 1 mg/mL soit 29 UI/mL d’insuline. Les macrogels, issus 

de l’étape de synthèse à pH 7.4, sont chargés par incubation dans 2 mL de solution d’incubation à température 

ambiante pour une durée de 5 jours à l’abri de la lumière.  

 Méthode de dosage par chromatographie liquide  

2.2.1 Présentation du protocole de détection de l’insuline 

humaine par chromatographie liquide HPLC 

2.2.1.1 Présentation de la méthode de dosage de l’insuline humaine par HPLC couplée à une 

détection par spectroscopie UV ou par spectroscopie de masse 

Dans cette première étude quantitative, nous avons choisi la méthode de chromatographie liquide à haute 

performance (HPLC), qui permet de doser l’insuline avec une bonne sensibilité, tout en séparant d’éventuels 

autres composés présents dans le milieu. Dans notre étude, nous nous focalisons dans un premier temps sur 

la libération de l’insuline à partir des gels dans des milieux aqueux simples. Nous utiliserons donc une 

méthode décrite dans la littérature sans chercher à optimiser le temps d’élution de l’insuline vis-à-vis d’autres 

espèces du milieu [4]. De même, le détecteur UV suffit pour avoir une sensibilité de l’ordre de 0,2 mg/mL, 

soit 5 UI/mL. Le détail de la méthode ainsi que le protocole sont décrits en partie expérimentale. L’insuline 

dans les conditions choisies (débit de la phase mobile et gradient d’élution) a un temps de rétention de 3 

minutes.  

Pour aller plus loin, une série d’essais a été menée avec un autre mode de détection, la spectroscopie de 

masse, afin de pouvoir analyser l’insuline dans des milieux plus complexes. Cette étude a été réalisée en 

collaboration avec Dr. Fabien Xurueb, au laboratoire INSERM – Biologie des maladies cardiovasculaires.   

2.2.1.2 Protocole de l’étude cinétique de libération de l’insuline en milieu aqueux  

Les macrogels sont mis à incuber à température ambiante et à l’abri de la lumière dans des solutions de 2 mL 

d’insuline à 29 UI/mL dans du tampon PBS à pH 4 afin de charger l’insuline dans les macrogels par diffusion. 

Ils sont pesés comme décrit précédemment en fin de processus d’incubation. Enfin ils sont placés dans 2,5mL 
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de solutions de différentes compositions pour étudier le relargage avec et sans monosaccharide. Afin 

d’obtenir une différentiation significative, la libération dans du PBS est comparée à la libération dans un 

excès de fructose à 20 mM. 

Enfin, l’étude est menée à température ambiante et à température physiologique de 37°C. Les solutions de 

relargage étudiées sont : 

 PBS pH 7.4, T=25°C  PBS pH 7.4, fructose 20 mM, T= 25°C 

 PBS pH 7.4, T=37°C  PBS pH 7.4, fructose 20 mM, T=37°C 

Chaque composition de solution de relargage est étudiée pour des gels de différentes densités de réticulation 

de 50 et 100 % en PEG (SH)2,. Chaque expérience est dupliquée. Une fois les macrogels placés dans ces 

solutions, des prélèvements de 200 µL sont réalisés à différents temps afin d’étudier les cinétiques de 

libération de l’insuline en fonction du milieu dans lequel se trouve le macrogel (Tableau 1). Le protocole 

expérimental est résumé Figure 7. 

Tableau 1: temps auxquels des prélèvements sont effectués pour suivre la cinétique de relargage de l’insuline en 

milieu aqueux 

T0 T1 T2 T3 T4 T5 T6 T7 T8 T9 

0h 1h 2h 4h 10h 24h 34h 48h 96h 168h 

 

Afin d’éviter toute interférence sur la colonne, les prélèvements subissent une étape d’ultrafiltration sur des 

filtres Amicon , dont la membrane a un seuil de coupure de 100 kDa afin d’isoler l’insuline. La 

centrifugation a lieu pendant 5 min à 13 000 tr/min. Les échantillons sont ensuite stockés à 4°C jusqu’à leur 

analyse par HPLC.  

 

Figure 7: Représentation schématique du procédé de quantification de l’encapsulation et du relargage de 

l’insuline humaine en milieu aqueux. 

2.2.1.3 Tests de contrôle 

Plusieurs contrôles sont effectués en parallèle de l’étude de libération de l’insuline humaine de macrogels 

doublements réticulés. Premièrement, la stabilité de l’insuline dans le temps dans du tampon PBS est suivie. 
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La concentration d’insuline est choisie à 1,73 UI/mL ce qui correspond à la concentration attendue pour 

100% de libération. Enfin, l’effet de la présence d’acide hyaluronique dans une solution contenant l’insuline 

est également étudiée. Une solution contenant 1,73 UI/mL d’insuline et d’acide hyaluronique 60 kDa 

Cp=1,05 g/L dans du tampon PBS est préparée. Des prélèvements sont réalisés afin de quantifier l’insuline 

de cette solution après filtration par les filtres Amicon .  

2.2.2 Résultats de l’étude cinétique de libération de 

l’insuline 

2.2.2.1 Etude de l’encapsulation d’insuline humaine 

Le chargement en insuline humaine se fait par simple diffusion à travers la matrice des macrogels. Le temps 

d’incubation est assez long, 5 jours, afin de favoriser la diffusion sur tout le volume du gel. Le milieu 

d’incubation contient de l’insuline à 29 UI/mL dans du tampon PBS acidifié à pH 4. 

Visuellement, les macrogels changent d’aspect avant et après incubation. Les gels, initialement transparents, 

restent transparents lorsqu’ils sont incubés dans du tampon alors que ceux qui sont incubés dans du tampon 

contenant l’insuline humaine ont blanchi (Figure 8). L’apparition de cette opacité peut être expliquée par la 

précipitation de l’insuline dans les matrices de gels. De plus, en présence d’insuline, un précipité blanc est 

observé à l’interface eau/air (Figure 8). 

 

                                       a)           b)   

 

Figure 8: Observation visuelle de la précipitation de l’insuline dans des macrogels doublement réticulés dans leurs 

solutions d’incubation et après retrait des solutions. Cas de solutions d’incubation de a) tampon PBS, b) de tampon 

PBS contenant de l’insuline humaine.  

Afin de mieux comprendre, le phénomène de précipitation de l’insuline observé, une solution d’acide 

hyaluronique dans du tampon PBS contenant de l’insuline est préparée et observée après conservation 5 jours 

à température ambiante à l’abri de la lumière. La solution reste transparente sur toute la durée de l’observation 

prouvant que l’acide hyaluronique seul ne fait pas précipiter l’insuline humaine. La précipitation pourrait être 

provoquée par la présence de modifications chimiques sur la chaîne de HA.  

Il est possible d’estimer la quantité d’insuline encapsulée dans les macrogels en émettant l’hypothèse que le 

coefficient de partage de l’insuline entre les macrogels et les solutions d’incubation soit de 1 :1. La quantité 

d’insuline encapsulée dans chaque macrogel est comprise entre 1,5 et 3 UI en fonction de la taille de chaque 

macrogel étudié. Cette estimation peut être comparée, à la fraction dosée dans le milieu d’incubation.  
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2.2.2.2 Etude de la cinétique de relargage de l’insuline humaine 

 a) Remarque sur l’apparence des macrogels en fin de cinétique 

Les macrogels sont ensuite placés dans différentes solutions d’incubation pour 168h et différents 

prélèvements sont réalisés. En fin de cinétique, les milieux contenant du PBS restent transparents et l’intégrité 

des macrogels est préservée. On observe la formation d’un précipité blanc à l’intérieur des macrogels (Figure 

9 a et b). De plus, les macrogels présents dans les milieux de relargage contenant du fructose sont 

partiellement dégradés, ils ne présentent plus une forme cylindrique bien définie (Figure 9 c et d). La 

formation du précipité est beaucoup plus marquée en présence de fructose.  

 

Figure 9: Observation des milieux de relargage et des macrogels immergés en fin de cinétique. a)Gel de réticulation 

100% dans du PBS à pH 7.4 b) Gel de réticulation 50% en PEG (SH)2 dans du PBS à pH 7.4 c) Gel de réticulation 

100% en PEG (SH)2 dans du tampon PBS à pH 7.4 en présence de fructose 20mM d) Gel de réticulation 50% dans 

du PBS à pH 7.4 en présence de fructose 20 mM. 

 b) Remarque sur les profils des chromatogrammes 

Les prélèvements effectués à différents temps après la mise en incubation des macrogels dans des solutions 

de relargage de différentes compositions sont suivis de leur analyse par HPLC afin de quantifier l’insuline 

libérée dans le milieu en fonction du temps. Les solutions de contrôle sont également analysées. La première 

solution de contrôle contient uniquement de l’insuline en solution dans du tampon PBS. Le chromatogramme 

correspondant présente un pic unique correspondant à l’insuline dont le temps de rétention est de 3 min 

(Figure 10). 

 

Figure 10: Pic de l’insuline observé pour la solution de contrôle contenant de l’insuline humaine solubilisée dans 

du tampon PBS. 

b

) 
a

) 
c) d) b) a) 
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Les profils obtenus pour les prélèvements effectués dans les solutions de relargage varient en fonction du 

temps auquel le prélèvement a été effectué (Figure 11). 

 

 

 

Figure 11: Evolution du profil des chromatogrammes en fonction du temps. Exemple d’un macrogel réticulé à 50 

% où la cinétique de relargage de l’insuline humaine est suivie dans du tampon PBS à pH 7,4. 

Le premier échantillonnage est fait à t=0h juste après l’immersion du gel dans le milieu de relargage. Les 

chromatogrammes enregistrés à t=0h ne présentent pas de pics car l’insuline présente dans le gel n’a pas eu 

le temps de diffuser vers le milieu de relargage. A t=4h, un pic pour un temps de rétention de 3 minutes est 

observé correspond à l’insuline relarguée dans le milieu. Un deuxième pic est présent à plus faible temps de 

rétention, il correspond à la présence d’une deuxième espèce non identifiée présente en solution. A t=10h, 

l’intensité des pics mesurée est plus importante, montrant que la quantité d’espèces libérée dans le milieu a 

augmentée. Cependant, les deux pics correspondant à l’insuline et à l’espèce non identifiée sont partiellement 

superposés, il n’est pas possible de déconvoluer les deux signaux et de quantifier l’insuline relarguée. Enfin 

à t=168h, le pic de l’insuline pour un temps de rétention de 3 minutes est de nouveau observable, tandis que 

le deuxième pic a disparu de la fenêtre de temps observée. De plus, on observe une baisse significative de 

l’intensité du signal du pic de l’insuline comparé aux pics à t=4h et t=10h. Le pic non identifié peut être 

expliqué par la présence dans le milieu d’une espèce qui est également relarguée dans le milieu avec le temps. 

En raison de la présence de ce deuxième pic qui se superpose avec celui de l’insuline, la quantification de 

cette dernière n’est pas possible avec cette méthode analytique sur les prélèvements réalisés pour des temps 

intermédiaires.  

Les chromatogrammes obtenus pour les prélèvements analysés ont des profils similaires pour les gels 

indépendamment de leur taux de réticulation ou de leur milieu de relargage (Figure 12). 
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Figure 12: Profil des chromatogrammes obtenus a) pour un gel de réticulation 100 % placé dans du tampon PBS 

à pH 7,4 b) un gel de réticulation 100 % placé dans du tampon PBS à pH 7,4 en présence de fructose 20 mM à 

différents temps de prélèvements. 

c) Résultats du relargage d’insuline 

Les deux solutions de contrôle ont pu être analysées jusqu’à t=168h à température ambiante, les 

chromatogrammes obtenus ne présentent qu’un seul pic pour un temps de rétention correspondant à celui de 

l’insuline. La  première solution de contrôle, composée d’insuline dans du PBS, reste stable. La concentration 

en insuline mesurée correspond à une concentration de 1,73 UI/mL (Figure 13). La deuxième solution de 

contrôle, est composée d’insuline et d’acide hyaluronique. La quantité dosée d’insuline est bien plus faible 

que la quantité introduite 0,9 UI/mL au lieu de 1,73 UI/mL. Cependant, il est possible que la perte d’une 

partie de l’insuline présente soit due à un blocage partiel des pores des filtres Amicon  par l’acide 

hyaluronique en solution. A 37°C les mêmes contrôles sont effectués. La quantité d’insuline quantifiée dans 

du PBS reste constante sur 50 h. 

 

 

Figure 13: Quantification de l'insuline présente dans les solutions contrôles d'insuline humaine dans du tampon 

PBS (bleu) et insuline humaine dans du tampon PBS en présence d’acide hyaluronique en solution (orange) à 

T=25°C. 

Un exemple de profil de libération de l’insuline sur 168h est présenté pour un taux de réticulation de 50 % 

en PEG (SH)2 (Figure 14).  
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Figure 14: Quantification de l’insuline relarguée pour l’exemple d’un macrogel réticulé à 50 %.  

Le taux d’insuline dosé augmente dans le milieu pendant les quatre premières heures, et il proche de zéro au 

denier temps de prélèvement à t=168h. Cette évolution présente une anomalie majeure : la quantité d’insuline 

diminue au-delà d’un certain temps, alors qu’elle devrait rester stable si la totalité de l’insuline est libérée ou 

sinon, continuer à augmenter. De plus, la quantité maximale dosée correspond à ~20 % de la quantité 

encapsulée (sur la base d’une estimation pour un coefficient de partage 1 :1 entre l’hydrogel et la solution). 

Si notre hypothèse de calcul est fausse, alors il est possible que la totalité de l’insuline soit libérée en 4 h. 

Cela signifierait qu’on incorpore beaucoup moins d’insuline que prévu. En tout état de cause, la chute 

ultérieure de la concentration en insuline parait aberrante.   

Notons que la quantité d’insuline relarguée n’est pas plus importante en présence de fructose. De plus, les 

résultats sont similaires pour les deux taux de réticulation.  

A 37°C, le comportement général est le même. L’insuline est quantifiable sur une plage de temps plus longue 

avant que n’intervienne le pic parasite. La quantité d’insuline augmente pendant les dix premières heures 

mais les valeurs au maximum de libération sont très hétérogènes, et sans lien logique avec la présence de 

fructose.  

d) Commentaire sur le pic parasite d’insuline et les observations faites sur la précipitation d’insuline dans le 

milieu. 

Le milieu contenant le fructose semble accélérer la précipitation de l’insuline d’après les observations menées 

sur les milieux de relargage et l’apparence des macrogels décrites Figure 9. Pour les gels plus réticulés le 

signal quantifié augmente pendant 4h, puis est perdu. Finalement après 168h le signal de l’insuline est proche 

de zéro.  
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2.2.3 Analyse de la libération de l’insuline par spectrométrie 

de masse 

Lors d’une étude en collaboration avec un laboratoire de l’INSERM de Bordeaux, visant à déterminer les 

cinétiques de libération de l’insuline en milieu plasmatique, une autre méthode d’analyse a été mise en place. 

Elle consiste à analyser les échantillons par HPLC, couplée à un spectromètre de masse. L’insuline est au 

préalable extraite de l’échantillon, par une extraction en phase solide (SPE). Le détail du  protocole est décrit 

en partie expérimentale. La phase mobile est différente de celle utilisée précédemment, avec un gradient de 

composition. Dans ces conditions, l’insuline possède un temps d’élution beaucoup plus long (entre 11,4 et 

11,6 mn). Ce protocole a été appliqué aux solutions simples étudiées précédemment, dans le but d’isoler 

l’insuline de l’interférent, afin de pouvoir accéder à la totalité de l’information sur la cinétique de libération.  

Le protocole est tout d’abord appliqué aux solutions d’insuline ayant servi de milieu d’incubation aux gels. 

Le résultat est présenté en Figure 15. Il montre que le signal de l’insuline (en bleu) se superpose avec d’autres 

pics, rendant également impossible la quantification de l’insuline avec cette deuxième technique analytique.   

Figure 15: Chromatogramme de la solution d’encapsulation dans lequel un macrogel de réticulation 50% a été mis 

à incuber. Le pic de l’insuline est représenté en bleu. Détection par spectroscopie de masse. 

Les échantillons provenant des milieux de libération sont analysés par la même méthode. Le pic de l’insuline 

dans les prélèvements est bien défini dans les milieux PBS et PBS contenant du fructose (Figure 16). 

Néanmoins, après intégration, il est montré que la quantité d’insuline décroit avec le temps, confirmant que 

l’insuline précipite ou forme des complexes avec des résidus de macrogels présents dans le milieu.  

 

Figure 16 : Chromatogrammes de l’insuline dosée dans le milieu de libération d’un macrogel contenant du PBS à 

t=10h après l’immersion du gel.  
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2.2.3.1 Etude en milieu plasmatique 

Il convient de noter que l’étude préalable en milieu plasmatique avait montré les mêmes écueils, à savoir une 

augmentation continue de l’insuline libérée pendant 24h maximum, puis la chute du signal sur des temps 

longs. A noter que toutes les précautions avaient été prises pour éviter d’éventuels problèmes liés à 

l’adsorption de l’insuline sur les parois de vials. Des coatings systématiques des contenants à l’aide de la 

BSA avaient été réalisés. Les résultats sont reportés en annexe 4.5.  

Les similitudes entre cette étude et les études suivantes réalisées sur des milieux plus simples, démontrent la 

généralisation du phénomène : l’impossibilité de quantifier l’insuline dans le milieu de libération sur des 

temps longs. Ce phénomène semble bien lié à la présence du gel et non au protocole analytique. 

L’amélioration des techniques analytiques n’est pas poussée plus avant à ce stade de l’étude.  

3 Préparation de gels de HA-MA-PBA de taille 

macroscopique  

L’étude des interactions entre des protéines et les microgels d’acide hyaluronique a permis de mettre en 

évidence des interactions attractives entre ces deux partenaires dans le cas des matrices de HA-MA-PBA. En 

effet, ce type de microgels retient aussi bien les dextrans que l’insuline. Les fonctions PBA ont été identifiées 

comme responsables de ces interactions, car les microgels de HA-MA ne présentaient pas de contraste de 

fluorescence positif en présence des protéines modèles. De plus, le rôle prépondérant du groupe PBA a été 

démontré par la dépendance de ces interactions à l’ajout de fructose dans le milieu. Nous avons décidé 

d’évaluer de façon quantitative cette propriété, prometteuse pour l’application au traitement du diabète. Ce 

deuxième type de macrogels contient des PBA, cependant la structure des gels est plus simple. En effet, leur 

réticulation est uniquement composée de liaisons covalentes non réversibles. Ainsi, pour cette deuxième 

composition les fonctions PBA n’impactent pas la réticulation des macrogels.  

Comme montré dans le paragraphe précédent, les milieux à analyser sont complexes et les choix analytiques 

ne sont pas triviaux. Nous avons choisi de continuer l’étude de l’encapsulation et du relargage de l’insuline 

modifiée par de la fluorescéine à partir de macrogels préparés à partir de précurseurs HA-MA-PBA. Les 

objectifs de cette étude sont de contourner les difficultés analytiques rencontrées lors du dosage par HPLC 

mais également de comprendre le rôle des paramètres de composition sur le relargage contrôlée de l’insuline 

et du dextran observé à l’échelle micrométrique. Dans un second temps, les macrogels doublement réticulés 

seront également étudiés en utilisant des méthodes de dosage par fluorescence. 

 Présentation des précurseurs  

Les systèmes utilisent la même chimie que celle utilisée pour préparer les nanogels et les microgels, présentés 

dans les chapitres précédents. Les précurseurs utilisés sont des précurseurs de HA-MA-PBA La synthèse est 

présentée chapitre 3 dans le paragraphe 2.2. Le degré de méthacrylation des gels étudiés est de DM=20 %. 
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Les fonctions PBA sont introduites en différentes proportions. Les précurseurs obtenus ont des DS en PBA 

de 13 et 20%. 

 Préparation des macrogels 

Les macrogels ont une concentration en polymère constante de Cp= 1,5 wt%, le photoamorceur utilisé est le 

même que pour la préparation de nanogels et de microgels: l’Irgacure 2959 est sélectionné. Pour certaines 

formulations, un second réticulant est introduit. Il s’agit généralement du N, N’-méthylenebisacrylamide 

(BIS). Différentes concentrations d’amorceur et de réticulant sont étudiées et leur impact sur les propriétés 

des gels seront discutées.  

Pour produire les macrogels, nous avons choisi une stratégie de moulage  similaire à celle utilisée pour 

préparer des macrogels de HA-PBA/HA-Maltose. 150 µL de solution de précurseurs polymériques est 

introduite dans des micropuits. La polymérisation est amorcée par une minute d’irradiation UV, la fibre 

optique est placée à 3,5 cm de la surface des macrogels. Les caractéristiques de la lampe utilisée sont données 

en partie expérimentale. Après polymérisation, le démoulage des microgels est facilité par l’ajout d’une 

solution saline NaCl 1M dans les micropuits par-dessus les gels formés. Cette solution induit une contraction 

des microgels qui sont ainsi plus faciles à collecter. Les microgels sont purifiés par dialyse dans de l’eau 

ultrapure ou du PBS en présence d’azide de sodium à 0,01 M ajouté comme conservateur. 

 Caractérisation des macrogels 

Les problèmes de tenue mécanique des gels ont été mis en évidence lors de la fabrication des gels. En effet, 

les gels préparés en l’absence de BIS ne sont pas manipulables, ils s’affaissent après l’étape de démoulage. 

Toutes les formulations utilisées pour la suite de l’étude contiennent donc du BIS comme second réticulant 

qui renforce la structure du gel. Lors d’essais préliminaires, l’étape de dialyse permettant d’extraire les 

molécules n’ayant pas réagi, en particulier l’excès d’amorceur, était menée dans l’eau pure. Les gels sont à 

l’état gonflé en raison d’une faible force ionique du milieu. En sortie de dialyse, leur stabilité les rend 

difficilement manipulables. Par la suite, cette étape de dialyse est donc réalisée avec du tampon PBS de 

salinité proche de I=0,15 M. A cette force ionique, les macrogels sont plus robustes et peuvent être utilisés 

pour mener des études de cinétique d’encapsulation et de relargage de protéine.  

Les précurseurs utilisés pour préparer les gels sont caractérisés par le taux de PBA du précurseur HA-MA-

PBA utilisé x, et par la quantité de BIS introduite, y (wt%). Pour la suite du chapitre, les gels sont notés HA-

MA-PBAx, BISy. 
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4 Etude de l’encapsulation de protéines modèles par 

fluorescence 

 Méthode de dosage de l’insuline par spectroscopie de 

fluorescence 

Les macrogels issus de la dialyse dans le PBS sont mis à incuber dans des solutions d’insuline-FITC ou de 

dextran-FITC. Au moment de leur synthèse, ces gels ont un volume de 150 µL, soit 2.25 mg de polymère. 

