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Introduction générale

I. Nanosystemes

La Médecine posséde un trés large arsenal de molécules thérapeutiques disponibles pour de nombreuses
pathologies. Cependant, le potentiel d’'un grand nombre de ces molécules est encore sous exploité a cause

de leurs propriétés, en particulier leur faible hydro-solubilité et leur faible biodisponibilité.

Les nanomédecines consistent en I'application des nanotechnologies a des visées médicales. Elles sont de
plus en plus utilisées pour proposer des systémes innovants de libération afin d’améliorer la

pharmacocinétique et I'efficacité des principes actifs (PAs) existants.

Ces systemes de libération peuvent étre désignés par le terme généraliste de nanosystémes (NSs). Les
NSs sont caractérisées par une taille variant de quelques a plusieurs centaines nanometres. En revanche,
leurs compositions et leurs procédés de fabrication peuvent étre tres différents. Pour illustrer la variété des
NSs, nous pouvons citer a titre d’exemple : les nanocapsules, les liposomes, les micelles, les nanoparticules

polymeéres, les nanoparticules métalliques ou les dendrimeéres (Figure 1).

Nanocapsule Liposome Micelle
lipidique

Nanosphére Nanoparticule Dendrimere
polymére métallique

Figure 1 : Représentation schématiques de différents types de nanosystémes.
Ces nano-objets offrent de nombreux avantages. Ils présentent une capacité de charge importante en PA
et permettent de protéger les molécules sensibles a la dégradation. Les NSs peuvent également combiner

plusieurs substances actives de nature identique ou différente. Elles permettent de mettre en ceuvre des

PAs lipophiles ce qui résout le probléme de leur administration intraveineuse (IV). La structure des objets
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peut donner la possibilité de moduler la libération du PA afin de contréler et/ou de cibler son action
pharmacologique. En général, le temps de circulation du PA dans 'organisme est prolongé.

De plus, les NSs modifient le profil pharmacocinétique et la biodistribution des PAs, ce qui permet
d’améliorer leur action, de réduire les doses nécessaires et/ou de réduire les effets indésirables associés.
Enfin, les petites tailles de ces objets facilitent leurs passages des différentes barriéres biologiques
(épithélium intestinal, milieu extracellulaire et membrane cellulaire, etc) et cette propriété peut étre encore

améliorée en modifiant leurs surfaces [1-6].

Grace a ces différentes propriétés, de nombreuses nouvelles stratégies thérapeutiques basées sur les
nanomédecines sont développées afin d'améliorer l'efficacité des traitements actuels. Les nanomédecines

sont également utilisées pour des applications de diagnostic et d'ingénierie tissulaire [7-11].

Actuellement, les NSs ont principalement été développés pour des applications nécessitant des injections
IV [12]. Lorsque la pathologie nécessite des injections répétées, la voie IV s'avére contraignante et pénible
pour le patient tout en nécessitant I'intervention de personnel soignant qualifié. Le développement de
forme a libération prolongée de NSs pourrait étre une proposition judicieuse pour améliorer I'observance
du patient et son confort en diminuant le nombre d’injections nécessaires.

Lorsqu’une forme suspension de NSs est injectée en sous-cutanée (SC), ceux-ci vont trés rapidement étre
dispersés. Afin de prolonger leur libération, ils doivent étre retenus sur leur site d'injection. Un moyen

simple d'arriver a ce résultat serait d'associer des NSs avec un hydrogel [13].

I1. Hydrogels

Les hydrogels peuvent étre définis comme étant des matériaux composés d’un réseau tridimensionnel de
molécules, souvent polymere, immergé dans une phase aqueuse. Les molécules qui composent la structure
sont naturelles ou synthétiques et réticulées entre elles par des liaisons pouvant étre physiques ou
chimiques. Ces formes ont la capacité d’absorber et de retenir de grande quantité d’eau dans leur structure
[14,15].

Les hydrogels peuvent étre composés d’une grande variété de polyméres, ce qui leur confére diverses
propriétés physicochimiques. Ces formes sont largement utilisées en clinique en particulier pour des
administrations locales a visée locale ou systémique, telles que les voies oculaires [16,17], nasales [18],
vaginales [19] et cutanées [20], car elles sont facilement retenues sur des surfaces verticales et/ou

humides.

Les gels constituent des plateformes de choix pour administrer des PAs hydrophiles. En effet leurs

propriétés physiques peuvent étre modulées par les choix du polymére et du degré de réticulation utilisés.
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Un PA peut ainsi facilement étre chargé dans la matrice aqueuse du gel et sa libération dépendra de son

coefficient de diffusion au travers du réseau formé.