Les solutions d’incubation en dextran ont une concentration de 1 mg/mL dans du PBS. Les solutions 

d’incubation en insuline ont des concentrations de 0,1 ou de 0,25 mg/mL dans du PBS. Le volume des 

solutions d’incubation est de 1 mL. Les macrogels restent immergés dans leur milieu pendant 60 heures. La 

quantité de protéine modèle fluorescente encapsulée est mesurée par spectroscopie de fluorescence, par 

mesure de l’intensité émise à 519 nm. Elle correspond à la différence de protéine dosée avant et après 

l’incubation. Toutes les conditions sont dupliquées et les macrogels sont pesés avant et après incubation afin 

d’étudier l’impact du chargement sur le gonflement des macrogels. 

 Etude de l’encapsulation de protéines dans les gels de 

HA-MA-PBA  

4.2.1 Encapsulation de dextran comme modèle  

4.2.1.1 Effet de la masse molaire du dextran 

Le Dextran-FITC est choisi comme modèle de protéine. Des Dextran-FITC de 3 masses molaires différentes 

(4, 40 et 70 kDa) sont évalués. Les macrogels étudiés pour l’encapsulation du dextran sont composés de 15 

g/L de HA-MA-PBA20, BIS20 et 3,5 mM d’Irgacure 2959. Après incubation, un contraste positif est observé 

avec le dextran 4kDa (Figure 17 a). La fluorescence observée est plus importante dans les macrogels que 

dans le milieu d’incubation confirmant l’interaction des dextrans avec les matrices de gels. Pour les dextrans 

40 et 70 kDa, les macrogels sont jaunes après incubation, mais sans contraste positif (Figure 17 b).  

 

Figure 17 : a) Contraste positif observé pour les macrogels HA-MA-PBA20, BIS20 chargés en dextran 4 kDa 

immergé dans le milieu d’incubation ; b) Comparaison des colorations des macrogels après chargement par des 

dextrans de différentes tailles et des solutions d’incubation.  

Gel immersed in incubation 
solution containing FITC dextran 

4 kDa  a) b) 
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Afin d’analyser les quantités de dextran encapsulées et de les relier à des paramètres de composition et de 

structure du gel (taille de pore), nous évaluons différents paramètres : 

- la quantité incorporée dans le gel. Elle diffère selon la concentration d’incubation. Elle est gardée constante 

à 1 mg/mL pour l’étude des dextrans mais sera différente pour l’insuline (0,25 ou 0,1 mg/mL). 

L’encapsulation de l’insuline est étudiée dans le paragraphe 4.2.2, 

- le coefficient de partage : il correspond au rapport entre la concentration dans le gel et celle dans le milieu. 

Il est estimé connaissant la quantité de dextran passée du milieu d’incubation vers le gel, et le volume du gel.  

𝐾 =
𝐶𝑔𝑒𝑙

𝐶𝑠𝑜𝑙𝑢𝑡𝑖𝑜𝑛
=

𝑛𝑚𝑜𝑙𝑒𝑠 
𝑉𝑔𝑒𝑙

⁄

𝑛𝑚𝑜𝑙𝑒𝑠
𝑉𝑠𝑜𝑙𝑢𝑡𝑖𝑜𝑛−𝑖𝑛𝑐𝑢𝑏𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛

⁄
 

- le volume du gel après incubation. 

Le Tableau 2 résume les données pour les 3 longueurs de dextran.  

Tableau 2: Résultats de la quantification de l’encapsulation de dextran 4, 40 and 70 kDa dans des macrogels de 

HA-MA-PBA20, BIS20 et variations de gonflement associées. 

Encapsulated  
specie 

Encapsulated quantity 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Hydrodynamic 

diameter  of 

dextran (nm) 

Partition 

coefficient 

Weight variation of the 

gel 

(%) 

Dextran 4kDa 107 1.4 2.1 -11 

Dextran 40 kDa 23 4.5 0.4 -16 

Dextran 70 kDa 0 6.5 0.0 -16 

 

La quantité de dextran encapsulée est directement corrélée à la taille des dextrans. Plus de diamètre 

hydrodynamique est petit, plus la quantité encapsulée est importante. Le coefficient de partage entre la 

solution d’incubation et le macrogel est supérieur à 1 pour le dextran 4 kDa, ce dernier a une taille adaptée 

pour une bonne pénétration dans la matrice où il se concentre grâce à sa capacité d’interaction. Pour les 

dextrans de plus grandes tailles, les coefficients de partage sont inférieurs à 1. Il est ainsi possible d’estimer 

la taille de pores des macrogels qui est entre 2,8 et 9,0 nm.  

De plus, les macrogels se contractent suite au chargement des dextrans. La contraction est expliquée par la 

présence d’interactions entre le dextran et les chaînes de HA-MA-PBA. Pour les dextrans 40 et 70 kDa, les 

gels se contractent de -16 %, contre -11 % pour de dextran 4 kDa. Dans ce cas, on ne peut exclure une 

contribution de la pression osmotique du milieu, qui contient 1mg/mL de dextran dans la contraction des 

gels. La diffusion des dextrans 40 et 70 kDa dans les macrogels est limitée par la taille de pores des macrogels. 

Les interactions sont limitées spatialement, l’accumulation de dextran en périphérie des gels entraine 

également une contraction des macrogels. 

Pour la suite de l’étude le dextran 4 kDa est sélectionné car il pénètre dans tout le volume des macrogels.  
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4.2.1.2 Effet du degré de réticulation du gel 

L’effet du degré de réticulation est étudié en faisant varier le ratio BIS/HA entre 0 et 20 wt% pour des gels 

suffisamment rigides mécaniquement, c’est-à-dire pour des taux de BIS supérieur à 5 wt%. Les macrogels 

contenant 5, 10 et 20 wt% de BIS sont chargés de dextran 4 kDa. Les résultats sont décrits dans le Tableau 

3.  

Tableau 3: Résultat de l’encapsulation de dextran 4 kDa et effet sur les variations de gonflement des macrogels 

HA-MA-PBA20, BISy (y = 5, 10 ou 20)  afin d’étudier l’effet du degré de réticulation des macrogels.  

BIS/HA concentration 
(wt%) 

Encapsulated quantity 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Partition coefficient Weight variation (%) 

5  131±3 2.8 +10 

10 143±10 3.1 -3 

20 107±20 2.1 -11 

 

Les quantités de dextran 4 kDa encapsulées, et donc le coefficient de partage, sont plus importants pour un 

ratio BIS/HA de 10 wt% par rapport aux macrogels contenant 20 wt% de BIS/HA (Tableau 3). L’amélioration 

de l’efficacité d’encapsulation est peut être due à la différence de la taille des pores des deux macrogels qui 

est directement corrélée à la densité de réticulation modulée par la quantité de BIS. Le taux d’encapsulation 

paraît un peu plus faible pour la densité de réticulation la plus faible, alors qu’il devrait augmenter, mais cela 

peut s’expliquer par les difficultés de manipulations liées à la faible tenue mécanique des gels.  

La concentration en réticulant a un impact significatif sur la stabilité mécanique des gels ainsi que sur leur 

taille de pores et peut ainsi limiter l’encapsulation en protéine. 

4.2.2 Encapsulation de l’insuline 

L’insuline sous sa forme monomérique a un diamètre hydrodynamique de 1,34 nm, sa taille comparable à 

celle du dextran 4 kDa est donc adaptée pour entrer dans les matrices de gels étudiées. Des solutions 

d’incubation de 0,1 ou 0,25 mg/mL sont utilisées pour une incubation de 60 heures. Lors de l’incubation dans 

le milieu contenant l’insuline fluorescente, aucun contraste visuel n’est observé, et ce, quelle que soit la 

composition utilisée. Les paramètres de composition des gels et leur impact sur l’encapsulation des macrogels 

sont étudiés. 

4.2.2.1 Etude de l’encapsulation d’insuline dans des gels préparés à partir de HA-MA-PBA20 

Deux variables sont suivies pour étudier l’encapsulation de l’insuline : les variations de gonflement suite au 

chargement et la quantification par dosage. Les paramètres étudiés sont la nature et la quantité de réticulant 

mais aussi la concentration en amorceur UV introduite dans les systèmes. Les gels préparés à partir du second 

réticulant le PEG-diacrylate ont la même concentration molaire en second réticulant que les gels de HA-MA-

PBA20, BIS20. Les résultats sont résumés dans le Tableau 4.  
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Tableau 4 :Etude des variations de gonflements de macrogels de HA-MA-PBA20, BISy (y= 5, 20 50 wt%) ou HA-

MA-PBA20, PEG-diacrylate32 lors de l’encapsulation et étude de l’efficacité d’encapsulation en termes de quantité 

encapsulée, et de coefficient de partage de l’insuline entre les macrogels et le milieu d’incubation contenant 0,01% 

en insuline pour différentes compositions.  

Irgacure 

concentration 
BIS/HA 

(wt%) 

Encapsulated 

quantity 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Partition 

coefficient 

Weight variation (%) 

0,28 mM 5 23±3 1.7 -19 

3,5 mM 20 25±8 1.9 -23 

PEG-diacrylate 32 26±2 2.0 -21 

0,28 mM 20 17±2 1.2 -17 

0,14 mM 20 26±3 2.0 -16 

0,28 mM 50 26±1 2.0 -26 

 

Les quantités d’insuline encapsulées sont plus faibles que pour le dextran car les concentrations de solution 

d’incubation sont plus faibles. Cependant, le taux de greffage en fluorophore de l’insuline étant plus élevé 

que pour le dextran, à concentration égale en espèce fluorescente, la fluorescence de la solution de dextran 

est beaucoup moins marquée. Pourtant, les gels ont une intensité de fluorescence comparable après 

chargement (Figure 18).  

Figure 18 : Image de gels de HA-MA-PBA20,BIS20 après incubation dans une solution de a) dextran 4 kDa à 0,1 

wt%  b) insuline 0,01 wt% 

La comparaison entre les deux systèmes ne peut se faire que sur le coefficient de partage. De manière 

générale, ils sont plus faibles que pour le dextran, ce qui témoigne que l’insuline a moins d’affinité pour la 

matrice. Néanmoins, ces valeurs sont supérieures à 1 et une contraction des matrices de gel est observée, ce 

qui montre que l’insuline est recrutée au sein du gel. La variation du taux de réticulation et la nature du 

réticulant ne semblent pas jouer un rôle majeur. Pire, les taux d’encapsulation sont plus élevés pour les taux 

de réticulation les plus forts, ce qui semble en contradiction avec l’observation faite pour le dextran.  Ceci 

peut s’expliquer par le manque de stabilité mécanique des gels. Pour cette raison, une concentration en BIS 

de 20 wt% et sélectionnée pour la suite de l’étude. La quantité de photoamorceur utilisée n’a pas un impact 

majeur sur les taux encapsulés. La quantité introduite dans un premier temps de 3,5 mM est choisie pour 

avoir une concentration identique à celle utilisée pour la préparation de microgels (0,1 wt%). Cependant, 

comme précédemment discuté, le procédé de fabrication des macrogels n’implique pas de phase organique 

et la polymérisation n’est pas limitée au temps de passage devant la lampe. L’Irgacure 2959 est entièrement 

présent dans la phase aqueuse, dans un milieu transparent. Les conditions de photopolymérisation requièrent 

donc potentiellement moins de photoamorceur. C’est donc pour optimiser la quantité d’amorceur que 

différentes concentrations d’Irgacure 2959 sont testées pour une concentration en BIS constante de 20 wt%. 

a) b) 
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Les gels obtenus ont une stabilité mécanique équivalente, Cependant, l’excès d’Irgacure 2959 confère aux 

gels une couleur jaunâtre (Figure 19) et ne semble pas avoir d’effet sur l’encapsulation de l’insuline les 

coefficients de partage de l’insuline lors de l’encapsulation sont tous compris entre 1 et 2 (Tableau 4).  

 

 

 

 

Figure 19: Macrogels observés après purification pour différentes concentrations en photoamorceur.  

4.2.2.2 Etude de l’encapsulation d’insuline dans des gels préparés à partir de différents HA-

MA-PBA 

Différents précurseurs peuvent être étudiés afin de faire varier la quantité de fonctions PBA présentes dans 

les matrices de gel et déterminer l’influence du taux de greffage sur l’encapsulation en insuline. Les 

précurseurs HA-MA-PBA sont introduits à 15 g/L et les degrés de fonctionnalisation en PBA des précurseurs 

étudiés sont de 13 et 20 %. L’encapsulation de l’insuline est étudiée par le suivi des variations du gonflement 

des gels et le dosage de la protéine encapsulée (Tableau 5).  

Tableau 5 : Etude de la variation de gonflement des macrogels de HA-MA-PBAx, BIS20 avec x=13 ou 20 %, due 

au chargement en insuline et de l’efficacité d’encapsulation en termes de quantité encapsulée et du coefficient de 

partition entre les gels et les solutions d’incubation en fonction du précurseur identifié.  

 

 

 

Les macrogels sont stables indépendamment du taux de fonctionnalisation en PBA. L’efficacité 

d’encapsulation en insuline est bonne. Le coefficient de partition entre l’insuline présente dans les gels et 

présente dans les solutions d’incubation est comparable pour les deux précurseurs.  

Les gels sont stables pour tous les degrés de fonctionnalisation en PBA étudiés. L’encapsulation est efficace 

dans tous les cas.  

4.2.3 Etude de gels sensibles au glucose doublement 

réticulés 

Les macrogels doublement réticulés chargés en insuline-FITC sont également étudiés en utilisant les 

techniques de fluorescence. Les macrogels de réticulation 50 et 100 % en PEG (SH)2 sont étudiés. Les 

résultats concernant l’efficacité d’encapsulation sont résumés dans le Tableau 6.  

 

 

 Encapsulated quantity 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Partition 

coefficient 

Weight variation (%) 

DS 13 % 21±2 1.6 +5 

DS 20 % 25±3 1.9 -23 

Gels after 
dialysis 

3.5 mM 0.28 mM 0.14 mM 



Chapitre 5 : Etude quantitative de la libération d’insuline encapsulée dans des macrogels d’acide 
hyaluronique. 
 
 

186 
 

Tableau 6 : Encapsulation de l’insuline-FITC en termes d’efficacité d’encapsulation, de partition de coefficient 

lors du chargement. Variation de gonflement pour des macrogels doublement réticulés préparés à partir de HA-

PBA et de HA-Maltose en fonction du taux de réticulation 

 Encapsulated quantity 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Partition coefficient Weight variation (%) 

Crosslinking 50 % 29 2.3 -2 

Crosslinking 100 % 24 1.8 -4 

 

L’encapsulation de l’insuline dans des macrogels de HA-PBA/HA-Maltose est dans le même ordre de 

grandeur que pour les macrogels de HA-MA-PBA. L’encapsulation est efficace, les coefficients de partage 

entre les gels et les solutions d’incubation sont largement supérieurs à 1. La quantité encapsulée est 

légèrement plus importante pour le gel de plus faible réticulation, peut-être en raison d’une plus large 

porosité.  

L’encapsulation d’insuline dans des gels doublement réticulés de HA-PBA/HA-Maltose est aussi efficace 

que dans des gels de HA-MA-PBA et dépend du taux de réticulation.  

Pour résumé, l’encapsulation est efficace pour les protéines suffisamment petites pour rentrer dans la matrice 

de gel (Figure 20) 

Figure 20 : Résumé des coefficients de partition obtenus pour l’encapsulation de protéines (dextran ou insuline) 

pour des gels de HA-MA-PBA20, BIS20  

 

Les coefficients de partage sont tous supérieurs à 1, et pour une même composition, ils sont toujours 

supérieurs quand le dextran est encapsulé par rapport à quand l’insuline est encapsulée, montrant une 

meilleure affinité du dextran pour le gel. 

Tableau 7 : Gamme de coefficients de partition obtenus, en fonction des différents paramètres de compositions 

étudiés 

 
Dextran Insulin 

Crosslinking density 2.1-3.1 1.2-2.0 

Photoinitiator concentration - 1.2-2.0 

Substitution degree PBA - 1.6-1.9 
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5 Etude de la libération de protéines  

Les macrogels chargés en protéines modèles sont ensuite placés dans des solutions d’incubation, et des 

prélèvements sont effectués à différents temps, afin d’étudier les cinétiques de relargage dans des milieux 

PBS avec et sans fructose.  

 Dosage de l’insuline par spectroscopie de fluorescence 

5.1.1 Présentation des deux méthodes analytiques 

Le relargage de l’insuline et du dextran sont étudiées en suivant deux méthodes analytiques différentes. Le 

choix de la méthode sera discuté dans le paragraphe 5.2.2.6. 

5.1.1.1 Présentation de la méthode 1  

Afin de quantifier le relargage du dextran et de l’insuline, les gels sont immergés dans 1,5 mL de solution de 

relargage de différentes compositions. Les compositions des solutions utilisées pour l’étude du relargage du 

dextran sont: 

 PBS 

 PBS + glucose 20 mM 

 PBS + fructose 20 mM 

Pour l’étude des cinétiques de relargage de l’insuline, les compositions des solutions de relargage sont 

limitées au PBS et au PBS + fructose 20 mM. Des échantillons de 200 µL sont prélevés à différents temps 

après l’immersion des macrogels dans les solutions de relargage à 0, 15, 30, 60, 120, 240 et 540 minutes. 

Après chaque prélèvement, un volume équivalent de 200 µL de tampon est introduite dans le vial, maintenant 

le volume constant pour toute la cinétique. L’insuline-FITC ou le dextran-FITC sont quantifiés par 

spectroscopie de fluorescence en mesurant l’absorbance de la fluorescéine à 519 nm. 

5.1.1.2 Présentation de la méthode 2  

Les gels sont immergés dans 1 mL de solution de relargage de différentes compositions : PBS ou PBS + 

fructose 20 mM. Les échantillons prélevés pour le dosage sont de 1 mL, ce qui correspond à la totalité de la 

solution. Le milieu est donc totalement remplacé à chaque prélèvement. Ils sont réalisés toutes les 2h pendant 

10 heures. L’insuline-FITC ou le dextran-FITC sont quantifiés par spectroscopie de fluorescence en mesurant 

l’absorbance de la fluorescéine à 519 nm.  

 Gels de HA-MA-PBA 

5.2.1 Relargage du dextran 

Les gels étudiés sont préparés à partir des précurseurs HA-MA-PBA20, BISx avec x=5, 10 ou 10 wt%, en 

présence de 3,5 mM d’Irgacure 2959. Une courbe typique est présentée pour les gels HA-MA-PBA20, BIS20 
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(Figure 21). Elle représente la quantité de dextran-FITC dosée dans les solutions de libération avec et sans 

fructose à 25°C en fonction du temps d’immersion dans la solution. 

 

Figure 21 : Profil de relargage du dextran-FITC chargés dans des gels de HA-MA-PBA20, BIS20 avec et sans 

fructose à 25°C.  

Les gels préparés à partir de HA-MA-PBA20, BIS20 gardent leur intégrité durant le processus de relargage. La 

libération est rapide au début, puis elle ralentit jusqu’à atteindre un plateau 9h après l’immersion du gel. La 

quantité libérée dans un milieu PBS contenant du fructose est largement supérieure à celle libérée dans du 

PBS seul. Dans du tampon contenant du fructose, la quantité maximale de dextran libérée est supérieure de 

37 % à la quantité libérée dans le PBS seul. La différentiation commence 30 minutes après l’immersion des 

gels. Le relargage dans le PBS peut être expliqué par la présence de dextran simplement piégé dans la matrice 

mais non lié aux chaînes de polymère. En présence de fructose, le dextran lié aux chaînes de HA-MA-PBA 

est relargué par compétition favorable entre les liaisons dextran/PBA et fructose/PBA. Une dialyse préalable 

pourrait éliminer cette fraction du dextran non lié. En effet, si on ajoute du fructose après avoir atteint le 

plateau dans le PBS, le dextran est libéré de façon contrôlée (Figure 22).   

 

Figure 22 : Profil de relargage du dextran-FITC chargés dans des gels de HA-MA-PBA20, BIS20  immergé dans un 

premier temps dans du PBS puis transféré dans du PBS contenant du fructose à 25°C.  
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La différence d’efficacité de relargage est confirmée par observation directe des gels. En effet, après relargage 

dans le PBS, les gels restent jaunes en raison du dextran fluorescent lié présent dans le milieu, alors qu’après 

relargage dans un milieu contenant du fructose les gels sont quasi transparents (Figure 23). En présence de 

fructose, les gels gonflent de +19 % par rapport au volume initial suite au relargage du dextran alors que dans 

du tampon le volume du gel regonfle seulement de +6 %. Les mesures sont réalisées deux fois avec une 

bonne reproductibilité.  

Figure 23: Observation visuelle des gels en fin de cinétique en fonction du milieu de la solution de relargage PBS 

ou PBS contenant du fructose. 

L’analyse approfondie des profils de diffusion a montré que sur des temps courts, la libération du dextran 

suit un profil diffusionnel (courbe accompagnée d’une modélisation présentée en annexe 4.4).  

Les gels contenant moins de 20 wt% de BIS ne sont pas stables mécaniquement et aucune différentiation 

n’est observée entre le relargage dans le PBS ou dans le PBS + fructose 20 mM. Ces formulations présentaient 

des taux d’encapsulation aberrants qui peuvent s’expliquer par ce manque de tenue mécanique. 

Les gels présentant une bonne tenue mécanique présentent des profils de libération plus fiables.  Le relargage 

du dextran est plus efficace de 37 % en présence de fructose. Dans ce cas la totalité du dextran encapsulé est 

libéré. Le gel gonfle en présence de fructose.  

5.2.2 Relargage de l’insuline 

En Figure 24, nous présentons un exemple de libération d’insuline, obtenu à partir du même gel que celui 

présenté pour le dextran (Figure 24), soit le HA-MA-PBA20, BIS20.  

 

Figure 24 : Profil de relargage de l’insuline-FITC chargés dans des gels de HA-MA-PBA20, BIS20 avec et sans 

fructose à 25°C. 
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Les clichés montrent également le gel après chargement et à la fin de la cinétique de libération (Figure 25). 

 

 

 

Figure 25 : Images des gels de HA-MA-PBA20, BIS20, a) après incubation , b) après libération dans du PBS c) 

après libération dans du PBS + fructose. b) et c) sont à la même échelle. 

Contrairement au dextran, la libération de l’insuline n’est pas influencée par la présence de fructose. Ce 

résultat est en désaccord avec le comportement observé sur les microgels de HA-MA-PBA. De plus, la valeur 

au plateau correspond à seulement un quart de l’insuline encapsulée. Ce résultat est surprenant et d’autant 

plus difficile à comprendre que le gel a perdu sa coloration, il semble vidé de son insuline en fin d’étude. 

L’absence de corrélation entre le comportement observé pour les microgels et les macrogels nous laisse 

penser que la structure des microgels est différente de celle des macrogels. Cette différence peut avoir deux 

origines : la structure des gels, et notamment la taille ou la distribution de pores, ou encore leur composition. 

La préparation des microgels présente plusieurs différences : 1) la présence d’une émulsion peut induire un 

partage du photoamorceur entre les phases aqueuses et huileuse, rendant la polymérisation moins efficace 

dans les gouttes, 2) la photopolymérisation en ligne en microfluidique peut être incomplète, 3) la présence 

d’une interface peut induire une distribution particulière des précurseurs, notamment s’ils sont de nature 

amphiphile. Afin de retrouver qualitativement les mêmes résultats sur les macrogels, nous avons cherché à 

modifier systématiquement certains paramètres liés à la structure des macrogels et à leur méthode de 

polymérisation.  

Pour plus de clarté, nous résumons ici les caractéristiques principales des cinétiques de libération sous forme 

d’un tableau (Tableau 8), les cinétiques présentées ultérieurement représentent le pourcentage d’insuline 

libéré par rapport à la quantité encapsulée mesurée expérimentalement. Nous nous intéresserons en particulier 

à : 

 La quantité d’insuline libérée au plateau dans le tampon et en présence de fructose 

 La fraction d’insuline libérée au maximum, par rapport à la quantité initialement encapsulée 

  

a) b) c) 
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Tableau 8 : Quantité d’insuline encapsulée et relarguée dans des milieux avec et sans fructose pour des gels 

préparés de HA-MA-PBA20, BISy (y = 10, 20, ou 50 %wt) ou HA-MA-PBA20, PEG-dite32,  

Irgacure 

concentration 

(mM) 

BIS/HA 

(wt%) 

Quantity 

encapsulated 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Quantity released 
in PBS 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Quantity released 
in fructose 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Percentage 
of insulin 
recovered 

(%) 

0,28 5 23 5.5± 2 % 6.6 29 

0,14 20 25 4.2 ± 10 % 5.4 ± 2 % 21 

0,28 20 17 4.6± 6 % 6.0 ± 10 % 35 

0,28 PEG-diacrylate 

32 

26 5.1 ± 10 % 5.6 ± 10 % 22 

3,5 20 26 6.6± 2 % 6.6 ± 2 % 26 

0,28 50 26 3.5 ± 14 % 4.4 ± 2 % 17 

 

5.2.2.1 Effet de la concentration en amorceur 

Les gels étudiés ont des concentrations constantes de précurseurs de HA-MA-PBA de 15 g/L, et de BIS 20 

wt% par rapport au précurseur HA. Les concentrations en Irgacure sont variées de 0,14 , 0,28 et 3,5 mM. Les 

profils de relargage obtenus sont présentés en Figure 26. 

   

Figure 26 : Profil de relargage de l’insuline en fonction de la concentration en Irgacure a) 3,5 mM b) 0,28 mM c) 

0,14 mM pour des macrogels de HA-MA-PBA20, BIS20. 

En fin de cinétique de relargage, les gels contenant un faible taux d’amorceur sont plus jaunes en milieu PBS 

comparé au milieu PBS + fructose. Les observations visuelles des gels sont en accord avec les profils de 

relargage. Pour les gels contenant 3,5 mM d’Irgacure 2959, il n’y a pas de différence entre les quantités 

libérées dans un milieu contenant ou non du fructose (Tableau 8). Cependant, en diminuant la quantité 

d’Irgacure à 0,28 ou 0,14 mM, le maximum d’insuline relarguée est plus important en présence de fructose. 

Des différences de respectivement 22 et 23 % par rapport aux quantités libérées dans le PBS sont observés. 

Ces résultats sont en adéquation avec les résultats observés par microscopie lors de l’étude des microgels. La 
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fraction libérée mesurée est plus importante pour le gel préparé à partir de 0,28 mM d’Irgacure, cependant,  

la quantité encapsulée mesurée était également plus faible.  

Il est intéressant de noter que l’Irgacure peut être partiellement greffé sur la matrice de gel. Dans ce cas des 

groupements OH sont présents et disponibles sur les matrices de gel et peuvent être en compétition avec le 

fructose en diminuant son efficacité pour déclencher le relargage de l’insuline.  

Les cinétiques sont différentes pour les profils de relargage des gels contenant 0,14 ou 0,28 mM d’Irgacure 

2959. Dans les deux cas, le relargage dans le PBS commence après 2h dans le PBS avec ou sans fructose. 

Cependant, après 2h, la différentiation entre les profils obtenus avec ou sans fructose est plus importante pour 

les faibles concentrations en Irgacure et dans ce cas les profils atteignent des plateaux alors qu’à 0,28 mM la 

stabilisation est atteinte après 9h seulement. Le gonflement des gels en présence de fructose est indépendant 

de la concentration en Irgacure. La reproductibilité des résultats est bonne. De plus, on constate que la 

quantité d’insuline libérée ne correspond pas à la quantité encapsulée. Pour la suite de l’étude, la 

concentration en Irgacure est de 0,28 mM sauf si précisé autrement. A cette concentration, 23 % de l’insuline 

encapsulée est quantifiée dans les milieux de relargage contenant du fructose.  

Une concentration minimum d’Irgacure doit être utilisée pour favoriser une libération d’insuline plus 

importante dans le fructose par rapport au PBS. Dans tous les cas seule une fraction de l’insuline 

encapsulée est quantifiée lors du maximum de libération.  

5.2.2.2 Effet de la concentration en réticulant 

Les gels étudiés ont des concentrations constantes en HA-MA-PBA de 15 g/L et d’Irgacure 2959 0,28 mM 

Les quantités de BIS sont variées de 5 ,20 et 50 wt%.  

Les gels contenant moins de 20 wt% ne sont pas stables mécaniquement, cependant, ils semblent encapsuler 

et libérer l’insuline dans une plus grande proportion en raison d’une plus grande taille de pores. Les gels sont 

cependant cassés en fin de cinétique, il n’y a pas de différence entre le relargage en présence de fructose ou 

dans du tampon, mais l’état des gels implique une plus grande incertitude dans la mesure. Les profils obtenus 

pour les gels ayant une bonne tenue mécanique sont présentés Figure 27. 

  

Figure 27 : Profil de relargage des macrogels de différentes densité de réticulation a) 20 wt% b) 50 mol%. 
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En augmentant la concentration de BIS à 50 wt%; les gels ont une porosité resserrée, et le relargage dans le 

fructose est supérieur de 20 % par rapport au relargage dans le PBS (Tableau 8). Cette différence est plus 

marquée pour les gels contenant 20 wt% de BIS. De plus, le maximum de relargage atteint un plateau plus 

faible pour une concentration de BIS de 50 wt%. Ces différences peuvent s’expliquer par les tailles de pores 

des gels qui sont liés au degré de réticulation qui limite l’encapsulation et le relargage pour les grandes 

concentrations en BIS.  

Le relargage de l’insuline est plus important en présence de fructose pour les gels stables. La quantité de 

réticulant peut limiter la taille de pores et donc le maximum d’insuline libérée. 

5.2.2.3 Influence de la nature du réticulant 

Deux réticulants sont utilisés : le BIS et le PEG(SH)2, pour des concentrations de 50 mol% par rapport au 

HA (20 et 32%wt respectivement) en présence de 15 g/L de précurseurs et de 0,28 mM d’Irgacure 2959. Les 

profils de relargage sont comparables. Il n’y a pas de d’amélioration de l’efficacité de relargage en présence 

de fructose. Les gels restent légèrement jaunes en fin de cinétique. Les quantités d’insuline relarguées sont 

largement inférieures aux quantités encapsulées (Tableau 8). Il n’y a pas d’effet de la nature du réticulant.  

5.2.2.4 Effet du taux de PBA 

L’impact du taux de PBA sur le relargage et la reproductibilité, sont étudiés, en préparant des gels avec 

différents précurseurs contenant 13 ou 20% de PBA. Les résultats sont présentés dans le Tableau 9.  

Tableau 9 : Quantité d’insuline encapsulée et relarguée dans des milieux avec et sans fructose pour différents 

précurseurs de HA-MA-PBAx, BIS20 (x= 13 ou 20%). 

DS Encapsulated quantity  
 (µg/mg HA-MA-PBA) 

Released amount 
in PBS 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Released amount 
in fructose 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

 Recovered 
 insulin  

(%) 

Weight reswelling 
 in fructose (%) 

13 % 21 6.1± 2 % 6.8 ± 2 % 32  

20 %-1 26 4.2 ± 10 % 5.4 ± 2 % 21  +25 
20 %-2 30 8.3± 7 % 8.0 ± 20 % 28 +10 

 

Les profils de relargage obtenus pour les précurseurs contenant 13 % de PBA, ont un maximum 10% plus 

élevés dans les milieux contenant du fructose. Cette faible différence peut-être due à un faible taux de PBA 

qui limite la quantité d’insuline liée à la matrice de gel.  

5.2.2.5 Remarque sur la reproductibilité 

Pour les deux précurseurs utilisés ayant un taux de fonctionnalisation de 20 %, les variations de gonflement 

sont reproductibles, les gels en présence de fructose regonflent. Cependant, les profils de relargage ne sont 

pas reproductibles. La présence de fructose ne permet pas de relarguer plus d’insuline (Tableau 9). La 

quantité relarguée est légèrement supérieure pour la deuxième synthèse, même s’il reste partiel. 

5.2.2.6 Remarque sur le choix de la méthode analytique 

Pour toutes les formulations qui permettent d’obtenir des gels avec une tenue mécanique suffisante, le 

pourcentage d’insuline libérée quantifié par spectroscopie de fluorescence correspond au maximum à 35 % 

de la quantité encapsulée quantifiée. Tous les résultats présentés jusqu’à présents sont obtenus par la méthode 
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1 décrite paragraphe 5.1.1.1. Les résultats obtenus pour des macrogels chargés par de l’insuline humaine 

quantifiée par HPLC, ont conduit à l’hypothèse que les gels libèrent également des résidus de HA dans le 

milieu qui rendent l’insuline indétectable au bout d’un certain temps. Pour contourner cette difficulté, une 

autre méthode d’échantillonnage est testée, où la totalité du volume de la solution de relargage est prélevée 

et remplacée par un volume équivalent de milieu d’incubation. Les prélèvements sont faits, à intervalles de 

temps régulier de 2h pendant 10h. Notre hypothèse de travail est que le remplacement total du milieu évite 

un temps de séjour trop long de l’insuline dans le milieu, en présence de possibles résidus de gel. Les résultats 

obtenus sont présentés en Figure 28.  

  

Figure 28 : Profils de relargage de l’insuline obtenus pour a) la méthode 1 b) la méthode 2. Les profils sont obtenus 

pour des gels de HA-MA-PBA20, BIS20, Irgacure 0,28 mM. 

Le maximum d’insuline quantifiée dans le milieu en fin de cinétique suite à la méthode 2, permet de retrouver 

68% de l’insuline encapsulée quantifiée (Tableau 10). 

Tableau 10 : Quantité d’insuline encapsulée et relarguée dans des milieux avec et sans fructose pour des macrogels 

de HA-MA-PBA20, BIS20 traité par les méthodes analytiques 1 et 2.  

 
DS 

Encapsulated quantity 
 (µg/mg HA-MA-PBA) 

Released quantity in PBS 
(µg/mg HA-MA-PBA) 

Released quantity in 
fructose 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Percentage of 
insulin recovered 

(%) 
Method 1 26 4.2 ± 10 % 5.4 ± 2 % 21  

Method 2 28 14.8± 6 % 18.2 ± 10 % 68 

 

La différence d’efficacité de relargage entre les milieux contenant du PBS ou du PBS et du fructose est 

similaire à celle obtenue par la méthode 1. Le changement de méthode semble corroborer l’hypothèse du 

relargage de résidus HA-MA-PBA avec le temps. La méthode de prélèvement joue donc un rôle primordial 

dans l’analyse de la libération d’insuline.  

La quantité d’insuline dosée dans le milieu externe est sensible à la méthode de prélèvement. Il est probable 

que les problèmes observés ne se produiraient pas en milieu ouvert. Cependant, la dépendance de la cinétique 

de libération au fructose reste peu importante, avec seulement 30 % d’insuline supplémentaire. relarguée en 

présence de fructose. Les gels étudiés présentent le défaut majeur de perdre la moitié de leur chargement par 

diffusion en absence de fructose.  
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 Etude des gels doublement réticulés HA-PBA/HA-

Maltose 

La quantité d’insuline relarguée à partir des macrogels doublement réticulés est déterminée en utilisant la 

méthode analytique 1. Les résultats sont présentés en Figure 29.  

 

Figure 29 : Profil de relargage de l’insuline à partir de gels doublement réticulés de HA-PBA/HA-Maltose de taux 

de réticulation a) 50 % b) 100 %  

Pour les taux de réticulation de 50 %, une différence de 33 % est observée entre le relargage dans le PBS 

comparé à un milieu contenant du fructose. Cependant, la taille des gels après dialyse n’est pas égale pour 

tous les gels, leur taille varie de 40 %. La quantité d’insuline est proportionnelle à la taille des gels. Pour les 

gels contenant 100 % de réticulant, moins de 10 % de variation est observé concernant la taille des gels. Dans 

ce cas, aucune différence n’est observée entre la quantité quantifiée dans les milieux de relargage contenant 

du fructose ou non. Dans les deux cas, seulement, 40 % de l’insuline encapsulée est quantifiée en fin de 

cinétique (Tableau 11). Cette valeur est supérieure aux valeurs obtenues pour les gels de HA-MA-PBA. Les 

phénomènes entrainant la perte de l’insuline quantifiable dans les milieux lors de la libération sont peut-être 

moins marqués pour les gels dynamiques. Nous avons émis l’hypothèse que l’insuline précipitait dans le 

milieu, suite à la libération progressive de résidus HA. Si la précipitation est liée à la présence de fonctions 

PBA sur les chaînes de polymères, les gels dynamiques utilisés sont moins fonctionnalisés ce qui permettrait 

de limiter la précipitation de l’insuline dans le milieu mais peut limiter les quantités encapsulées.  

Tableau 11 : Quantité d’insuline encapsulée et relarguée en fonction du taux de réticulation des gels doublement 

réticulés.  

Crosslinking 
density 

Encapsulated quantity 
(µg/mg HA-MA-PBA) 

Released 
quantity in PBS 
(µg/mg HA-MA-PBA) 

Released quantity 
in fructose 

(µg/mg HA-MA-PBA) 

Percentage of 
insulin recovered 

(%) 
50 % 29 7.5 ± 20 % 11.2 ± 9 % 38 

100 % 24 9.7± 4 % 10.2 ± 6 % 42 

 

En conclusion, aucune différence significative n’est observée pour la libération de l’insuline dans du PBS 

ou du fructose, malgré des variations de gonflement sensibles au fructose. 
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En résumé, la libération du dextran et de l’insuline a été étudiée en présence de fructose et dans du tampon 

PBS seul. La libération de dextran en fonction du fructose est différenciée et totale. Cependant, les mêmes 

résultats ne sont pas obtenus avec l’insuline: en optimisant les paramètres de formulations, la concentration 

libérée en présence de fructose est différenciée et plus importante par rapport à la libération dans du tampon 

seul, mais le maximum libéré ne correspond qu’à une fraction de l’insuline encapsulée. Il semblerait que 

l’insuline ne soit plus quantifiable dans le milieu suite à des phénomènes de précipitation. Cette 

phénoménologie est commune aux deux générations de gels de HA modifiés par des PBA : le même 

comportement est observé pour les gels doublement réticulés et les gels de HA-MA-PBA. De plus dans tous 

les cas, la libération de dextran/insuline dans du tampon seul n’est pas nulle, ce qui est un défaut pour 

l’utilisation des gels dans le traitement du diabète.  

6 Conclusion 

Nous avons préparé avec succès des macrogels de différentes compositions en utilisant les précurseurs HA-

MA-PBA et les précurseurs HA-PBA/HA-Maltose. La stabilité mécanique des gels est fortement dépendante 

du degré de réticulation et du taux de gonflement des gels. Ainsi, pour les gels de HA-MA-PBA, un second 

réticulant doit être utilisé en plus des 20 % de réticulation provenant des méthacrylates. De plus, dans des 

milieux de faible salinité, les gels sont très gonflés et donc fragiles et difficilement manipulables. 

Les premiers essais ont été menés, en encapsulant de l’insuline humaine dans des macrogels présents en 

milieux aqueux ou plasmatique. L’insuline est dosée par HPLC couplée à un spectromètre UV ou de masse. 

La précipitation de l’insuline dans les milieux de relargage est mise en évidence. La quantification de 

l’insuline encapsulée ou relarguée est rendue impossible par la présence d’une seconde espèce libérée dans 

le milieu, qui pourrait être des résidus de gels.  

Afin de contourner ces écueils, la suite des expériences de quantification est effectuée par spectroscopie de 

fluorescence, par suivi de l’encapsulation et de la libération de protéines modèles fluorescentes. Les gels 

préparés à partir de HA-MA-PBA ne sont pas des matériaux idéaux, en effet, la libération d’insuline se 

produit également en milieu PBS. Les résultats ne sont pas reproductibles pour deux batchs de précurseurs 

contenant le même taux de PBA. Cependant, pour certaines compositions, la libération d’insuline est 

supérieure de 30% dans un milieu contenant du fructose par rapport à un milieu PBS.  

Les gels doublement réticulés, ne semblent pas libérer l’insuline de manière contrôlée par la présence de 

fructose, même si leur gonflement est plus important dans ce cas-là en raison de la complexation compétitive 

entre les HA-PBA et le fructose.  

Dans tous les cas, la quantité d’insuline libérée quantifiée, ne correspond pas à la quantité encapsulée 

quantifiée prouvant la perte du signal de l’insuline. Cette perte peut être expliquée par la libération dans le 

milieu de résidus de HA au fur et à mesure de la cinétique. Ces résultats semblent confirmés par l’utilisation 

d’une méthode analytique alternative où la totalité du milieu de relargage est changé à chaque prélèvement à 

intervalles de temps réguliers pour limiter la concentration en résidus HA dans le milieu. Avec cette méthode 
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68% de l’insuline encapsulée est quantifiée dans le milieu de relargage. La présence de ces résidus est 

concordante avec les résultats obtenus pour le dosage de l’insuline humaine par HPLC.  

7 Comportement du HA-PBA en solution et aux 

interfaces 

Les différents comportements observés lors des processus de fabrication des macrogels ont montré que les 

systèmes sont complexes. Nous nous sommes interrogés sur le rôle de l’hydrophobie de l’acide 

phénylboronique sur les propriétés des chaînes de polymères modifiées, que ce soit en solution ou aux 

interfaces. En effet, le greffage de fonctions boronates sur des chaînes de polymère très hydrophile comme 

le HA lui confère un caractère amphiphile [5]. Nous avons mentionné à plusieurs reprises la possibilité que 

les hydrogels contiennent des poches hydrophobes, du fait de l’assemblage de ces fonctions, par interaction 

Pi-Pi par exemple. Ainsi, cette partie du chapitre est dédiée à l’étude de ces propriétés. De plus, la formation 

d’un ester boronate lors de l’ajout d’un diol devrait renforcer le caractère hydrophile de ces entités. Il est 

donc en théorie possible d’exploiter cette propriété pour préparer des architectures stimulables. 

 Interaction avec l’insuline 

Afin de mettre en avant des éventuelles interactions entre l’insuline et le HA-PBA nous avons procédé à une 

étude sur le polymère en solution. 

Pour mettre en évidence, une éventuelle précipitation de l’insuline en présence de HA-PBA nous avons suivi 

la solubilité par des contrôles visuels. En effet, lors de l’étude des macrogels, l’insuline précipite dans les 

gels au cours de l’étude de la libération (Figure 9) et ce phénomène est amplifié en présence de fructose. Pour 

suivre la solubilité de l’insuline en présence de HA-PBA, une solution à 1,5 wt% de HA-PBA 60 kDa de 

degré de substitution 20 % est préparée dans du tampon PBS, et une solution concentrée d’insuline est ajoutée 

dans le milieu pour obtenir une concentration finale en insuline de 0,6 wt%. La concentration de HA-PBA 

introduite est similaire à la concentration en polymère lors de la préparation du gel et la quantité d’insuline 

introduite est environ 10 fois supérieure à la quantité quantifiée lors de la libération dans les milieux contenant 

du fructose. Aucune précipitation n’est observée dans le milieu.  

En parallèle, la même expérience est réalisée en substituant l’insuline par de l’insuline-FITC. Dans ce cas, 

aucune précipitation n’est observée. De plus, la fluorescence de la solution est mesurée pour différentes 

dilutions. Les mêmes dilutions sont réalisées sur une solution contrôle contenant l’insuline dans du PBS. 

L’intensité de fluorescence est similaire dans les deux cas. La déstabilisation de l’insuline n’est pas mise en 

évidence. 

Une autre technique est utilisée pour mettre en avant la formation de complexes moléculaires. Il s’agit de la 

RMN, les interactions entre les partenaires entrainent des déplacements des pics observés. Nous avons réalisé 

des spectres RMN de solutions de HA-PBA à 3 mg/mL avec et sans insuline et ce avec ou sans fructose et à 
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pH 7,4 et 8,5. Les spectres observés sont superposables. Nous n’avons pas pu mettre en évidence la présence 

d’interactions entre l’insuline et le HA-PBA par cette méthode. 

 Propriétés amphiphiles du HA-PBA 

Afin d’étudier les propriétés amphiphiles du PBA, nous nous sommes penchés sur les propriétés des HA-

PBA à une interface, par le biais de mesures de tension interfaciale, et sur leur adsorption à la surface de 

gouttes d’huile en milieu aqueux, par le biais de l’étude de la stabilité d’émulsions. Pour cela, nous avons 

utilisé un polymère ayant un taux de fonctionnalisation en fonction PBA hydrophobes greffées sur le squelette 

hydrophile du HA, relativement important de 33 %.  

7.2.1 Adsorption à une interface liquide 

Afin de déterminer l’adsorption du polymère à l’interface liquide, la méthode de la goutte pendante est 

utilisée, elle est décrite en partie expérimentale.  

Différents paramètres peuvent être étudiés, tels que l’influence de la concentration en polymère, du degré de 

substitution en PBA et de la présence de fructose dans le milieu. Les polymères étudiés étant des 

polyélectrolytes, porteurs de deux types de fonctions acides, d’autres paramètres peuvent également être 

étudiés comme le pH ou la force ionique. Afin de simplifier l’étude, nous avons choisi de rester à force 

ionique et pH constants, c’est-à-dire de travailler dans du PBS 150 mM à pH 7 .4. Ces restrictions ne nous 

permettent pas d’avoir une connaissance complète du système mais permettent de nous focaliser sur son 

intérêt dans le domaine pharmaceutique, à savoir créer des systèmes formulés sensibles au glucose. De plus, 

ces conditions sont similaires à celles de l’étude menée sur les hydrogels chargés en insuline. Les mesures 

sont réalisées à 25°C. Les cinétiques d’adsorption du HA-PBA DS= 0,33 à 0,5 g/L sont réalisées à l’interface 

dodécane/eau pendant 30 min avec et sans fructose (Figure 30).  

 

Figure 30 : Evolution cinétique de la tension de surface, mesurée par la méthode de la goutte pendante, d’une 

goutte de solution aqueuse de HA-PBA de DS 0,33 à 0,5 g/L dans du PBS à l’interface avec le dodécane avec et 

sans fructose.  
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Cette étude confirme le caractère amphiphile du polymère. En effet, celui-ci s’adsorbe progressivement à 

l’interface eau-huile, provoquant la chute de la tension interfaciale au cours du temps jusqu’à atteindre un 

plateau. En comparaison, la courbe d’évolution de la tension interfaciale d’une goutte contenant le HA non 

modifié reste constante, il n’a pas d’activité interfaciale [5]. Deux aspects sont à prendre en considération 

dans l’étude des données. L’état d’équilibre, correspondant à la valeur de tension interfaciale obtenue après 

stabilisation et la cinétique d’adsorption, qui correspond à la vitesse que le polymère met pour saturer la 

surface de la goutte ou être totalement adsorbé à sa surface pour une concentration donnée. 

L’ajout de fructose dans la solution contenant le polymère HA-PBA est un paramètre intéressant à étudier. 

En effet, le fructose peut former des complexes avec les fonctions PBA qui lui sont accessibles. Une fois 

complexé, le boronate est sous sa forme chargée, ce qui implique une diminution de son hydrophobie. Le 

polymère est donc moins amphiphile et on peut s’attendre à une augmentation de la valeur de tension de 

surface à l’équilibre. Les résultats obtenus montrent une légère baisse de la tension de surface à l’équilibre 

cependant elle est peu marquée (différence de 2 mN/m). L’effet du fructose sur la tension de surface à 

l’équilibre semble négligeable. Si les fonctions boronates sont bien responsables de l’adsorption du HA à 

l’interface, elles ne semblent pas affectées par la présence de fructose. Une hypothèse est que l’équilibre entre 

boronates et esters de boronates soit différent en milieu homogène (dans l’eau) et en milieu biphasique. Les 

fonctions PBA ancrées dans le dodécane pourraient ne pas être accessibles pour le fructose présent.   

L’effet de la concentration en polymère, et du degré de substitution ont été étudiés au sein de notre équipe 

pour un autre projet. En effet, des chaînes de poly (acide acrylique) ont été modifiées par des fonctions PBA, 

le PAA-PBA obtenus est étudié à différentes concentrations (0,05 ; 0,5 et 5 g/L). Les synthèses ont été 

réalisées dans l’équipe et deux taux de substitution sont obtenus DS= 0,25 et 0,4. Les PAA-PBA et HA-PBA 

sont tous deux des diacides et des polyélectrolytes, on s’attend à observer les mêmes comportements. Les 

résultats obtenus pour le PAA-PBA sont résumés ci-dessous. On peut s’attendre à retrouver ses 

comportements pour le HA-PBA. 

Les valeurs de tension de surface aux plateaux diminuent quand la concentration en polymère augmente. La 

cinétique d’adsorption est accélérée quand la concentration en polymère augmente. L’effet du degré de 

substitution est étudié. Les cinétiques d’adsorption sont plus rapides pour les polymères de plus grand degré 

de substitution. De plus, la valeur l’équilibre est plus basse pour toutes les concentrations. Pour une chaîne 

de polymère fortement substituée, adsorbée à l’interface, une plus grande quantité de PBA peut s’adsorber à 

l’interface et ainsi la stabiliser plus fortement.  

Un autre moyen de mettre en avant l’amphiphilie du HA-PBA est de l’utiliser pour stabiliser des émulsions. 

7.2.2 Stabilisation d’émulsions 

Les polymères amphiphiles sont connus pour leur capacité à stabiliser les émulsions [6],[7],[8]. En effet, les 

polymères se placent à l’interface, les parties hydrophobes du polymère privilégient la phase huile alors que 

les parties hydrophiles se placent préférentiellement dans la phase aqueuse. Le polymère ainsi adsorbé permet 

d’abaisser la surface tension entre les phases et de stabiliser les gouttes formées. L’utilisation du HA-PBA 
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pour stabiliser les émulsions est un autre moyen de mettre en avant l’activité interfaciale. De plus, l’utilisation 

de polymères biocompatibles, peut remplacer les tensioactifs conventionnels.  

Comme nous l’avons vu dans le chapitre 3, les méthodes d’émulsification sont classées en plusieurs 

catégories : les procédés dits de basse énergie, qui correspondent aux faibles nombres de Reynolds, et les 

procédés dits de haute énergie,  tels que les ultrasons ou encore les homogénéiseurs à haute pression. Ces 

derniers, à fort nombre de Reynolds, permettent de fragmenter des gouttes plus petites, souvent largement 

inférieures au micromètre.  

L’ultrasonication est très courante dans ce domaine. Néanmoins, nous avons déjà démontré que le HA pouvait 

dépolymériser dans ces conditions. Pour cette raison, nous avons choisi de privilégier une émulsification par 

homogénéiseur à haute pression.  

Une phase aqueuse, contenant le HA-PBA, est mise en contact d’une huile. La fraction volumique en huile 

du mélange est de 10 %. La phase organique est composée, soit de dodécane, soit d’une huile végétale, l’huile 

de soja. La phase aqueuse peut contenir ou non du fructose. Le milieu est un tampon PBS à pH 7.4. Pour 

comparaison, les mêmes conditions sont utilisées mais à pH 8.5. Les deux phases préparées sont mises en 

contact et pré-émulsionnées par Ultra-Turrax à 9600 tr/min pendant 30 secondes, puis elles sont introduites 

dans le microfluidiseur où elles passent dans des canaux microfluidiques afin d’obtenir une émulsion fine. 

La pression de l’homogénéiseur et le nombre de passages en continu de la pré-émulsion dans les canaux ont 

été fixés à 400 kPa et 50 cycles respectivement. Le protocole et les techniques de caractérisations sont décrits 

en partie expérimentale. Les émulsions obtenues sont présentées Figure 31. 

 

Figure 31: Photos des émulsions de HA-PBA DS 0,33 (concentration de HA-PBA dans la phase aqueuse 0,2 wt%) 

préparés dans des milieux a) PBS/dodécane, b) PBS + fructose 40 mM/dodécane c) tampon PBS pH 

8,5/dodécane,d) tampon PBS à pH 8,5 + fructose 40 Mm/dodécane e) PBS/huile de soja, f) PBS + fructose 40 

mM/huile de soja g) tampon PBS 8,5/huile de soja et h) tampon PBS à 8,5 + fructose 40 mM/huile de soja. Photos 

a à d prises 9 mois après fabrication. Photos prises 1 mois après fabrication. 

Dans le cas où la phase organique est du dodécane, les émulsions crèment au bout de quelques heures mais 

elles restent stables vis-à-vis de la coalescence. Aucun déphasage n’est observé, même après quelques mois 

de stockage. Les émulsions contenant de l’huile de soja sont également stables mais elles ne crèment pas. 

L’une des raisons peut être liée à la densité de l’huile de soja qui est plus proche de celle de l’eau (0,95 contre 

0,75 pour le dodécane). 

a) b) c) d) e) f) g) h) 
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La taille des gouttes des émulsions est caractérisée par DLS, les résultats sont présentés dans le tableau 12.  

Tableau 12 : Récapitulatif des caractérisations des émulsions dodécane/PBS et Huile de soja/PBS stabilisées par 

du HA-PBA DS 0,33 à 0,2 wt% obtenues par DLS à différents pH et avec et sans fructose. 

 Emulsion dodecane Emulsion Soybean oil 

z-average (nm) pDI z-average (nm) pDI 

PBS 1050 0,154 357 0,244 

PBS + 40mM Fructose 977 0,108 318 0,122 

PBS pH 8,5 1043 0,175 334 0,227 

PBS pH 8,5 + 40 mM Fructose 937 0,077 348 0,168 

 

Les profils des émulsions préparées dans le PBS/dodécane et le PBS/Huile de soja à pH 7,4 sont présentés à 

titre d’exemple Figure 32. 

 

Figure 32 : Profil DLS des nanoémulsions stabilisées par le HA-PBA  DS=0,33% à 0,2 wt%. Les huiles utilisées 

sont le dodecane (orange) et huile de soja (bleu). 

Les émulsions préparées en utilisant le dodécane comme phase aqueuse ont des tailles de gouttes nettement 

plus grandes (autour de 1000 nm) que celles obtenues avec l’huile de soja (autour de 340 nm). Ceci permet 

d’expliquer l’absence de crémage des gouttes pour l’huile de soja. L’origine de la différence de taille peut 

s’explique par les différences de tensions interfaciales (non mesurées avec l’huile de soja) mais également 

des différences de viscosité  [9], [10]. Ces deux facteurs sont importants dans l’étape de fragmentation.  

7.2.2.1 Influence de la composition du milieu sur les émulsions obtenues 

Les émulsions contenant du fructose ne présentent pas de différence flagrante avec leurs homologues, que ce 

soit dans leur stabilité au stockage ou en termes de granulométrie. Tout au plus, on constate une diminution 

de la polydispersité en présence de fructose. Une augmentation du pH déplace l’équilibre d’ionisation des 

boronates et modifie donc leur hydrophilie. Cependant, le pH ne semble pas jouer un rôle majeur sur l’état 

des émulsions. 
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7.2.2.2 Influence de la composition du milieu sur la stabilité des émulsions 

 La stabilité en présence de fructose est également étudiée en substituant la sous-phase aqueuse PBS obtenue 

après le crémage de l’émulsion préparée avec du dodécane par du PBS contenant du fructose. Les émulsions 

ne se déstabilisent pas. Ces données nous permettent de conclure que l’amphiphilie des HA-PBA ne dépend 

ni du pH, ni de la présence de fructose, ce qui semble confirmer que les fonctions PBA sont ancrées dans 

l’huile et ne sont pas accessibles pour le fructose.  

Afin de déstabiliser les émulsions, on peut imaginer de cliver les chaînes de HA-PBA en segments de plus 

petite taille. Pour ce faire, de la hyaluronidase est ajoutée dans la phase continue de l’émulsion pour avoir 

une concentration de Hase de 300 U/mL. Cependant, pour une incubation à température de 37°C aucune 

déstabilisation n’est observée même après plusieurs jours. Nous n’avons pas été en mesure de dégrader les 

émulsions par voie enzymatique. Cependant, nous avions également montré que les microgels de HA-MA-

PBA n’étaient pas dégradables par cette voie. Il est probable que l’enzyme ne dégrade pas les chaînes 

hautement modifiées.  

Afin de mieux appréhender l’influence de la substitution de ces polymères hydrosolubles par le PBA, nous 

avons ensuite étudié leur comportement en solution.  Il s’agit notamment d’évaluer si ces polymères 

amphiphiles peuvent former des auto-assemblages en solution. 

 Propriétés d’autoassemblages du HA-PBA 

Afin de mieux connaitre le comportement des HA-PBA en solution, leur capacité à former des 

autoassemblages en solution a été brièvement étudié par DLS et microscopie TEM. Les résultats 

préliminaires sont présentés dans ce paragraphe.  

Des signes probants de la présence d’autoassemblages ont été observés lors des premiers essais menés avec 

du HA-PBA 60 kDa DS 0,33. Le HA-PBA est préparé en solution concentrée, à 0,6 %wt dans du PBS. La 

solution concentrée est diluée à différentes concentrations, et des mesures de DLS sont effectuées pour 

chaque dilution. La stabilité dans le temps du signal de diffusion est étudiée : après un maximum de 30 

minutes les tailles des objets sont stables. Les distributions en taille obtenues montrent, après stabilisation, 

deux populations: la première correspondant à des tailles de l’ordre de 20 nm peut correspondre aux pelotes 

de HA-PBA en solution, alors que la deuxième observée aux environ de 200 à 400 nm suivant la 

concentration en HA-PBA. Cette population semble indiquer la présence d’assemblages colloïdaux (Figure 

33 a). 

Les images de TEM des mêmes solutions, montrent la présence de nombreux objets de taille comprise entre 

100 et 200 nm, confirmant la présence des autoassemblages. (Figure 33 b)  
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Figure 33: a) Profil de DLS obtenu pour une solution de HA-PBA Cp 0,1 wt% dans du tampon PBS b et c) Images 

de microscopie TEM des autoassemblages de HA-PBA observés pour une concentration de 0,1 wt%t dans du PBS 

Echelle b) 1µm et c) 200 nm. 

Cependant, l’étude par DLS du HA non modifié en solution montre la présence également de deux 

populations, avec des tailles comparables. Ces assemblages de HA observés peuvent être expliqués par 

l’enchevêtrement des chaînes et la présence de nombreuses liaisons hydrogène menant à une organisation 

des chaînes [11],[12],[13]. Cependant, en absence de modification de la chaîne de HA par le PBA, aucun 

objet n’a pu être détecté en TEM. Il semblerait donc que les objets soient issus de la fonctionnalisation.  

 En filtrant les solutions de HA avant le passage en DLS, le pic d’autoassemblage disparait. En revanche, il 

est toujours présent si l’on applique le même traitement aux polymères modifiés avec les fonctions PBA, 

confirmant ainsi la présence d’autoassemblages. Ils sont formés par réorganisation du polymère de manière 

à minimiser le contact des fonctions PBA hydrophobes avec le milieu aqueux. 

La formation des autoassemblages est aussi étudiée en présence de fructose et d’insuline. Dans le premier 

cas, la solution de HA-PBA concentrée à 0,6 wt% est diluée dans du tampon contenant 20 mM de fructose.  

Les résultats obtenus sont présentés Figure 34.  

           

Figure 34:Autoassemblages de HA-PBA DS= 0,33 % à 0,1 wt% préparés en présence de fructose 20 mM du 

tampon PBS a) Profil de DLS  b) Images de microscopie TEM Echelle 1µm. 

Les autoassemblages sont stables en présence de fructose. L’intensité du pic représentant les pelotes de HA-

PBA en solution est plus importante que celle des autoassemblages, ce qui n’est pas le cas dans le PBS 
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(Tableau 13). De plus il semblerait que les particules formées soient de plus grande taille (Tableau 13). Les 

particules observées en TEM ont des tailles comprises entre 250 et 500 nm ce qui semble confirmer 

l’augmentation de taille des objets en présence de fructose. Si le fructose parvient aux fonctions PBA, 

l’augmentation de l’hydrophobie du système ne semble pas suffisante pour déstabiliser les assemblages. 

Dans le second cas, une solution d’insuline à 0,1 wt% est préparée dans du tampon PBS. Elle est diluée 5 

fois ou 10 fois dans une solution de HA-PBA DS 0,33 (concentration finale  0,1 wt%). Les assemblages 

formés sont suivis par DLS et observés par TEM. 

   

Figure 35 : a) Profil de DLS des autoassemblages de HA-PBA DS=0,33 % à 0,1 wt% en présence d’insuline 

0,1wt% dans du PBS  b et c) Images de microscopie TEM correspondant. Echelle b) 5 µm et c) 500 nm 

Les assemblages sont également formés en présence d’insuline. Ils semblent de tailles plus importantes 

(Tableau 13). Les images de TEM semblent confirmer cette observation, les particules observées ont des 

tailles comprises entre 150 et 550 nm. 

Tableau 13 : Récapitulatifs des tailles des autoassemblages obtenus et du signal des HA-PBA ainsi que l’intensité 
relative des pics en solution dans du PBS, du PBS + fructose 20 mM et du PBS + 0,01% d’insuline. La 
concentration en HA-PBA est de 0,1%. 

 Peak HA-PBA in solution Peak HA-PBA self-assembly structures 

 z-average (nm) Intensity of the peak (%) z-average (nm) Intensity of the peak (%) 

PBS 24 36 274 36 

PBS + 

fructose 20 mM 

27 43 334 54 

PBS + insulin 27 27 565 73 

 

A ce stade, l’étude des autoassemblages n’est pas poussée plus avant. Nous avons mis en évidence la présence 

d’autoassemblages du HA-PBA en solution. Ces autoassemblages se forment en présence d’insuline et de 

fructose. L’ajout de fructose ne permet pas de déstabiliser totalement les assemblages mais on constate une 

diminution de l’intensité diffusée associée. 
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 Conclusion 

Les systèmes étudiés issus de polymère amphiphiles modifiés avec des fonctions PBA sont complexes, les 

polymères ont sont potentiellement sensibles au pH et aux sucres comme le fructose. Le polymère étudié, le 

HA-PBA permet de former des autoassemblages et de stabiliser des émulsions huile-dans-eau. Cependant, 

les fonctions PBA ne sont pas toujours accessibles pour former des complexes avec les sucres susceptibles 

de modifier les propriétés de polymères et ainsi de déstabiliser les émulsions ou les autoassemblages. 

Concernant ces derniers, une étude systématique pour différents pH et concentration en sucre pourrait être 

mise en œuvre après optimisation des protocoles. 

Le comportement des gels préparés à partir des précurseurs contenant des fonctions PBA est complexe de 

par la nature des chaînes et la fonctionnalisation en PBA. Ce constat est valable pour la préparation des gels 

en milieu biphasique où les fonctions PBA peuvent s’adsorber aux interfaces, mais aussi en milieux aqueux 

où ils peuvent s’autoassembler en solution.  
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Dans ce mémoire de thèse, nous avions pour objectif de sonder la potentialité des hydrogels de HA modifiés 

par des boronates pour encapsuler et délivrer l’insuline. Pour ce faire, nous avons préparé des hydrogels 

d’acide hyaluronique à plusieurs échelles. Les microgels ont été étudiés par microscopie confocale, afin de 

déterminer l’effet de la structure des gels sur leurs propriétés d’encapsulation. Cette méthode permet de 

sonder, les variations de volume des gels, la distribution des protéines chargées et la présence d’interactions 

entre les gels et les protéines encapsulées. Cette étude a permis également, de déterminer les propriétés de 

libération de protéines en présence de fructose afin d’identifier les gels qui pourraient être utilisés, en vue de 

libérer l’insuline de manière asservie à la glycémie. En fonction de ces résultats, l’étude quantitative de 

l’encapsulation et de la libération d’insuline par des macrogels est effectuée pour les formulations de gels 

prometteuses. 

Dans les deux gammes de tailles, l’effet des modifications chimiques de la chaîne par les boronates, a été 

étudié en comparant le comportement des gels d’acide hyaluronique réticulés par des méthacrylates (HA-

MA), avec les mêmes structures portant également des PBA ligand des sucres (HA-MA-PBA). L’effet de la 

structure des gels sur leurs propriétés a également été discuté, en faisant varier le taux de réticulation et la 

nature chimique de la réticulation. Des gels doublement réticulés ont été étudiés à l’échelle macroscopique. 

Leur porosité est modulable en présence de sucre, car ils présentent deux niveaux de réticulation, une 

permanente qui assure la stabilité du réseau, et une dynamique, qui met en jeu des fonctions PBA/maltose 

réversibles en présence de sucre.  

L’étude de microgels par microscopie, a permis de sonder in situ, les effets de la nature chimique des gels, 

simultanément aux effets structuraux. La méthode s’est avérée pertinente pour identifier les microgels 

prometteurs. Pour cela, les gels de différentes compositions ont été chargés en protéines modèles, cette étude 

a permis de mieux comprendre leur structure et notamment d’estimer leur porosité et leur rigidité. L’impact 

du taux de méthacrylation ou de la présence d’un second réticulant sur ces caractéristiques a été décrit. De 

plus, des interactions spécifiques ont pu être mises en avant notamment pour les matrices de gels sensibles 

au sucre. Ces interactions mettent en jeu les fonctions PBA, et l’ajout de sucre comme le fructose dans le 

milieu a permis de déclencher la libération partielle de la protéine encapsulée. A ce stade, les gels préparés à 

partir de matrices de HA-MA-PBA sont identifiés comme de bons candidats pour l’application visée car ils 

libèrent l’insuline de façon différentiée en présence de sucre. Ainsi, ces structures ont été étudiées à l’échelle 

macroscopique. La libération d’insuline en présence de fructose a pu être observée. Cependant, une grande 

partie de la protéine encapsulée est libérée de façon non spécifique par diffusion vers le milieu extérieur de 

protéine non liée. Cette libération non contrôlée ne doit pas se produire, ces matériaux ne peuvent pas être 

utilisés pour le traitement du diabète, car l’insuline serait libérée même pour une faible glycémie. Les gels 

doublement réticulés à l’échelle macroscopique ont également été examinés pour déterminer leur capacité à 

encapsuler de l’insuline et la libérer de manière différentiée en présence de fructose. Cependant, la libération 

contrôlée d’insuline en présence de sucre n’a pas pu être observée, et la protéine semble majoritairement 

libérée par diffusion.  

 

Pour les deux formulations, des variations de gonflement en présence de fructose sont établies, mais ces 

propriétés de gonflement sensibles aux sucres, ne semblent pas être corrélées aux propriétés de libération des 
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gels. Le levier principal, pour libérer l’insuline à bon escient, parait être le contrôle des interactions entre la 

protéine et la chaîne de polymère. Ainsi, à l’avenir, pour les formulations présentant des réponses importantes 

au glucose en termes de gonflement, les interactions devront être étudiées.  

Pour continuer ce travail, de nouveaux matériaux devront être développés en tenant compte de la meilleure 

compréhension des systèmes et des méthodes, acquis durant cette thèse.  

De nouvelles structures de biopolymères sensibles au sucre, pourront être proposées par nos partenaires du 

CERMAV. Leur étude à l’échelle micrométrique par microscopie pourra être conduite. Les gels de tailles 

micrométriques et nanométriques ont été préparés par réticulation des chaînes de polymères en milieu 

confiné. Pour cela, une émulsion matricielle a été préparée par homogénéisation haute pression pour former 

des nanogouttes ou par microfluidique pour former des microgouttes. La taille des gouttes est contrôlée et 

induit la taille des gels obtenus. L’amélioration de la fabrication de microgels est possible. En effet, certains 

gels préparés par voie microfluidique ne sont pas de forme sphérique, Ils sont allongés et cette morphologie 

vient de la forme de la goutte dans les capillaires lorsque les gouttes sont créées en régime de compression. 

Afin, de changer cette forme et la rendre sphérique, la préparation de microgels en milieu confiné peut être 

réalisée dans des puces microfluidique en PDMS. Cette technique permet de moduler plus facilement la 

géométrie des puces qui sont dessinées en fonction des besoins. Nous avons conçu et préparé des puces où 

la phase continue est introduite perpendiculairement à la phase dispersée (géométrie flow-focusing). Cette 

géométrie favorise la fragmentation et l’obtention de gouttes sphériques. Des structures de gels dynamiques 

pourront également être étudiées à l’échelle micrométrique par microscopie. Pour préparer des microgels 

dynamiques, les deux précurseurs menant à la création de la réticulation réversible comme par exemple un 

précurseur PBA et un précurseur diol, devront être mélangés juste avant la création des gouttes d’eau dans la 

phase continue. La formation des gouttes doit opérer avant que les fonctions PBA et diols aient eu le temps 

de se complexer. Pour cela nous avons conçu et préparé des puces microfluidique en PDMS qu’il est possible 

de tester. Une fois disponible, les interactions des matrices de gels avec les protéines et en particulier 

l’insuline pourront être étudiées. 

Dans le cas où les protéines encapsulées n’interagissent pas avec les matrices de gel, nous avons présenté 

une stratégie d’encapsulation et de libération contrôlée. Le gel contenant la protéine non liée dans sa structure 

poreuse est mis au contact d’une macromolécule assez longue qui elle, interagit. Cette macromolécule va 

venir interagir sur la surface du gel, et en colmater les pores. La protéine peut être libérée par dégradation 

enzymatique de la macromolécule. Nous avons également essayé d’utiliser les interactions spécifiques 

PBA/diols pour lier de façon réversible la macromolécule à la matrice de gel. L’étape d’encapsulation a été 

un succès mais la libération contrôlée de la protéine n’a pas pu être observée. Cette stratégie d’encapsulation 

et de libération ne permet pas la libération de protéines comme l’insuline sur plusieurs cycles. Dans le cas où 

la macromolécule est dégradée, ce processus n’est pas réversible. Dans le cas où elle se détache grâce à la 

présence de sucre, en milieu ouvert, comme par exemple dans le corps humain,  pour pouvoir colmater les 

pores pour un autre cycle, la macromolécule doit rester à proximité du gel. Pour ce faire, elle  devra être liée 

au gel de manière covalente. Un des systèmes présentés dans ce manuscrit, met en jeu des microgels de Dex-

Ma et des chaînes longues de HA-PBA modifiées à 33% comme macromolécule.  
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Afin d’améliorer l’encapsulation et la libération de protéines, l’étape de préparation des gels de Dex-Ma par 

voie microfluidique devra être améliorée pour moduler la rigidité et la porosité des gels obtenus. Les gels de 

Dex-Ma pourront être préparés par d’autres voies comme l’utilisation d’émulsion matricielle eau-dans-eau. 

De plus, les gels de Dex-Ma pourront être remplacés par des gels préparés à partir de biopolymère-diol 

obturés par un polymère-PBA. La proportion de fonctions diols présentent sur la matrice de gel pourra être 

modulée, en faisant varier la quantité de greffons introduite sur la chaîne de biopolymère. Dans ce cas, il sera 

peut-être possible de modifier la capacité d’immobilisation de la macromolécule-PBA sur la surface du gel 

et ainsi, de libérer la protéine encapsulée en fonction du glucose. Un autre levier pour y arriver, serait 

d’adapter les propriétés de la macromolécule notamment en termes de longueur de chaines et de taux de 

fonctionnalisation.  

Parmi, les nouveaux systèmes potentiels, on peut envisager de modifier la structure de l’insuline par des 

sucres. Dans ce cas, une structure insuline/sucre reconnue par le boronate pourrait être libérée par compétition 

en cas de pic glycémique.  

 

Pour finir, les formulations les plus prometteuses devront être étudiées in vivo. Il faudra comprendre 

l’interaction de ces nouveaux matériaux avec le vivant. Des tests in vitro pourront être menés, afin d’évaluer 

leur éventuelle cytotoxicité et leur hémocompatibilité. Par la suite, leur comportement in vivo sera examiné. 

Leur biodistribution pourra être suivie par imagerie. Pour cela, une fonctionnalisation préalable par des 

nanoparticules magnétiques ou des fluorophores sera nécessaire. L’étude de la libération d’insuline devra 

également être conduite in vivo pour optimiser la libération notamment en termes de pharmacocinétique. 

Enfin, les précurseurs amphiphiles de HA-PBA ont montré leur complexité, et l’étude analytique de la 

libération d’insuline à partir de macrogels contenant des dérivés HA-PBA n’est pas triviale. Cependant, les 

propriétés d’autoassemblages et les propriétés interfaciales des précurseurs HA-PBA pourront être exploitées 

pour concevoir de nouveaux matériaux. En effet, il est possible de réticuler les assemblages, pour assurer 

leur stabilité et envisager la libération d’insuline en boucle fermée. De plus, nous avons montré qu’il est 

également possible de préparer des nanoémulsions. Dans les deux cas, la sensibilité au glucose devra être 

avérée. Si ce n’est pas le cas, ces nouveaux matériaux pourraient tout de même ouvrir des perspectives pour 

la thérapie de capture de neutrons par le bore pour le traitement du cancer. L’encapsulation de principe actifs 

hydrophobes tels des anticancéreux pourrait également être envisagée.  
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1 Annexe 1 : Matériel  

1.1 . Produits utilisés 

L’acide hyaluronique (HA), 100 kDa ou 60 kDa a été utilisé comme fourni par Lifecore. L’anhydride 

méthacrylate, l’octane, le DMF, l’EtOH, le cyclohexane, le THF, le NaCl, l’EDC, l’APBA,  l’HOBt, 

l’insuline-FITC, l’insuline humaine, le dextran-FITC (4, 10, 40 ou 70 kDa), la hyaluronidase type I-S, les 

tablettes de PBS, le Na2HPO4, le NaH2PO4, l’OTS, le chloroforme, le toluène, le BIS, le PEG-diacrylate, le 

dodécane, ont été utilisés, comme reçus de chez Sigma-Aldrich. Le D2O provient d’Eurisotop. Le fluorophore 

Alexa 488 provient de Thermo-Fisher. 

1.2 Formule développés des réactifs cités 

1.2.1 Formules développées des tensioactifs utilisés 

a) Formule développée du monooleate de sorbitanne (Span 80, Sigma) 
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b) Formule développée du polysorbate 80 (Tween 80, Sigma) 
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1.2.2 Formule développée de l’amorceur 

 

Photopolymérisation : Irgacure 2959 (Ciba) 
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1.2.3 Formules développées de co-réticulants 

 a) N,N’Méthylenebisacrylamide 

 

b) PEG-diacrylate n=3 

 

1.2.4 Formules développées des acides aminés cités 

a) Acides aminés cationiques : lysine, arginine, histidine  

b) Acides aminés polaires (porteurs de fonction –OH) : Sérine, Thréonine 

c) Acides aminés ayant une chaine latérale hydrophobe : 
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1.2.5 Autres : rouge de nil 

 

1.3 Matériel utillisé 

Honogénéiseur haute pression Microfluizer M-100S 

Lampe UV Hamamatsu LC8 

Pousse seringue World Precision Instruments AL-1000 

Pousse seringue Kd Scientific Legato 110 

Lyophilisateu Labconco Freezone 2.5 Plus 

RMN Brucker Avance II 400 MHz 

DLS-Zetasizer Malvern Nano-ZS 

Microscope confocale Leica TCS SP5 II 

Microscope plein champ inversé Leica STP-6000 

Microscope plein champs droit Leica DM 6000B 

Objectifs Leica 5X 115066224  

10X 11506505 

 20X 11506242 

TEM FEI  Tecnai 12 biotwin 120 Kv 

Micromanipulateur ThorLabs PCS-5200 

Capillaire en verre borosilicate avec 

filament  

(O.D= 1mm ; I.D= 0,75mm) 

World Precision Instruments TW 100F-4 

Etireuse Flaming Sutter  P-97 

Microforge Narishige MF-900 

Pompe péristaltique Gilson MiniPuls 3 

Chambre d’observation Life Imaging Services Ludin type I  

Chambre d’observation thermostatée Warner Instruments RC-21BRW 

Spectrophotomètre UV-visible  Varian Cary 100 

Spectrophotomètre Fluo Varian Cary Eclipse 

HPLC Merck- Hitachi LaChrom D7000 

Colonne HPLC Bischoff Chromatography Ultrasep C8 

  



Partie expérimentale et Annexes 
 
 

218 
 

2 Annexe 2 : Descriptifs des outils et appareils utilisés 

2.1 1H-RMN 

Les spectres1H-RMN des dérivés HA-MA, HA-MA-PBA, Dex-MA, PAA-PBA, et HA-PBA ont été 

enregistrés sur un appareil Bruker Avance II 400 MHz. Les spectres ont été acquis sur un nombre de points 

TD = 65 K et transformés sur 65 K points avec une EFP de 1.  

Les spectres 1H-RMN ont été réalisés dans le D2O (C=6-8 mg/mL) à 80°C ou à 25°C avec un nombre de 

scans de 256 et un délai de 1s. La référence utilisée est alors le pic résiduel de l’eau, étalonné à 4.79 ppm 

pour une température de 298 K et à 4.21 ppm pour une température de 353 K. Ainsi le pic de l’eau de recouvre 

pas celui des protons anomériques.  

2.2 Caractéristiques de la lampe UV 

Une lampe UV LC8 de chez Hamamatsu a été utilisée. Cette lampe Mercure-Xenon est équipée d’un miroir 

elliptique réfléchissant permettant une bonne efficacité d’irradiation (90 % de l’intensité réfléchie). La 

gamme spectrale de la lampe est reportée en Figure 1 a) (spectre gris). Cette gamme varie de 300 nm à 450 

nm (centrée à 365 nm, type 01A). Le filtre utilisé en chapitre IV est le filtre A9616-05, bloquant les longueurs 

d’onde visibles et infra-rouges (spectre vert, Figure 1 a). Les longueurs d’onde transmises oscillent alors 

entre 300 nm-400 nm, et sont centrées à 365 nm. La puissance de lampe (Figure 1 b) balaye une gamme 

allant de 1% Puissance maximale (45 mW/cm2) à la puissance maximale de 4500 mW/cm2.  

 

Figure 1 : a) Gamme spectrale de la lampe UV avec ou sans filtre (spectre vert et gris) ; b) gamme de puissance 

balayée.  

2.3 Techniques de microscopie 

2.3.1 Microscopie confocale  

En bref, un faisceau laser est reflété par un miroir dichroïque vibrant (diviseur de réseau), puis dirigé à travers 

une lentille objective. Le faisceau traverse l’objet d’étude. Lorsque le laser  frappe une zone de l’objet qui 

s’excite à la longueur d’onde du laser (comme un peptide fluorescent), la lumière émise obtenue est dirigée 

à travers les pinholes (petit trou) jusqu’à atteindre le détecteur. Le passage à travers les trous permet 

d’éliminer les informations hors focus. Une microscope confocale est représenté schématiquement Figure 2. 
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Figure 2 : Représentation schématique d’un microscope confocale. Illustration du chemin optique des photons 

collectés très pleins, et des photons rejetés (traits pointillés). 

2.3.2 Microscopie électronique à transmission (TEM) 

Le principe général de la microscopie électronique consiste à utiliser des électrons à la place des photons. Le 

TEM nous a permis d’observer les nanogels ou les autoassemblages dans leur état sec, par détection des 

électrons du faisceau primaire qui passent à travers l’échantillon. La structure des nanogels, une fois 

redispersés en milieu aqueux ou des assemblages en solution ont été visualisés  sur un TEM FEI Tecnai 12 

biotwin 120 Kv. Pour ce faire, un aliquot 20 µL de suspension de nanogels ou d’autoassemblages en solution 

a été déposé sur une grille de cuivre recouverte d’un film carbone (maillage 400 Mesh). L’aliquot bien 

imprégné sur la grille est ensuite absorbé par le dessous avec du papier filtre. La visualisation TEM nécessite 

l’addition d’un agent de contraste électronique pour marquer les particules. L’acétate d’uranyle acidifié à 

0,5% a été utilisé par dépôt d’un aliquot de 10 µL sur la grille. 

2.4 Chambre d’observation : 

Deux chambres d’observation sont utilisées, une chambre Ludin, et une chambre thermostatée Warner 

Chamber. Dans tous les cas, elles sont ouvertes, sur le dessus, et le fond est composé s’une lame circulaire, 

jointée à la structure de la chamber (Figure 3). Des tubes, d’entrée et de sortie sont connectées à la chambre 

d’observation, et permettent grâce à une pompe péristaltique (MiniPuls 3 Gilson). 

Figure 3 : Représentation schématique de la chambre d’observation Ludin, et des tubes d’entrée et de sortie de 

fluide.  
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2.5 Les homogénéiseurs haute pression ou microfluidizer 

Les homogénéiseurs haute pression fonctionnent sous très haute pression allant jusqu’à 350 MPa, créant ainsi 

des taux de cisaillement très élevés. La pré-émulsion est amenée dans une chambre d’interaction munie de 

canaux de très faible diamètre (≈ 100 μm) et subit alors des cisaillements intenses dus aux vitesses 

d’écoulement très élevées (≈ 1000 m/s) avant de passer dans une zone d’impact jet contre jet. Un 

microfluidisur est représenté Figure 4. 

 

 

Figure 4 : Dispositif de fragmentation par homogénéisation haute pression 

2.6 Diffusion dynamique de la lumière (DLS) 

La taille des émulsions et des nanogels et leur distribution respective (indice de polydispersité, PDI) a été 

mesurée par Diffusion Dynamique de la Lumière (DLS). La technique de DLS permet de mesurer le diamètre 

hydrodynamique des particules dans un solvant de viscosité connue. Le mouvement brownien des particules 

est à l’origine de fluctuations temporelles de l’intensité diffusée. Les corrélations entre l’intensité diffusée à 

un instant t pris pour origine, et celle diffusée à un instant t+dt voisin peuvent être évaluées à l’aide de la 

fonction d’autocorrélation C(t). Cette fonction est égale à l’unité lorsque t tend vers 0 et est égale à zéro 

lorsque t tend vers ∞. Pour une dispersion monodisperse, la fonction d’autocorrélation décroit 

exponentiellement avec un temps caractéristique tc : 

                      𝜏𝑐 =
1

𝐷𝑖𝑓𝑓𝑞2                   (Équation 2.6.1) 

où Diff est le coefficient de diffusion translationnel des objets et q le vecteur de diffusion défini par 

l’expression suivante : 

                                                          𝑞 =
4𝜋𝑛

𝜆
𝑠𝑖𝑛

𝜃𝑑𝑖𝑓𝑓

2
                 (Équation 2.6.2) 

Dans l’expression de q, n’est l’indice de réfraction du milieu, λ la longueur d’onde dans le vide du 

rayonnement incident et θdiff l’angle de diffusion. La relation de Stockes-Einstein permet alors de déduire le 

rayon hydrodynamique Rh des objets dispersés : 

                                                                𝐷𝑖𝑓𝑓 =
𝑘𝐵𝑇

6𝜋𝜂𝑅
                                           (Équation 2.6.3) 

où kB est la constante de Boltzmann, T la température et η la viscosité de la phase continue ou du solvant. 
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Le diamètre hydrodynamique moyen est alors généralement donné par la méthode des cumulants, qui consiste 

à donner le temps caractéristique à partir du logarithmique de la fonction de corrélation. Si les objets avaient 

une taille unique monodisperse nous aurions une droite parfaite. Comme il s’agit d’une distribution en tailles, 

l’écart à la linéarité traduit la largeur de la distribution. C’est cet écart qui sert à établir le PDI.  

Les distributions en tailles et PDI des émulsions et des nanogels ont été déterminées à l’aide d’un Zetasizer 

Nano (Malvern Instruments) doté d’un laser HeNe et d’un système de détection à diff =173° (configuration 

A Figure 5 ). Les mesures ont été réalisées à 25°C sur les émulsions diluées  

 

 

 

Figure 5 : Schématisation de la technique de DLS.  

2.7 Zétamétrie 

Le potentiel zêta représente la charge électrique qu'une particule acquiert grâce au nuage d’ions qui 

l’entourent quand elle est en suspension ou en solution. En effet, lorsque celle-ci est en mouvement dans un 

liquide, elle s’entoure d’ions organisés en une « double couche électrique » (Figure 6) : 

- une partie des ions s’accroche à la particule formant ainsi une couche d’ions adhérents dite couche dense 

- l’autre partie des ions forme une couche non liée dite diffuse. 

Le «plan de cisaillement » délimite ces deux couches. C’est la différence de potentiel entre le milieu de 

dispersion et le potentiel au plan de cisaillement qui définit le potentiel Zêta. Ce potentiel  représente la 

mesure de l’intensité de répulsion ou d’attraction électrostatique entre particules 
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Figure 6 : représentation schématique d’une particule et de sa double couche électrique (source Malvern 

Instruments). 

Sa mesure apporte donc une compréhension des causes de dispersion, d'agrégation ou de floculation et une 

solution d’amélioration de la formulation de dispersions, d’émulsions ou de suspensions. 

Le potentiel zêta est calculé en déterminant la mobilité électrophorétique puis en appliquant l’équation 

d’Henry. La mobilité électrophorétique est obtenue par une mesure du mouvement d’une particule chargée 

par rapport au liquide dans lequel elle est en suspension et ce sous l’influence d’un champ électrique.  

Lorsqu’un champ électrique est appliqué dans une solution électrolyte, les particules chargées en suspension 

sont attirée vers l’électrode de charge opposée. Les forces visqueuses s’opposent à ce mouvement. Quand 

l’équilibre est atteint, les particules se meuvent à vélocité constante. Cette vélocité dépend du champ 

électrique appliqué, de la constante diélectrique du milieu, de la viscosité du milieu et du potentiel zêta.  La 

vélocité correspond à la mobilité électrophorétique.  

L’équation d’Henry permet d’obtenir le potentiel zêta : 

 

             𝑈𝐸 =
2 𝑧𝑓(𝑘𝑎)

3
                                             (Équation 2.7.1) 

 

Où z est le potentiel zêta. UE, la mobilité électrophorétique,  la constante diélectrique,  la viscosité et f (ka) 

la fonction d’Henry (1,5 pour les milieux aqueux à faible concentration d’électrolyte dans l’approximation 

de Smoluchowski). 

2.8 Mesures de tension interfaciale par la méthode de la 

goutte pendante 

Il existe de nombreuses méthodes de mesure de tensions interfaciales entre deux liquides. L’une d’entre elles 

consiste à placer une goutte dans un champ de force : c’est le cas de la méthode de la goutte pendante. Une 

goutte de liquide est formée à l’extrémité d’une aiguille. La forme de cette goutte est déterminée par la 
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compétition entre les forces de pesanteur et les forces capillaires. Le contour de la goutte en tout point M 

d’ordonnée y (Figure 7) est décrit par l’équation de Laplace : 

   𝛾
𝑖𝑛𝑡

(
1

𝑅1

+
1

𝑅2

) =  ∆𝜌𝑔 (𝑦 − ℎ) +
2𝛾𝑖𝑛𝑡

𝑏
   (Équation2.8.1) 

où h et b sont respectivement l’ordonnée et le rayon de courbure au sommet de la goutte, R1 et R2 sont les 

deux rayons de courbure principaux au point considéré, et Δρ est la différence de densité entre les deux 

phases. Il est donc possible, en déterminant le profil de la goutte à l’équilibre (par numérisation d’image), de 

calculer la valeur de la tension interfaciale γint.  

 

 

. 

 

Figure 7 : Profil de goutte pendante 

Pour ce faire, une goutte de 12 à 13 µL a été mise en suspension à l’extrémité de l’aiguille sur une gamme 

de temps variant entre 10 min et 60 min. La tension de surface a été enregistrée via le logiciel Scion capture.  
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3 Annexe 3 : Descriptif des différents protocoles  

3.1 Protocoles de synthèses 

3.1.1 Synthèse des HA-MA 

A titre d’exemple, la synthèse de HA-MA (Mw=100 kDa), DS=0.2 est reportée.  

L’acide hyaluronique (HA) (2.5 mmol) est solubilisé à 2% w/v dans 50 mL d’eau distillée à 4°C. La solution 

est gardée sous agitation pendant 4 heures. Un volume de 33 mL de DMF est ajouté au goutte à goutte afin 

d’obtenir un mélange DMF/eau de 3/2 (v/v) puis le pH du mélange est ajusté à pH=8. L’anhydride 

méthacrylique (AMA) (1eq molaire par rapport à l’acide hyaluronique) est ajouté à pH=8, T=4°C. Le pH du 

mélange est maintenu entre pH= 8 et pH=9 pendant 4 heures par ajout de NaOH à 0.5 N. La réaction est alors 

maintenue sous agitation toute la nuit à 4°C. Le lendemain, du NaCl à 0.5 N est ajouté dans le mélange. Le 

polymère est précipité par ajout de 150 mL d’éthanol (ratio water/etOH de 2/3). Le surnageant est prélevé et 

le précipité est lavé successivement avec des mélanges eau/EtOH de 3/7, 1/4 et 1/9. Après redispersion du 

précipité dans 80 mL d’eau ultrapure, la solution est purifiée par diafiltration (seuil de coupure : membrane 

10 kDa, Millipore), pendant 24 h puis lyophilisée.  

1H NMR (400 MHz, D2O, 80°C) :  (ppm) :2.5 (s, 3H CH3 (MA)), 2.6 (s, 3H, CH3CO), 3.9-4.5 (m, 9H), 5.1 

(d, 1 H anomérique), 5.2 (d, 1 H anomérique), 6.4 (d, 1 H CH2=),6.8 (d, 1H CH2=). 

3.1.2 Synthèse des Dex-MA 

Le protocole de synthèses de Dex-Ma est similaire à celui utilisé pour la synthèse des HA-MA. Le spectre 

RMN obtenus est présenté Figure 8. La mesure du taux de méthacrylate correspond au ratio de l’intensité 

relative des pics des méthacrylates à 5,8 et 6,3 ppm, et au pic du proton anomérique du dextran à 5 ppm. 

 

  

Figure 8 : Spectre RMN du Dextran-Méthacrylate DS 10 

Dextran MA DS 
10
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3.1.3 Synthèse de HA-PBA 

A titre d’exemple la synthèse menant à la préparation de HA-PBA DS=0,33 est décrite. On solubilise le HA 

(350 mg) à 1,75wt% dans 80 mL d’eau salée ([Nacl]= 0.15 M) à température ambiante. Un volume de 50 

mL d’éthanol est ajouté en filet afin d’obtenir un mélange EtOH/eau de 2/3 (v/v). Le dérivé d’acide 

phénylboronique l’ABPA (1 eq molaire par rapport à l’acide hyaluronique), est préalablement solubilisé dans 

4 mL d’eau mQ, puis ajouté au mélange réactionnel. Ensuite, le HObt (1eq/HA), solubilisé dans 3mL de 

DMSO, est ajouté au mélange réactionnel. Le pH de la réaction est alors diminué à pH=4,75 par ajout de HCl 

1M pour une activation maximum des fonctions carboxyliques. L’EDC (1eq/HA), solubilisée dans 3,5 mL 

d’eau, est ajoutée. La réaction est alors maintenue à pH=4,75 pendant 18 heures à température ambiante sous 

agitation. Le lendemain, on ajoute du NaCl à une concentration de 0.5 N dans le mélange. On précipite le 

polymère par ajout de 125 mL d’éthanol (ratio eau/EtOH de 3/7). Le surnageant est prélevé et le précipité est 

redispersé dans un minimum d’eau (50 mL). La solution est ultra-filtrée pendant 45h puis lyophilisée.  

1H NMR (400 MHz, D2O, 80°C) : 1,9 ppm (s, 3H, CH3 (MA)), 2,0 ppm (s, 3H, CH3CO), 3,3-3,8 ppm (m, 

9H, HA), 5,8 et 6,2 ppm (d, 2H CH2=), 7,6 (dd, 4H, aromatiques).  

Le détail du mécanisme de couplage du mécanisme de couplage d’un dériva aminé sur un acide carboxylique 

en présence d’HOBt et d’EDC est détaillé  Figure 9. Dans le cadre de ce travail, le dérivé aminé est l’APBA, 

et les fonctions acide carboxylique sont présentes sur la chaîne de HA. 

 

 

 

Figure 9 : Réaction de greffage de dérivé aminé sur un acide carboxylique via l’introduction d’EDC et d’HOBt 

3.1.4 Greffage de FITC sur les chaines de HA-PBA 

On solubilise le HA-PBA (35 mg) à 4,38mg/L dans 8 mL d’eau salée ([Nacl]= 0.15 M) à température 

ambiante. Un volume de 8 mL d’éthanol est ajouté en filet. 152µL de solution de fluorescéine  à 0,1% dans 

l’éthanol est rajouté dans le milieu réactionnel. 10µL de solution d’HOBt à 12mg/mL de DMSO sont ajoutés. 
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Le pH de la réaction est alors diminué à pH=4,75 par ajout de HCl 1M pour une activation maximum des 

fonctions carboxyliques. 10µL de solution d’EDC à 17mg/mL d’eau ultrapure sont finalement introduits. La 

réaction est alors maintenue à pH=4,75 pendant 18 heures à température ambiante sous agitation. Le 

lendemain, on ajoute du NaCl à une concentration de 0.5 N dans le mélange. On précipite le polymère par 

ajout de 125 mL d’éthanol (ratio eau/EtOH de 3/7). Le surnageant est prélevé et le précipité est redispersé 

dans un minimum d’eau. La solution est ultra-filtrée pendant 45H puis lyophilisée.  

3.1.5 Greffage des fluorophores Alexa 488 sur les polylysines 15 

et 150 kg/mol 

La poly-L-lysine est modifié par des fluorophore Alexa 488 en suivant la procédure standard recommandée 

par le fournisseur. En bref, 1 mg de fluorophore pour 10 mg de PLL sont mis à réagir pendant 1h dans du 

tampon bicarbonate à 0,1 M à PH 8,3. Le fluorophore est présolubilisé dans 100µL de DMSO.  En fin de 

réaction, 100 µL d’hydroxy ammonium 3M dans 900 µL d’eau ultrapure sont introduits dans le volume 

réactionnel. L’excès d’Alexa 488 n’ayant pas réagi est enlevé par exclusion de taille en utilisant des colonnes 

PD-10 Sephadex (GE Healthcare 17085101).   

3.2 Protocole de préparation de microgels  

Les microgels de HA-MA, Dex-MA ou de HA-MA-PBA ont été préparés par photopolymérisation de gouttes 

eau contenant les précurseurs polymériques dans huile préparées par voie microfluidique. Une procédure 

typique est décrite ci-dessous. 

3.2.1 Préparation des capillaires : 

Le capillaire utilisé pour la phase continue a un diamètre interne de 250 µm et un diamètre externe de 350 

µm, le capillaire utilisé pour la phase dispersée a un diamètre interne de 70 µm et un diamètre externe de 150 

µm (Polymicro technologies). Le capillaire interne a une longueur de 7 cm environ. Le capillaire externe de 

20 cm est protégé par une gaine, il est dénudé sur 2 cm afin de créer une fenêtre d’exposition aux UV.  

Le capillaire externe contient la phase organique, il doit être traité de manière à rendre sa surface hydrophobe. 

Pour ce faire, 3mL d’une solution d’octadécyltrichlorosilane (OTS) 1,8 wt% dans du dodécane est passée à 

travers le capillaire à un débit de 6 mL/h. Le capillaire est par la suite rincé, avec un mélange contenant 5mL 

de toluène et 5mL de chloroforme passé à 6 mL/h. 

3.2.2 Montage microfluidique 

Le capillaire de plus petit diamètre, est inséré dans une jonction en T le long de l’axe horizontal (UpChurch 

Scientific, 1/16). A la sortie de la jonction en T, ce capillaire est introduit dans le capillaire de plus grand 

diamètre. Les deux capillaires sont ajustés avec des manchons tubulaires (UpChurch Scientific 1/16 diamètre 

interne). La jonction en T permet l’injection de la phase aqueuse dispersée dans la phase continue. Les deux 

phases sont alimentées grâce à des pousses seringues. Le montage est présenté Figure 10. 
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Figure 10 : Image du montage de microfluidique, et de l’approvisionnement des phases par les pousses-seringues.  

3.2.3 Préparation des phases 

La phase organique est composée d’octane ou d’huile de soja et de Span 80 (2 wt%) comme tensioactif. 

La phase aqueuse contient le polymère d’intérêt acide hyaluronique (1.5 wt%) ou dextran (5 wt%), et 

l’initiateur Irgacure 2959 (0.1 wt%) et éventuellement un réticulant de concentration variable (BIS, PEG-

diacrylate) dans une solution saline (NaCl 0.1M). 

3.2.4 Polymérisation 

Les deux phases sont injectées dans le montage microfluidique, le rapport phase aqueuse/phase organique 

est de ½. Le débit des phases est minimum fixé à 2 et 4 µl/min. Si ces débits ne sont pas suffisants pour 

permettre l’écoulement des gouttes formées dans le capillaire, ils sont augmentés en maintenant un ratio ½ 

entre les phases. Une fois la fragmentation de la phase aqueuse réalisée, dix minutes sont attendues afin de 

permettre la stabilisation des phases. La polymérisation est ensuite réalisée en plaçant la puce microfluidique 

sous une lampe UV (Hamamatsu LC8, L9588-06). L’irradiation UV (=300 à 450 nm centré à 365nm) est 

dirigée sur la fenêtre déprotégée du capillaire de plus grand diamètre. La lampe est utilisée à pleine puissance 

100 % en utilisant le spectre complet sans filtre elle est située à 3,5 cm du capillaire. Les caractéristiques de 

la lampe sont décrites précédemment. 

3.2.5 Collecte des microgels 

Les microgels obtenus sont collectés à la sortie du capillaire de plus grand diamètre. Dans certains cas, cette 

irradiation dans le capillaire n’est pas suffisante pour assurer la polymérisation des microgels sur tout le 

volume. Dans ce cas-là,  les gels sont collectés dans des pots en verre à fond plat, de manière à ne pas avoir 

une superposition de couches de microgels et ils sont irradiés une deuxième fois dans les mêmes conditions 

pour une durée de 5 min, c’est le cas des gels de Dex-MA. 

3.2.6 Lavage 

Les microgels sont lavés dans du THF, et centrifugés à 7000 tr/min pendant 5 min afin d’enlever la phase 

organique. 5 lavages sont réalisés. Les gels sont ensuite laissés à sec pour évaporation du THF pendant une 

nuit, puis redispersés dans de l’eau mQ et lyophilisés. Enfin les gels sont redispersés en milieux aqueux dans 

un volume minimum pendant minimum trois jours. 
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3.3 Protocole de préparation de nanogels  

Les nanogels de HA-MA, HA-MA,BIS ou de HA-MA-PBA ont été préparés par photopolymérisation en 

miniémulsion inverse. Une procédure typique est décrite ci-dessous. 

3.3.1 Formulation de l’émulsion 

Du HA-MA (1.5 wt%) est solubilisé en présence de 0.05 wt% de photoamorceur (Irgacure 2959) en milieu 

aqueux, [NaCl]=0.15M (ratio [photoamorceur] / [MA] of 0.30). La dispersion transparente est ensuite ajoutée 

à une solution d’octane, contenant 8 wt% de Span 80. La fraction volumique Φ est de 10%. Le mélange 

hétérogène est ensuite placé sous agitation magnétique pendant 15 min conduisant à la formation d’une pré-

émulsion, qui est ensuite fragmentée par homogénéiseur haute pression. Les émulsions ont été fragmentées 

en utilisant un dispositif Microfluidizer® M-110S opérant à 400 kPa. Les émulsions ont été homogénéisées 

après 50 cycles, avec un passage dans un bain d’eau froide (6-9°C) entre chaque cycle.  

3.3.2 Photopolymérisation (en ligne dans capillaires) 

Les émulsions stables sont passées dans un capillaire de verre de 400 µm de diamètre pour un débit de 60 

µL/min. Le capillaire et donc l’émulsion est irradié sur 2 cm de longueur par la lampe placée à 3,5 cm. La 

lampe centrée à 365 µm et fonctionne à 100 % soit à 4500 mW/cm².  

3.3.3 Purification 

Les nanogels réticulés sont ensuite purifiés par précipitation au THF. Le mélange hétérogène est ensuite 

centrifugé pendant 45 min à 1h à 13 000 tr/min. Le surnageant est ensuite séchés sous vide pendant 24 h, 

puis redispersés dans de l’eau ultrapure dans ½ du volume l’émulsion avant lavage. La suspension finale est 

stockée à 4°C jusqu’à utilisation. 

3.4 Préparation des capillaires utilisés pour immobiliser les 

microgels 

Afin de préparer des capillaires pour maintenir les gels, des capillaires en verre borosilicate avec filament 

(O.D= 1mm ; I.D= 0,75mm) TW 100F-4 sont utilisés. Ils sont étirés en utilisant une étireuse Flaming (P-97, 

Sutter). Le programme d’étirage choisi est le suivant : heat 515, pull 90, velocity 70 delay 70. Heat 

correspond à la puissance du laser et donc à la quantité d’énergie fournit au verre. Velocity correspond à la 

vitesse à laquelle les mâchoires maintenant le capillaire doivent bouger au cours de la phase de pré-étirage. 

Cette vitesse est dépendante de la viscosité du verre utilisé et donc de la température. Delay contrôle la durée 

de l’étirage de manière relative à la désactivation du laser. Pull contrôle la force de l’étirage. 

Les pipettes ont après étirage une forme conique en pointe. Afin, d’obtenir une section de taille contrôlée, 

une microforge est utilisée, pour chauffer et découper la pointe jusqu’à ce qu’elle est le diamètre requis (10 

à 20 µm). 
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3.5 Etude des microgels en microscopie 

3.5.1 Mesure du taux de gonflement 

Un microgel est immobilisé au bout d’une micropipette par aspiration. Le microgel est ensuite immergé dans 

une solution d’eau ultrapure présente dans la chambre d’observation Ludin. Le microgel est ensuite rincé à 

un débit de par 10 mL de tampon PBS à un débit de 2 mL/min. Puis après 10 minutes d’incubation il est rincé 

par 10 mL de PBS auquel a été ajouté 1 M de NaCl à un débit de 2 mL/min. Enfin, après 10 minutes 

d’incubation il est rincé par 10 mL d’eau ultrapure. A chaque étape les dimensions du gel sont mesurées en 

direct grâce à la microscopie en transmission. 

3.5.2 Etude du chargement de microgels 

Un microgel est immobilisé au bout d’une micropipette par aspiration. Le microgel est ensuite immergé dans 

une solution de PBS présente dans la chambre d’observation Ludin. Le microgel est rincé à 2 mL/min par 

une solution de peptide (PLL 15 kDa, PLL 150 kDa, insuline-FITC, dextran-FITC) à 0,01 wt% pour 

remplacer le milieu. Après 1h30 d’incubation, le milieu est rincé à 2 mL/min par du tampon PBS. Le microgel 

est observé en direct par microscopie. Pour les peptides marqués par des fluorophores, l’observation est 

réalisée en simultanée par microscopie confocale. Dans ce cas, les PLL sont marquées par des Alexa 488 ou 

633 et le dextran et l’insuline sont marqués par la fluorescéine. 

3.5.3 Etude de la dégradation des microgels 

Un microgel chargé ou non, est immobilisé au bout d’une micropipette par aspiration. Le microgel est ensuite 

immergé dans une solution de PBS. Le milieu est chauffé à 37°C. Une solution concentrée de Hase est ajoutée 

dans le milieu pour obtenir une concentration finale de 500 UI/mL. L’évolution des dimensions des microgels 

sont suivis en direct par microscopie en transmission. 

3.5.4 Détermination de la taille des pores des microgels 

Un microgel est immobilisé au bout d’une micropipette par aspiration. Le microgel est ensuite immergé dans 

du tampon PBS. Le milieu est substitué par une solution de dextran-FITC à 0,1 mg/mL. L’incubation a lieu 

pendant 1h. Les microgels sont observés par microscopie confocale. Les solutions de dextran étudiées 

contiennent du dextran 4, 10, 40 et 70 kg/mol à 0,1 wt%.  

Pour les gels qui n’interagissent pas avec les dextrans, l’incubation est menée dans un vial pendant une nuit. 

Les gels sont observés par microscopie confocale.  

3.5.5 Etude de l’encapsulation et de la libération des peptides 

Pour les espèces qui n’interagissent pas avec les matrices de gel : 

Un gel préalablement mis à incubé dans une solution de peptide de 0,1 wt% pendant une nuit, est immobilisé 

grâce à une micropipette. Une macromolécule qui interagit, comme la PLL 150 kg/mol sont utilisés pour 

confiné le peptide qui n’interagit pas avec le gel. La PLL est ajoutée pour avoir une concentration finale de 

0,01 wt%, l’incubation a lieu pendant une heure puis le milieu est rincé par du PBS à un débit de 2 mL/min 

pour enlever l’excès de PLL et de peptide. Pour déclencher la libération le milieu est chauffé à 37°C pour 
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cliver la PLL. La perte de fluorescence est mesurée par fluorescence. Toutes les étapes sont suivies par 

microscopie confocale et en transmission. 

Pour les espèces qui interagissent avec les matrices de gel : 

Les microgels sont mis à incuber dans des solutions d’insuline ou de dextran de 0,01 wt% pendant une heure 

minimum. Puis, le milieu est rincé par du PBS à un débit de 2 mL/min pour enlever l’excès d’espèce non 

encapsulée dans le gel. Enfin, le milieu est rincé par du PBS contenant 20 mM de fructose à un débit de 2 

mL/min. Les différentes étapes sont suivies par microscopie confocale et en transmission. 

3.6 Dosage de l’insuline par HPLC 

3.6.1 Détection UV 

Le filtrat est analysé par HPLC en double par HPLC (Merck-Hitachi LaChrom D7000) équipé d’un passeur 

d’échantillon L-7250, d’une pompe haute pression L7100 et d’un détecteur à réseau de diodes L-7455. Les 

séparations sont réalisées à l’aide d’une colonne Ultrasep C8 avec un diamètre de particules de 6 µm 

(Bischoff Chromatography). La phase mobile est constituée de 28.4 g L-1 de sulfate de sodium ajustée à un 

pH de 2.3, de l’acétonitrile et du 2-methoxyethanol (ratio 770 : 274 : 6). Le débit est de 1 mL par minute, la 

détection est suivie à 212 nm et le volume d’injection est de 10 µL. 

La phase stationnaire est composée de silice dont les groupements hydroxyles ont été modifiés pour y ajouter 

des chaines alkyles C8 qui lui confèrent son caractère apolaire.  Le temps de rétention de l’insuline dans ces 

conditions est aux alentours de 3min. 

3.6.2 Détection par spectroscopie de masse 

L’analyse HPLC est menée sur une colonne JUPITER C18 de longueur 150 mm, de diamètre de particule 5 

µm et de diamètre de pore 300 Angstrom. La phase stationnaire est à base de silice sur laquelle au niveau des 

groupements hydroxyles ont été greffé des chaines alkyles, lui conférant un caractère apolaire. La phase 

mobile utilisée est polaire, il s’agit dans ce cas d’un mélange eau/0,1 % d’acide formique. Le volume prélevé 

par le système d’injection programmable est fixé à 20 µL. Le débit de la phase mobile est de 0,2 mL/min; Le 

temps d’analyse pour chaque prélèvement est de 22 min. Le gradient d’élution choisi correspond au passage 

du mélange acétonitrile /0,1 % d’acide formique de 0 à 100 % en 14 min. Le temps de rétention de l’insuline 

dans ces conditions est compris entre 11,4 et 11,6 min.  

La détection se fait grâce à un spectromètre API 3200 (AB SCiex) triple quadripôle.  

Colonne extraction strata X 

Strata X est un sorbant polymérique à base de polystyrènedivinylbenzène modifié par du N-vinylpyrrolidone. 

Les cartouches permettent la rétention de l’insuline par des interactions hydrophobes, aromatiques et polaires 

(sorbant base silice greffée C18 permet une rétention seulement par interactions hydrophobes). 
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4 Annexe 4 Compléments d’informations relatifs 

aux résultats 

4.1 Théorie du gonflement 

Le gonflement des gels neutres peut être analysé par la théorie de Flory [1]. Le gonflement d’un hydrogel est 

conditionné par un ensemble de contributions indépendantes et coordonnées de ses deux parties constitutives 

à savoir son réseau et le solvant. L’équilibre de gonflement des hydrogels dépend alors de la densité de 

réticulation et du caractère hydrophile des chaînes polymères. Le gonflement d’un gel est décrit par la 

pression de gonflement, elle-même composée d’une partie osmotique (πosm) et d’une partie élastique (πelas) 

de telle sorte que : 

                                                              𝜋 = 𝜋𝑜𝑠𝑚 + 𝜋𝑒𝑙𝑎𝑠                                              (Équation 4.1.1) 

Selon la théorie de Flory, un hydrogel tend à maximiser les interactions entre sa chaîne polymère et le milieu 

extérieur en respectant l’équilibre des potentiels chimiques entre l’intérieur et l’extérieur du réseau. Cette 

première force est modulée selon l’affinité des chaînes polymères avec le solvant : ainsi, osm peut aussi être 

notée mel. Bien que le réseau immergé dans un bon solvant ait tendance à se disperser le plus loin possible 

(action de mel), cette action est limitée par la réticulation permanente. Cette réaction élastique est exprimée 

par el, et elle agit contre le gonflement. Il va s’ensuivre une compétition entre l’énergie qui tend à disperser 

les chaînes et l’énergie qui tend à ramener la conformation moyenne des chaînes dans leur état d’équilibre, 

c’est-à-dire sans étirage. Ainsi, le degré de réticulation de l’hydrogel limite le gonflement de l’hydrogel 

jusqu’à l’équilibre des forces élastiques du système et des forces osmotiques, c’est-à-dire lorsque la pression 

est nulle. 

D’un point de vue thermodynamique, le gonflement d’un gel peut être vu comme le mélange d’un réseau 

dans un solvant. En adaptant la théorie des polymères en solution, Flory postule que l’enthalpie libre de 

mélange d’un réseau de polymère réticulé en immersion dans un fluide (ΔGtot) combine deux grandeurs 

opposées : une enthalpie libre de mélange des polymères en solution (ΔGmel) et un terme supplémentaire 

d’énergie libre élastique (ΔGelas) pour tenir compte des effets de la réticulation, soit [2] : 

                                                          ∆𝐺 = ∆𝐺𝑜𝑠𝑚 + ∆𝐺𝑒𝑙𝑎𝑠                                    (Équation 4.1.2) 

Le gonflement du réseau à l’équilibre correspond à la situation où la pression π est nulle. Sachant que π 

dérive de l’enthalpie libre, on admet que la fraction volumique en polymère φ2 à l’équilibre est donnée par 

[3]: 

                                              𝜑2 = {
𝑋 𝑣1

𝑣𝑐(
1

2
−𝑋12

}3/5                                      (Équation 4.1.3) 

Où Х représente le nombre de point de réticulation présent dans le réseau à l’état contracté et 𝑣1 rappelle le 

volume molaire du solvant. La grandeur 
𝑋

𝑣𝑐
 décrit la densité moyenne de réticulant au sein de l’hydrogel à 

l’état contracté. La grandeur 𝑋12 est le paramètre d’interaction de Flory entre le solvant et le polymère, et 

peut être discriminée de la manière suivante : 
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- Pour χ12 >  
1

2
, le polymère, plus difficile à dissoudre, est en régime mauvais solvant; 

 - Pour χ12 <  
1

2
 , le polymère est en régime bon solvant; 

 - La valeur limite χ12 =  
1

2
 correspond à un état de solvatation nommé solvant θ. 

Ainsi, le gonflement d’un réseau neutre est associé à sa fraction volumique qui dépend de la composition de 

ce dernier (nœud de réticulation ) mais aussi de sa solvatation (contribution de 12).  

Dans le cas où le réseau est chargé, le gonflement ne peut directement être associé aux considérations décrites 

ci-dessus. La théorie des gels neutres peut être complétée par des termes supplémentaires πion (contribution 

des ions) et πcoul (contribution électrostatique), chacune de ces contributions 

agissant en faveur d’un gonflement du réseau. 

                                                 𝜋 = 𝜋𝑜𝑠𝑚 + 𝜋𝑒𝑙𝑎𝑠  + 𝜋𝑖𝑜𝑛 + 𝜋𝑐𝑜𝑢𝑙                                   (Équation 4.1.4) 

La contribution électrostatique est souvent négligée, en revanche la contribution due à la 

présence d’ions peut s’écrire : 

                                                       𝜋𝑖𝑜𝑛 =  
𝑘𝐵𝑇

𝑣1
 {𝑚 𝜑2 ln(𝑚𝜑2)}                                    (Équation 4.1.5) 

Où m est le degré d’ionisation du réseau. En régime bon solvant (φ2 > 0, soit χ12 < 0.5), la contribution 

des charges apporte une pression positive, soit un gonflement supplémentaire en comparaison à celui d’un 

gel non chargé. En mauvais solvant (χ12 > 0.5), les gels ioniques se caractérisent par une importante « 

résistance entropique » au dégonflement. Le confinement des contre-ions est très défavorable, se traduisant 

par le maintien à l’état gonflé pour des valeurs de 12 très supérieures à 0,5. Toutefois, à partir d’une valeur 

critique de 12, cette « résistance entropique » ne contrebalance plus l’effet de non-solvatation et le gel transite 

vers l’état dégonflé. 

4.2 Calcul de la concentration critique de recouvrement C* 

Comme illustré en Figure 11, la concentration critique de recouvrement C* est une grandeur caractéristique 

des polymères en solution. Elle correspond au passage du régime dilué (pas de recouvrement des pelotes, à 

gauche), au régime enchevêtré (recouvrement de pelotes, à droite). A C= C* le régime est semi-dilué. La 

concentration C* peut être calculée par la relation suivante : 

                                                      𝐶∗ =
𝑀𝑊

4

3
 𝜋𝑅𝑔

3  𝑁𝑎

                 (Équation 4.3.1) 

Où, Mw est la masse molaire en poids du HA, Rg le rayon de giration des pelotes et Nav le nombre 

d’Avogadro. 

Le rayon de giration peut être estimé, en supposant le polymère en bon solvant et en négligeant la contribution 

des charges, par la relation :  

                                                                          𝑅𝑔 = 𝑎𝑁
3

5     (Équation 4.3.2) 

Où, a est la longueur d’une unité monomère (10 Å pour le HA) et N le nombre d’unités monomères.  

 

 



Partie expérimentale et Annexes 
 
 

233 
 

 

 

 

Figure 11 : Illustration des régimes de concentration et lois d’échelles 

En utilisant ces deux équations, nous avons calculé le rayon de giration et la concentration critique de 

recouvrement pour le HA de masse molaire Mw variable, respectivement 20, 100 et 200 kDa, et comparées 

celles-ci avec celles trouvées par l’équipe de Rinaudo sur le HA 350 kDa [4]. Les données sont reportées en 

Tableau 1. 

Tableau 1 : Grandeurs caractéristiques Rg et C* des HA en solutions.  

Mw HA (kDa) Rg (nm) C* (g/L) 

20 10 8.9 

100 28 1.8 

200 42 1.1 

350 / 0.66 

 

4.3 Calcul du paramètre de maille des gels de HA-MA DS 

20 % 

Dans le chapitre 3 paragraphe 3.2.3, nous avons entrepris d’estimer la porosité des gels préparés à partir des 

différentes huiles de manière théorique. Nous détaillerons ici les calculs pour l’exemple du microgel de HA-

MA20 préparé dans l’huile de soja. Ce microgel est de forme allongée décrite Figure 13. 

 

Figure 12 : représentation schématique d’un microgel de forme allongée 

L 

D 

R R L’ 
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Le volume du gel à l’état gonflé dans un tampon donné comme le PBS, peut être déterminé grâce à la mesure 

des dimensions L et D du gel qui correspondent respectivement au diamètre du gel et à sa longueur. Son 

volume peut donc s’exprimer en fonction des dimensions L’ et R avec L’= L -2 R et R= D/2 : 

                                                          𝑉𝑃𝐵𝑆 =
4

3
 𝜋 𝑅3 +  𝜋 𝑅2 𝐿′                                   (Équation 4.4.1) 

Pour le microgel de HA-MA20 préparé dans l’huile de soja, les dimensions mesurées sont D= 353 µm et L 

=413µm. On en déduit L’= 60µm et R=176,5 µm Le volume du gel gonflé d’eau peut nous permettre de 

déterminer la masse d’eau dans le gel. Le volume du gel est de 2,9 .10-5 cm3. Sa masse est de 2,9 .10-5 g. en 

considérant que la masse de polymère est négligeable devant la masse d’eau. 

Afin de déterminer le gonflement, il faut calculer la masse de polymère sec contenu dans le gel. Pour cela, il 

faut estimer le volume du gel en sortie de capillaire microfluidique après la réticulation i.e. le volume de la 

goutte d’eau dans le dispositif microfluidique. Le rayon R0 nous est donné par la dimension du capillaire 125 

µm. En considérant un gonflement homothétique dans toutes les directions, on peu déterminer un coefficient 

k=R/R0=1,412. On peut en déduire L0= L/k et L0’. Pour l’exemple choisi L0’=42,5 µm. Le volume de la goutte 

d’eau est de V0= 1,0.10-5cm3. La concentration en précurseurs HA-MA20 étant de 1,5 wt. La masse de 

polymère présente dans la goutte peut être déterminée elle correspond à m0= 1,5.10-7 g.  

Le gonflement du gel est défini comme : 

                                                                           𝑞𝑀 =
𝑊𝑠−𝑊𝑑

𝑊𝑑
                                                (Équation 4.4.2) 

 

Où Ws est la masse du polymère solvaté soit la masse du polymère + la masse d’eau et Wd et la masse du 

polymère sec. 

Q peut être déterminé, dans notre exemple qM= 186 

Il est possible de calculer le paramètre de maille du réseau en fonction du gonflement des microgels. Le taux 

de gonflement volumique 𝑞𝑒  peut-être déterminé grâce à 𝑞𝑀 : 

𝑞𝑒 = 1 +  
𝜌𝑃

𝜌𝑆
(𝑞𝑀 − 1)                                    (Équation 4.4.3) 

 

Où 𝜌𝑃 est la masse volumique de polymère sec (1,229 g/cm3 pour l’acide hyaluronique), et 𝜌𝑆 correspond à 

la masse volumique de l’eau. 

Pour notre exemple 𝑞𝑒=228 

Le taux de gonflement volumique permet d’accéder à la masse molaire moyenne entre deux nœuds de 

réticulation, 𝑀𝑐 . 𝐸n effet, d’après la théorie de Flory-Rhener, on peut dans le cas de réseaux peu réticulés 

gonflés dans un bon solvant écrire l’équation suivante : 

𝑞𝑒
5

3⁄ ≅
𝑀𝑐

𝜌𝑝𝑉1
(

1

2
− )                                  (Équation 4.4.4) 

 

Où 𝑀𝑐  est la masse molaire moyenne entre deux nœuds de réticulation, 𝑉1 est le volume molaire du solvant 

( 18 cm3/mol-1 pour l’eau),  est le paramètre de Flory décrivant les interaction polymère solvant (il est de 

0,473 pour l’acide hyaluronique dans l’eau)[5]. 

La masse molaire moyenne pour notre exemple est ainsi de Mc= 6,9.106 g/mol 
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On peut ainsi accéder au paramètre de maille, pour cela il faut déterminer la densité volumique de réticulation 

𝑧 qui correspond au ratio de la densité du polymère par la masse molaire moyenne entre deux nœuds de 

réticulation. Ainsi, dans un volume d’1L le nombre de nœuds de réticulation peut s’écrire 𝑧 ∗  𝑁𝑎𝑣  où 

𝑁𝑎𝑣 correspond au nombre d’Avogadro. 

Nous déterminons une densité volumique de réticulation de z=1,8.10-4mol/cm3. 

Chaque nœud de réticulation occupe un volume : 𝑉 =
1

𝑧∗𝑁𝑎𝑣
. En apparentant ce volume et donc les pores de 

la matrice à une sphère de diamètre D, on peut déterminer la taille des pores comme étant : 

𝐷 = √
6

𝜋 𝑧 𝑁𝑎𝑣

3
                                                      (Équation 4.4.5) 

 

La taille de pore obtenu pour les gels de cet exemple est de 26 nm.  

4.4 Cinétique de libération du dextran encapsulés dans des 

macro/microgels de HA-MA-PBA 

La libération de protéine des matrices de gels, peut être décrite par la loi de Fick qui peut être écrite sous la 

forme suivante [6],[7]: 

                                                               
𝜕𝑐

𝜕𝑡
= 𝐷𝑒

𝜕²𝑐

𝜕𝑥²
                                                    (Equation 4.5.1) 

Les conditions aux frontières associées sont : 

𝑐(−𝛿<𝑥<𝛿,𝑡=0) = 𝑐0 

𝑐(𝑥=±𝛿,𝑡≥0) = 0 

𝜕𝑐

𝜕𝑥(𝑥=0,𝑡≥0)
= 0 

 

Où c est la concentration en protéine dans le gel, x et t sont la position dans le gel et le temps respectivement, 

2𝛿 est l’épaisseur du gel et 𝑐0est la concentration en protéine initiale dans le gel.  

Pour les temps courts après le début de la libération, on peut résoudre l’équation 4.5.1, et après simplification 

on obtient : 

                                                                            
𝑀𝑡

𝑀∞
= 2 [

𝐷𝑒

𝜋𝛿2]
1/2

𝑡1/2                                       (Equation 4.5.2) 

 

Où 𝑀𝑡 est la masse de protéine libérée à l’instant t, 𝑀∞ est la masse libérée à tinfini,, et 
𝑀𝑡

𝑀∞
 est la fraction 

massique de protéine libérée à l’instant t, et 𝐷𝑒 le coefficient de diffusion de la protéine encapsulée. 

Ainsi, la fraction massique de protéine libérée est proportionnelle à la racine carrée du temps, dans le cas où 

la libération de la protéine est contrôlée par des phénomènes diffusionnels.  
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4.4.1 Etude de la libération de protéine modèle encapsulé dans des 

macrogels 

Nous avons donc tracé 
𝑀𝑡

𝑀∞
 en fonction de 𝑡

1
2⁄  , en assimilant 𝑀∞ à la masse de protéine à la fin de la libération, 

c’est-à-dire quand le plateau est atteint pour représenter le profil de libération de protéine modèle à partir de 

macrogel de HA-MA-PBA20, BIS20 (Figure 14). Les résulats obtenus ont été présentés Chapitre 5 paragraphe 

5.2.1. 

 

 

 

Figure 13 : Profil de libération de protéines modèles de macrogels de HA-MA-PBA20, DM20, représenté en termes 

de fraction massique libérée en fonction de la racine carré du temps. 

Les pentes obtenues pour les temps courts peuvent être déterminés, et en considérant les dimensions du gel 

on peut déterminer des valeurs expérimentales de coefficient de diffusion.  

Dans le PBS, on trouve 𝐷𝑒 = 0,27. 10−7 cm²/s. Dans le PBS + fructose on trouve 𝐷𝑒 = 1,36. 10−7 cm²/s, en 

négligeant les variations de volume des gels.  

Le coefficient de diffusion de l’insuline (ou dextran 4 kDa) est de 1.41 10-7 cm2/s  dans l’eau. On l’appelle 

D0. La diffusion de la protéine dans le gel est donc plus lente que dans l’eau.  

4.4.2 Etude de la libération de protéine modèle encapsulé dans des 

macrogels 

La figure 15 représente la libération de dextran-rhodamine à partir des microgels de HA-MA-PBA20,BIS20, 

les profils ont été déterminés par suivi de la perte de fluorescence dans le gel. On constate que sur les temps 

courts, la courbe représentant la fraction massique de protéine modèle libérée en fonction de la racine carré 

du temps est linéaire (Figure 15 partie grise). La libération suit un profil de diffusion. Les résultats ont été 

présenté Chapitre 4 paragraphe 2.2.1. 
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Figure 14 : Profil de libération de protéines modèles de microgels de HA-MA-PBA20, DM20, représenté en termes 

de fraction massique libérée en fonction de la racine carré du temps. 

4.5 Etude en milieu plasmatique de l’insuline libérée de 

macrogels HA-PBA/HA-Maltose par dosage HPLC 

Lors de l’étude quantitative de l’insuline encapsulée puis libérée de macrogels de HA-PBA/HA-Maltose, 

nous avons essayé de nous approcher des conditions physiologiques en travaillant en milieu plasmatique en 

utilisant la technique HPLC couplé à un spectromètre de masse. Cette étude a pour but d’estimer l’impact 

des autres protéines présentes dans le plasma sur la stabilité de l’insuline et de testes les conditions 

analytiques sur ces milieux complexes. Les macrogels sont étudiés à température ambiante dans un milieu 

plasmatique dilué contenant une teneur en glucose correspondant au taux physiologique de 1 g/L ou contenant 

un excès de glucose de 10 g/L. En parallèle un témoin est étudié, il correspond à une solution d’insuline à 1 

mg/mL contenant 1g/L de glucose. Des prélèvements sont faits à différents intervalles de temps et dilués 

dans une solution d’eau/HCl 0,01 M/BSA 0,02 %/urée 8 M. L’urée est utilisée pour rompre les liaisons 

hydrogènes qui stabilisent les forment dimères et hexamères de l’insuline qui ne sont pas détectables au 

spectromètre de masse. La présence d’acide chlorhydrique permet de mieux solubiliser l’insuline et de 

favoriser sa forme monomérique en limitant les interactions hydrophobes. La forme monomérique dosable, 

est ainsi favorisée. La purification est réalisée par extraction sur cartouches. Cette purification permet 

d’extraire l’insuline de l’échantillon plasmatique afin d’améliorer la sensibilité du dosage de l’insuline et 

également d’éviter d’endommager la colonne chromatographique par accumulation de protéines. 

L’extraction choisie est une méthode solide/liquide ou Solide Phase Extraction (SPE). Elle consiste à 

transférer la molécule d’intérêt de la phase liquide, ici le plasma, à une phase solide, l’adsorbant, montrant 

une forte affinité vis-à-vis de la protéine à extraire. Les cartouches sélectionnées sont des cartouches Strata-

X  30 mg en phase inverse, composées d’un sorbant polymérique à base de polystyrène divinybenzène 

modifié par du N-vinylpyrrolidone. Les différentes étapes de l’extraction sont décrites en partie 

expérimentale. Les échantillons sont ensuite évaporés à 40°C sous atmosphère inerte. La température reste 

basse afin de ne pas dénaturer la protéine. Enfin, les échantillons sont solubilisés dans une solution de reprise 

de d’eau/HCl 0,01 M/BSA 0,02 %/urée 8 M avant injection dans le système HPLC. Trois mesures sont 
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effectuées pour chaque condition afin de minimiser la variabilité due à l’analyse. Huit macrogels sont 

étudiés  ainsi que deux témoins: 

 Deux témoins non chargés en insuline ayant deux taux de réticulation différents de 15 g/L 

et 30 g/L.   

 Deux gels sont étudiés dans un milieu plasmatique contenant un excès de glucose de 10 g/L 

ayant deux taux de réticulations différents de 15 et 30 g/L.  

 Quatre gels sont étudiés dans un milieu plasmatique contenant 1 g/L de glucose, deux ayant 

une réticulation de 15 g/L et deux ayant une réticulation de 30 g/L.  

Les concentrations en insuline dosées dans les témoins restent relativement stables sur 50 h. Les allures des 

profils de libération observés pour des gels de différents degrés de réticulation et différentes concentrations 

en glucose dans les milieux sont les mêmes. En effet, les quantités d’insuline libérées augmentent pendant 

les 20 premières heures puis diminuent jusqu’à ce que l’insuline devienne indétectable aux alentours de 120h 

(Figure 11). 

 

Figure 15: Profil de libération de l’insuline humaine à partir de macrogels doublements réticulés pour différents 

degrés de réticulation permanente et différentes concentrations en glucose dans le milieu de libération. 

De plus on constate que sur les 20 premières heures, le relargage est plus important pour les gels de plus 

faible réticulation. La porosité plus large peut favoriser une diffusion plus rapide vers le milieu extérieur. 

L’augmentation de la concentration en glucose dans le milieu ne permet pas de libérer plus d’insuline ou de 

la libérer plus vite. Ces résultats sont en adéquation avec ceux obtenus depuis le début de cette étude, 

l’insuline n’est quantifiable que sur un temps court. Les problèmes analytiques rencontrés en milieu 

plasmatique sont similaires à ceux observés en milieux aqueux. 

5 Annexe 5: Publication Oil-in-microgel strategy for 

enzymatic-triggered release of hydrophobic drugs 

 

[glucose] = 1g/L; crosslinking = 15g/L [glucose] = 10g/L; crosslinking = 15g/L 

[glucose] = 1g/L; crosslinking = 30g/L  [glucose] = 10g/L; crosslinking = 30g/L 

In
s
u

lin
 c

o
n

c
e

n
tr

a
ti
o
n

 
(n

g
/m

L
) 

Time (hours) 



Oil-in-microgel strategy for enzymatic-triggered release of hydrophobic
drugs

C.A. Busatto b, H. Labie a, V. Lapeyre a, R. Auzely-Velty c, A. Perro a, N. Casis b, J. Luna b, D.A. Estenoz b,
V. Ravaine a,⇑
aUniversité de Bordeaux, Bordeaux INP, ISM, UMR 5255, Site ENSCBP, 16 avenue Pey Berland, 33607 Pessac, France
b Instituto de Desarrollo Tecnológico para la Industria Química, INTEC (Universidad Nacional del Litoral and CONICET), Güemes 3450, 3000 Santa Fe, Argentina
cCentre de Recherches sur les Macromolécules Végétales (CERMAV-CNRS), affiliated with Université Joseph Fourier, 601 rue de la Chimie, 38041 Grenoble, France

g r a p h i c a l a b s t r a c t

a r t i c l e i n f o

Article history:
Received 25 November 2016
Revised 6 January 2017
Accepted 9 January 2017
Available online 10 January 2017

Keywords:
Drug delivery
Microgels
Biodegradable polymers
Hyaluronic acid
Hydrophobic drug
Oil-in-water-in-oil emulsion
Progesterone

a b s t r a c t

Polymer microgels have received considerable attention due to their great potential in the biomedical
field as drug delivery systems. Hyaluronic acid (HA) is a naturally occurring glycosaminoglycan com-
posed of N-acetyl-D-glucosamine and D-glucuronic acid. This polymer is biodegradable, nontoxic, and
can be chemically modified. In this work, a co-flowmicrofluidic strategy for the preparation of biodegrad-
able HA microgels encapsulating hydrophobic drugs is presented. The approach relies on: (i) generation
of a primary oil-in-water (O/W) nanoemulsion by the ultrasonication method, (ii) formation of a double
oil-in-water-in-oil emulsion (O/W/O) using microfluidics, and (iii) cross-linking of microgels by pho-
topolymerization of HA precursors modified with methacrylate groups (HA-MA) present in the aqueous
phase of the droplets. The procedure is used for the encapsulation and controlled release of progesterone.
Degradability and encapsulation/release studies in PBS buffer at 37 �C in presence of different concentra-
tions of hyaluronidase are performed. It is demonstrated that enzymatic degradation can be used to trig-
ger the release of progesterone from microgels. This method provides precise control of the release
system and can be applied for the encapsulation and controlled release of different types of hydrophobic
drugs.
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1. Introduction

Among different types of drug delivery systems, polymeric
hydrogels hold great promise thanks to their hydrophilic three-
dimensional network which offers large water-retaining property
and excellent biocompatibility. Moreover, particles made of hydro-
gels, namely microgels or nanogels, exhibit good colloidal stability
and are injectable. All these lightly cross-linked polymers are por-
ous and can be loaded with drugs. Stimuli-responsive hydrogels
are fascinating materials because they swell or shrink in response
to an external stimulus such as temperature, pH, irradiation or
even the presence of a biomolecule in solution [1–4]. In this case,
drug release can be additionally controlled by stimuli [5]. Micro-
gels also offer opportunities as surface coatings when adhered to
biomaterials or surgical implants to reduce infection and inflam-
mation and to improve biocompatibility, particularly when con-
taining antimicrobial and anti-inflammatory drugs [6–8].
Therefore, responsive hydrogels allow a fine tuning of drug release
rate with tailored properties.

For most therapeutic applications, the drug delivery system
needs to be readily biodegradable in order to avoid
accumulation-related adverse effects. Biodegradability of the
matrix can also be used as the trigger to control the release of
the drug. HA is a naturally occurring glycosaminoglycan composed
of N-acetyl-D-glucosamine and D-glucuronic acid, which exhibits
biocompatible and biodegradable properties. This linear polysac-
charide is ubiquitous in all tissues, as a major component of the
extracellular matrix (ECM) in animal tissues [9]. Advantageously,
chemical modification of HA is relatively easy [10,11]. Being non-
toxic and non-immunogenic, it has been widely used as a building
block to design cross-linked architectures with a potential applica-
tion in tissue regeneration [12,13] and drug delivery [14] or cell
growth [15]. Enzymatic degradation of HA occurs in vivo via hya-
luronidases (Hase), which are present in both intra- and extracel-
lular space [16]. Therefore, HA-based microgels are expected to
deliver their payload after injection in the body by progressive
enzymatic erosion of the matrix. In general, members of HA signal-
ing pathway (receptors such as CD44 and CD168 [17,18], Hase
[19,20]) are also overexpressed in a variety of carcinomas. HA
has been used in drug delivery formulations for the targeted deliv-
ery of chemotherapy drugs and other anticancer compounds to
tumor cells through interaction with cell-surface HA receptors
[21]. Furthermore, Hase-responsive containers appear as emerging
technologies to deliver anticancer drugs since the high concentra-
tion of Hase in the tumor cells can increase the release efficiency
[22–26].

In spite of the great interest for HA-based hydrogel materials,
these systems are generally limited to water-soluble drugs, most
often peptides and proteins [27–30], whereas many drugs are
hydrophobic, such as anticancer drugs. The encapsulation of a
hydrophobic drug has been reported using different strategies of
functionalization of the micro- or nanogels: (1) via the incorpora-
tion of a hydrophobic core in a hydrogel shell [31] or hydrophobic
domains in the hydrogel matrix [32,33,36] and (2) via the introduc-
tion of cyclodextrin (CD) moieties, that can bind hydrophobic
molecules through inclusion complexes [34]. However, the loading
efficiency is often poor. Alternately, hydrophobic drugs can be sol-
ubilized in non-polar solvent that can further be dispersed in a
hydrogel matrix. This latter solution offers the advantage of incor-
porating high payloads of drugs in a dissolved form. The concept
has been explored recently using alginate matrices [35,36] and
thermoresponsive poly(N-isopropylacrylamide) (pNIPAM) ones
[37,38], where burst release could be achieved by collapsing the
hydrogel upon heating.

In this paper, we focus on the preparation of a biocompatible
system that could be used in vivo to deliver a hydrophobic drug

upon Hase degradation (Fig. 1). We demonstrate the concept using
progesterone (PGR), a lipophilic steroid hormone with a low
molecular weight. This drug requires long-time controlled delivery
system to induce estrus and ovulation in production animals
[39,40]. Several progesterone delivery systems for estrus
synchronization have been reported but they are based on non-
biodegradable polymers [41]. HA microgels would provide a con-
trolled release of the hormone after subcutaneous administration.
Once the microgel is degraded and the oil droplets are dissolved,
progesterone could be absorbed to systemic circulation and could
reach sites of action thanks to its extensively binding to plasma
proteins, primarily albumin.

Thus, we report the preparation of oil-in-microgel containers,
made of fully biocompatible ingredients, encapsulating PGR. The
materials are prepared by a two-step method which allows a fine
and robust control of the structural parameters: the drug is
incorporated in an oil-in-water nanoemulsion, that is further
incorporated within monodispersed HA microgels prepared by
microfluidic approach. The enzymatic degradability of the micro-
gels and their ability to release the PGR-loaded oil nanodroplets
upon enzymatic degradation is finally presented.

2. Experimental

2.1. Materials

All the reagents were purchased from Sigma-Aldrich unless
otherwise noted. Methacrylic anhydride (AMA), N,N-
dimethylformamide (DMF), ethanol, n-hexadecane, octadecyl-
trichlorosilane (OTS), chloroform, toluene, soybean oil, sunflower
oil, sorbitan monooleate (Span 80), polysorbate 80 (Tween 80),
hyaluronidase from bovine testes (type I-S), N,N0-
methylenebisacrylamide (BIS), sodium caseinate (SC), 1-[4-(2-hyd
roxyethoxy)-phenyl]-2-hydroxy-2-methyl-1-propan-1-one (Irga-
cure 2959), 2,20-azobis(2-methylpropionamidine) dihydrochloride,
Nile Red (NR), progesterone (PGR) and phosphate buffered saline
(PBS) were used without any further purification. NIPAM was
recrystallized from n-hexane. Hyaluronic acid (Mw = 60,000
g mol�1) was purchased from Lifecore (USA).

2.2. Synthesis of methacrylated hyaluronic acid macromer (HA-MA)

The synthesis of hyaluronic acid modified with methacrylates is
fully reported by Hachet et al. [42]. In brief, 1 g of hyaluronic acid
(2 wt%) was solubilized for 4 h at room temperature in ultrapure
water. Then, DMF was added dropwise to the solution (volume
ratio 3:2 water–DMF) and the mixture was cooled down to 4 �C.
The reaction medium was cooled after addition of DMF to avoid
a temperature increase upon addition of the anhydride in the
hydro-alcoholic medium that could promote side reactions
(hydrolysis of esters formed and hydrolysis of the anhydride).
Then, AMA (1 M equivalent with respect to the moles of the repeat-
ing unit of HA) was added dropwise and the pH was maintained
between 8 and 9 for 4 h by the addition of 0.5 M NaOH. The reac-
tion was run overnight and then, 0.5 M NaCl was added to the mix-
ture. The polymer was precipitated by the addition of ethanol
(with a water–EtOH volume ratio of 2:3). After the removal of
the supernatant, the precipitate was successively washed with
mixtures of water–EtOH using volume ratios of 3:7, 1:4 and 1:9.
The final precipitate was dissolved in ultrapure water and further
dialyzed against ultrapure water by diafiltration (ultramembrane
Amicon YM10). The purified macromer was recovered by freeze-
drying and characterized by 1H NMR analysis.

1H NMR spectra of HA-MA in D2O (C = 8 mg mL�1) were
recorded at 80 �C with 128 scans using a Bruker 400 MHz
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spectrometer. The temperature was set to 80 �C in order to shift the
water peak towards lower chemical shifts thus avoiding its over-
lapping with those of anomeric protons. The degree of methacryla-
tion was determined by digital integration of the methacrylate
proton signal at 5.8 ppm or 6.2 ppm relative to the anomeric pro-
ton signal of HA at 4.5 ppm and 4.7 ppm.

2.3. Preparation and characterization of primary emulsion

The aqueous phase of the emulsions consisted of 2 mL of aque-
ous phase containing the surfactant and the oil phase consisted of
hexadecane or sunflower oil (20 wt%). The surfactant was Tween
80 or SC with different compositions. The oil phase was often
replaced by a solution of Nile Red in hexadecane (3.1 � 10�4 M)
to provide visual inspection of an encapsulated hydrophobic spe-
cie. The emulsions were prepared by ultrasonication for 20 min
(with 1 min ON and 1 min OFF), with the output level set at 6,
using a probe sonicator (Branson sonifier 250, frequency = 20 kHz,
operating with an output of 90% of 200 W and a Duty Cycle of 90%).
The solution was cooled on an ice water bath throughout the son-
ication process. The diameter of oil droplets and the emulsion sta-
bility was studied using the dynamic light scattering technique
with a Zetasizer NanoZS Malvern Instruments apparatus operating
with a HeNe laser at 173�.

2.4. Preparation of HA-MA microgels

A co-flowing microfluidic device was used. The system con-
sisted of two coaxial capillaries connected with a T-junction
(Fig. S1). The inner fused silica tube [inside diameter (ID) 75 lm;
outside diameter (OD) 148 lm; Polymicro technologies] associated
with adjusted tubing sleeves (UpChurch Scientigic, 1/16 ID
180 lm) was inserted inside the T-junction (UpChurch Scientific,
1/16) along its main axis. At the exit of the T-junction, the inner
capillary is introduced in the outer silica tube (ID, 250 lm; OD
356 lm; Polymicro technologies). The T-junction allowed the
injection of the liquid dispersed phase into the continuous phase.
The surface of the outer capillary was modified in order to increase
its hydrophobicity. To this effect, 3 mL of a dilute OTS solution in
dodecane (1 wt%) was passed through the silica capillary at the
flow rate of 6 mL/h. Then, the capillary was rinsed with a mixture
of 5 mL of toluene and 5 mL of chloroform.

Soybean oil containing 2 wt% Span 80 was used as continuous
phase. Separately, 3 wt% HA-MA macromer was dissolved in saline
water (0.2 M NaCl) in the presence of 0.2 wt% photoinitiator

(Irgacure 2959) and eventually BIS (2 wt%) and mixed with an
equal volume of emulsion. Alternately, a solution containing
10 wt% of NIPAM and 0.2 wt% of BIS in saline water (0.1 M NaCl)
was used to prepare the emulsion (as the aqueous phase) and thus
it was not diluted, and the photoinitiator (0.08 wt%) was added to
the emulsion after sonication. The resulted solution was used as
dispersed phase in the microfluidic device. The dispersed and con-
tinuous phases were injected into the device using a syringe pump
and the flow rates were 3 lL min�1 and 6 lL min�1, respectively.
Polymerization was carried out by placing the device under a UV
lamp (Hamamatsu LC8, L9588-06). The UV irradiation (k = 300–
450 nm, centered at 365 lm) was directed to an unprotected win-
dow on the outer silica tube (20 mm). The lamp was used at 100%
of its power, and equipped with a filter allowing the transmittance
of wavelengths between 300 and 400 nm. The microgels were sep-
arated from the continuous phase by centrifugation at 800 rpm for
10 min at room temperature and washed two times in hexane and
then two times in ultrapure water to remove the oil.

2.5. Enzymatic degradation with hyaluronidase

The biodegradability of the microgels by hyaluronidase was
investigated using a Leica optical microscope (Leica DMI600 B)
with a coupled camera. The microgels were observed in an imaging
chamber and micropipette technique was used to hold the micro-
gels by suction. The microgels were incubated at 37 �C in PBS buf-
fer (pH = 7.4) containing 300 U hyaluronidase, type I-S (Hase) and
1 wt% Tween 80.

2.6. Encapsulation and release of progesterone from microgel particles

A solution of progesterone in sunflower oil (0.06 M) was used to
prepare the primary emulsion. The hormone release from the
microgels was investigated by enzymatic degradation with hyalur-
onidase. Microgels collected from 10 min-microfluidic experi-
ments were incubated at 37 �C, together with different
concentrations of Hase in 150 lL PBS buffer (pH = 7.4) containing
1 wt% Tween 80. Aliquots of 20 lL of the solution were taken at dif-
ferent intervals of time and mixed with 480 lL of ethanol. Proges-
terone concentration was analyzed by HPLC (Merck-Hitachi
LaChrom D7000 HPLC system) equipped with a L-7250 autosam-
pler, a L7100 high pressure pump and a L-7455 diode array detec-
tor. A mixture of methanol/water (95:5) was used as the mobile
phase at a flow rate of 1 mL min�1. Oven temperature and detec-
tion wavelength of the assay were 25 �C and 254 nm, respectively.

Fig. 1. Concept of the oil-in-microgel system, encapsulating a hydrophobic drug. The HA matrix degrades upon addition of Hase and releases the oil nanodroplets.
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3. Results and discussion

3.1. Microgel preparation

The preparation of microgels encapsulating oil nanodroplets
requires several steps, which are summarized in Fig. 2. Firstly, an
oil-in-water nanoemulsion is produced. This step is performed sep-
arately to allow a fine control of the volume fraction of oil and of
the drop size distribution. Then HA water-soluble hydrogel precur-
sors are added in the continuous phase of the nanoemulsion. This
primary oil-in-water emulsion, noted O1/W, is further emulsified
using a microfluidic device to yield a double oil-in-water-in-oil
emulsion, noted O1/W/O2. This method allows a good reproducibil-
ity of the drop size and of the number of O1 nanodroplets per drop
[43]. The resulting monodisperse aqueous drops are then irradi-
ated by UV to photopolymerize the precursor and form the gel
phase entrapping the O1 nanodroplets. The preparation is collected
in a vial. Water is finally added to provoke phase separation
between the outer oil phase and water. The microgels remain dis-
persed in the aqueous phase. For the sake of comparison, poly(N-
isopropylacrylamide) (pNIPAM), a synthetic polymer, will be used
instead of the HA. It will be obtained by radical polymerization of a
water-soluble monomer, NIPAM, and N,N0-methylenebisacryla
mide, BIS.

The inner oil drops (from primary emulsion) should be smaller
than the double emulsion drops. In the present study, we chose to
use a primary nanoemulsion, in order to promote the rapid diffu-
sion of the droplets after matrix degradation and, eventually, to
take advantage of their ability to locally deliver their payload.
Therefore, attention was paid to generate the smallest drops as
possible. A high energy emulsification method was used to pro-
duce the primary organic/water (O/W) nanoemulsion [44]. For
simplicity, ultrasonication was chosen. However, it could be
replaced by high pressure homogenization if fragile molecules
should be used [30]. A first set of nanoemulsions was produced
using hexadecane as a dispersed phase (10% vol) and Tween 80
as a water-soluble surfactant (5 wt% in water). Immediately after
preparation, the average diameter of the hexadecane droplets in
aqueous solution was 140 nm, with a polydispersity index close
to 0.22 (Fig. 3). The droplet size increased and reached a plateau
of 180 nm after 1 day. At the same time, the polydispersity index
decreased from 0.22 to 0.1. This trend suggested that the emulsion
was subjected to Oswald ripening, i.e. the diffusion of O1 from
small drops to larger ones due to the Laplace pressure difference.
Over time, the size distribution becomes narrower and the
diffusion slows down. After one day, the size remains constant.

It should be noted that the HA precursor was added in the
continuous phase after emulsification of the O1/W nanoemulsion,
and not prior to the nanoemulsion preparation. There was two
reasons for that: firstly, the presence of HA-MA increases the
viscosity, which has an impact on the size of drops; secondly, HA
molecules are fragile and can depolymerize under ultrasonication
[45,30].

The conditions to prepare HA microgels were tested separately,
in the absence of O1/W nanoemulsion. HA chains modified with
methacrylates were chosen as HA precursors. These moieties have
been widely studied to yield photopolymerizable hydrogels, which
can self-crosslink by radical polymerization of the methacrylate
groups [14,42]. The grafting density of methacrylates can be easily
tuned during the synthesis step. It allows a fine control of the
cross-linking density and thus of the elastic modulus of the gels.
In our case, a HA-MA precursor having 10% mol. of methacrylates
was synthesized. Its concentration was 15 g/L in the continuous
aqueous phase of the nanoemulsion. A photoinitiator was also
introduced in the solution. Irgacure 2959 was selected for its
known biocompatibility with cells [46]. The aqueous phase con-
taining HA-MA was introduced in the microfluidic device using a
syringe pump and emulsified in the continuous oil phase, soybean
oil containing Span 80. The flow rates were adjusted to 3 lL min�1

and 6 lL min�1, respectively. After irradiation, the drops were col-
lected in a vial. In the absence of photopolymerizable precursor or
of photoinitiator, the drops were unstable and phase separation
occurred. In the presence of photoinitiator together with HA-MA,
the drops were stable, indicating the change in their mechanical
properties due to the success of the cross-linking step. The result-
ing particles did not exhibit any aggregation and sunk in the vial.
They were monodispersed and had a slug shape (Fig. 4a). The
shape indicated that the drops were produced in a squeezing
regime, i.e. a regime where the drops are compressed by the cap-
illary [47]. As cross-linking took place during the progression of
the drops in the capillary, the shape of the compressed liquid
drops was translated to the resulting elastic hydrogel particles.
The size of the drops was controlled by the flow rate, the viscosity
of the continuous phase and the interfacial tension, which could
be altered by the composition of the system. A similar shape
was also obtained with a pNIPAM matrix, where HA-MA was
replaced by a mixture of NIPAM (10 wt%) and BIS (0.2 wt%)
(results not shown). It means that changing the viscosity ratio
between the dispersed and the continuous phase did not alter
significantly the shape of the drops. Note that the NIPAM solution
has a viscosity close to that of water, whereas a solution of HA-
MA at 15 g/L has a viscosity of 15 times higher. Furthermore, as

Fig. 2. Conceptual representation of the multistep process to prepare oil-in-microgels using the microfluidic approach.
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shown below, the addition of a second surfactant present in the
nanoemulsion did not alter the shape, although it changed dras-
tically the interfacial tension [48].

The aqueous phase was then replaced by the O1/W nanoemul-
sion, containing the polymerizable precursors. The nanoemulsion
was aged for 1 day before use. The encapsulation of oil nanodrops
was set up with the pNIPAM system. Composite microgels were
successfully obtained, as proved by their heterogeneous internal
structure (Fig. 4b). The microgels adopt a bullet-like shape induced
by a modification the droplets wettability on the outer capillary
wall [49]. It should be noted that the inner nanodrops could not
be resolved by microscopy due to their size below 200 nm. In order
to visualize the encapsulation process, Nile red was incorporated
into the oil phase prior to emulsification. However, the fluores-
cence could not be observed for these first trials. Photobleaching
due to UV irradiation was suspected but it was ruled out by a con-

trol experiment, where the oil solution containing Nile Red was
irradiated in similar conditions. It was hypothesized that the dye
could be transported from the inner oil phase O1 to the outer oil
O2 phase, during the preparation process. This could be achieved
by diffusion mediated by the micelles and/or by permeation
through the surfactant film of the inner droplets located at the sur-
face of the large water drop [50]. To address this issue, we limited
the amount of excess surfactant and decreased the surfactant con-
centration in the primary emulsion down to 2 and 1 wt%. Slight
improvement could be achieved, which confirmed our hypothesis.
However, the fluorescence remained very low. Therefore, the low
molecular weight surfactant was replaced by a high molecular
weight one, while respecting the criteria of biocompatibility. It is
indeed expected that the presence of large molecules at the inter-
faces reduces the dye diffusion, either by changing the interface
permeability or by decreasing the number of micelles, which could

Fig. 3. Characteristics of the O1/W emulsion with O1 = hexadecane, W = aqueous solution of Tween 80 (5 wt%): (a) kinetic evolution of the drop average diameter and of the
polydispersity index and (b) size distribution just after emulsion preparation and after 24 h of ageing.

Fig. 4. (a) Bright-field micrograph of HA-MA microgels (without the O1/W nanoemulsion); (b) bright-field micrograph of pNIPAM microgels containing the O1/W
nanoemulsion stabilized with 5 wt%. Tween 80; (c) bright-field and (d) fluorescence micrograph of pNIPAM microgels containing the Nile Red loaded O1/W nanoemulsion
stabilized with 1 wt% sodium caseinate. Scale bar is 400 lm.
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transport the dye. Sodium caseinate was chosen to replace Tween
80. This time, the inner nanodroplets were slightly bigger (350 nm)
and remained stable over time. After polymerization of the
pNIPAM in the aqueous drops, fluorescent microgels were success-
fully obtained (Fig. 4c and d).

This optimized composition was finally applied to HA-MA based
microgels. When the nanoemulsion was mixed with HA-MA
macromers and further photopolymerized, oil-in-microgels were
obtained but the size of the inner droplets was larger than their ini-
tial size, meaning that the stability of the inner emulsion was not

guaranteed (Fig. S2). The shape of the microgels was also different
from the pNIPAM ones. The anisotropic bullet shape was partially
lost. The microgels looked more swollen, probably due to a lower
cross-linking ratio. Increasing the substitution degree of methacry-
lates up to 20% mol. did not give significant changes. Therefore, a
second cross-linker, BIS, was added to the HA-MA macromer. This
strategy allowed obtaining monodisperse bullet structures, with
relatively homogeneously distributed fluorescence (Fig. 5). The
inner drops were not resolved optically, indicating that they
remained close to their initial size.

Fig. 5. HA-MA microgels prepared with BIS as crosslinking agent (1 wt%) containing the Nile Red loaded O1/W nanoemulsion stabilized with 1 wt% sodium caseinate (a)
bright-field images and (b) fluorescence images. Scale bar is 250 lm.

12 min 15 min 18 min 21 min 

0 min 3 min 6 min 9 min (a)

200 µm 

12 min 15 min 18 min 21 min 

0 min 3 min 6 min 9 min (b) 

Fig. 6. Enzymatic degradation of a single HA-MA microgel with time: (a) bright-field and (b) fluorescence micrographs. Scale bar is 200 lm.
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3.2. Degradation and release studies

The biodegradability of HA-MA microgels prepared with BIS as
crosslinker and Nile Red as encapsulated compound was
investigated by enzymatic degradation with hyaluronidase
(Fig. 6). The microgels were incubated at 37 �C in PBS buffer
(pH = 7.4) containing 1 wt% Tween 80 in presence of 300 UI/mL
hyaluronidase.

As shown in Fig. 6, slow enzymatic degradation of the matrix
occurs in a period of 21 min approximately. The bullet-like shape
of the microgel was progressively lost (Fig. 6a). Simultaneously,
small drops appear at the surface of the microgel, which rapidly
diffuse away. More droplets are visible when the bullet-like shape
vanishes. This scenario is very similar to the dissolution of aspirin
effervescent tablets, except that the gas bubbles are replaced by
the tiny oil droplets.

3.3. Application to progesterone encapsulation and release

In order to use biocompatible compounds for the hormone
encapsulation, hexadecane was replaced with sunflower oil con-
taining 0.06 M of progesterone during the preparation of the pri-
mary emulsion. The average hydrodynamic diameter of the
sunflower oil droplets in aqueous solution was about 60 nm, with
a PDI of 0.3. Therefore, the distribution was broader than the one
with hexadecane. Droplets as large as 200 nm were also present
in the distribution. Optical images of the HA-MA microgels con-
taining this emulsion are shown in Fig. S3. The image suggests that
the individual oil droplets were successfully encapsulated,
retained, and uniformly distributed within the hydrogel network
of the particles.

The potential of these microgels to be used as drug delivery
systems was assessed. Fig. 7 shows pictures taken at different
times during the release assay in presence of different concen-
trations of hyaluronidase. The release experiments were this
time performed on a collection of microgels. Since the microgels
were filled with oil droplets, their density was lower than that of
the aqueous phase and they floated at the top of the suspension.
The subnatant was initially clear. Upon HA degradation, the sub-
natant became cloudy, indicating that the oil droplets invaded

this part of the solution. Thanks to their small size, they could
diffuse in the whole volume. For microgels exposed to a concen-
tration of 300 UI/mL, the degradation process begins to be
macroscopically visible after 3 h of testing, whereas for microgels
exposed to a concentration of 100 UI/mL, this situation is visible
after 8 h. As expected, the release of oil nanodroplets was not
observed in the control test carried out in absence of enzyme
in the period studied.

The degradation-responsive release of PGR was analyzed quan-
titatively by HPLC (Fig. 8). The microgels exposed to a concentra-
tion of 300 UI/mL released their load within 1 day whereas those
exposed to a concentration of 100 UI/mL released their load within
more than 2 days. In both cases, a PGR release of about 80% was
observed. Additional quantitative analyses were performed in
order to evaluate the influence of the compound transport into
the continuous oil phase during the preparation of microgels. It
was estimated that the compound loss by transfer was about 6%,
whereas additional losses may occur during washing and redisper-
sion steps. These small losses could explain why the plateau did

0 h 1 h 2 h 

100 UI/mL 300 UI/mL 
5 h 8 h 24 h 32 h 

           3 h 

Fig. 7. Photographs of release experiments of PGR-encapsulating oil nanodroplets from HA-MA microgels in presence of hyaluronidase. Each snapshot presents a solution
with microgels containing 100 UI/mL of Hase (left vial) and 300 UI/mL of Hase (right vial). At initial time, the microgels are located near the air-water interface, where a turbid
area is visible. Over time, the vial on the right becomes progressively turbid in the whole volume of the solution, indicating a progressive diffusion of the nanodroplets of oil.

Fig. 8. Effect of enzymatic degradation on progesterone release from HA-MA
microgels (T = 37 �C).
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not reach 100%. This meant that the progesterone was quasi-
quantitatively released in the outer medium. Interestingly, this
result also indicated that the drug was not degraded by the UV
irradiation during particle synthesis. Therefore, it could be con-
cluded that the enzymatic degradation could lead to a full release
of the entrapped species.

4. Conclusions

In this work, we provided an effective route to the preparation
of monodisperse degradable microgels based on hyaluronic acid,
which encapsulate and release hydrophobic drugs upon enzymatic
degradation. Whereas hydrogel particles are highly sought-after as
highly hydrated biocompatible drug delivery systems, their limita-
tion often lies in their poor capability to encapsulate hydrophobic
drugs. The incorporation of submicrometer-sized non-polar dro-
plets in the interior of hydrophilic microgel particles provides an
efficient route of encapsulation, which is achieved using a double
oil-in-water-in-oil emulsion template, where the aqueous phase
is further converted into the gel phase. The overall process is pre-
cisely controlled by microfluidics, which offers a tailoring process
to create controlled double emulsion template, and allows online
photopolymerization. Up to now, very few examples have reported
the entrapment of oil droplets into hydrogel particles [35–38], and
the concept has never been applied to a biodegradable matrix for
controlled release application. Here, the enzymatic degradation
of the microgels is used to trigger the release of progesterone-
loaded oil nanodroplets. In particular, it is demonstrated that hya-
luronidase, which is present in vivo, can promote the release with a
concentration-dependent kinetics. The droplets can then diffuse
freely in the body to transport the drug.

This concept of oil-in-microgel material is general and can be
applied to a broad range of hydrophobic drugs. Depending on the
application, the required kinetics of release and the delivered
amount will be different. Those parameters will be easily tuned
upon an appropriate choice of the injection site – because the
amount of Hase varies in the body- but also upon appropriate
structure of the microgel. Further work will be required to demon-
strate the impact of the structure on the release kinetics. The
microfluidic process can be easily adapted to tune the shape of
the microgels and yield spherical microgels instead of bullet-like
ones by changing the position and width of the channels, using a
flow-focusing technology for example. In general, the synthesis
procedure can be optimized in order to produce particles with
pre-specified physico-chemical and structural characteristics (size
of microgels and drops, drop concentration, crosslinking degree of
HA-MA, chemical composition) to achieve a desired drug release
profile. Besides, the drug is released in the solubilized form, in oil
nanodroplets. Conjugation of the droplets may also be required
to further promote site-specific targeting. In future works, the
preparation of microgels with tunable properties will be studied
and other hydrophobic drugs will be assayed.
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