Les gels peuvent également étre utilisés comme forme « dépdt ». Une fois injecté, le dépot va se dégrader
trés progressivement sur son site d'injection afin de prolonger la période de présence du PA au niveau local

ou systémique. La pharmacocinétique de la molécule active est ainsi modifiée [21,22].

De plus, les gels, grace a leur forte teneur en eau et leur structure en réseau, ressemblent aux matrices
extracellulaires des tissus vivants ce qui leur confére en général une bonne biocompatibilité. Ainsi, les gels
sont de plus en plus considérés pour des applications d"ingénierie tissulaire ou de médecine régénérative
[23]. Un hydrogel peut, par exemple, permettre de mimer une matrice extracellulaire dans laquelle des
cellules vont venir proliférer et ainsi permettre I'accélération de la cicatrisation d'une plaie par exemple
[24].

Les gels sont des formes en constante évolution. De nombreux travaux ont permis de moduler leur
gélification notamment pour qu'elle intervienne en réponse a un stimuli, tel que la température ou le pH
[25,26]. La libération du PA peut également étre modulée par exemple en liant la molécule active aux
polyméres par une liaison covalente qui sera rompue en présence d'une enzyme ou d’un changement de
pH [27].

Cependant, si de nombreuses avancées sont faites dans le domaine des hydrogels dits « intelligents », les
formes plus classiques présentent plusieurs limites. Leur forte teneur en eau s‘avére une contrainte car
elle entraine une libération compléte et rapide des PAs hydrophiles (quelques heures a quelques jours
maximums). La déformabilité des gels n'est pas toujours suffisante pour permettre leur administration
avec une seringue, ce qui nécessite alors une implantation chirurgicale et limite considérablement leur
utilisation pratique en clinique [28]. Méme si les hydrogels conventionnels peuvent permettre d’améliorer
le confort des patients en prolongeant la libération d’'un PA et en limitant donc le nombre d’injections
nécessaires, ils ne permettent pas de mettre facilement en ceuvre des PAs lipophiles. L'association de gels
avec des nanosystémes pourrait s'avérer étre une stratégie intéressante pour développer de nouvelles

formes thérapeutiques qui combineraient les avantages de ces deux formes.
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III. Association des formes nanosystémes et hydrogels

Les nanosystemes et les hydrogels présentent séparément de nombreux avantages. La stratégie d'associer

ces deux formes pour combiner leur propriété est de plus en plus explorée [13,29-31].

En effets, les nanosystémes peuvent facilement étre dispersées en les ajoutant avant [13] ou aprés [32]
la réticulation de gel (Figure 2A). Dans le second cas, le réseau composant I'hydrogel doit étre
suffisamment lache pour permettre une dispersion homogeéne des objets. Une autre technique développée
par I'équipe de Murali [33] consiste a former directement des nanoparticules d’argent dans un gel existant

grace a la réduction de molécules précurseurs dispersées dans le milieu.

L'association des NSs et des hydrogels permet d’obtenir un matériau hybride aux propriétés structurales
inédites. En effet, les propriétés physicochimiques obtenues n‘auraient pu étre atteintes avec ni I'une ni
I'autre des formes seules. Le réseau réticulé du gel permet de protéger la structure des nano-objets et de
prolonger leurs fonctionnalités. Ces systémes ont également montré une capacité a moduler les
pharmacocinétiques des PAs difféeremment des NSs seuls, notamment en prolongeant le temps de

résidence de ces nano-vecteurs sur le site d'injection.

Nous avons réalisé un travail de revue bibliographique sur les recherches combinant NSs et hydrogels pour
des applications médicales. Nous avons considéré tous les travaux ayant conduit a une évaluation in vivo
du systéme développé au cours des dix derniéres années. Nous avons retenu six formes différentes de
nano-objets : les liposomes, les micelles, les dendriméres, les nanocapsules lipidiques, les nanoparticules

polyméres et les fullerénes. La revue est présentée dans le chapitre I de ce présent document.

Si la stratégie d'associer NSs et hydrogels est trés prometteuse, elle peut également présenter un facteur
limitant. En effet, elle multiplie le nombre d’excipients utilisés, ce qui risque d’augmenter la toxicité de la
formulation. Les polyméres se dégradent relativement lentement, ce qui entraine la présence in vivo de
produits polymeres résiduels (monomeres, diméres, triméres...) sur une longue période. Les hydrogels,
lorsqu'ils sont injectés seuls en SC, provoquent une réaction inflammatoire dite a corps étrangers. Au cours
de celle-ci, un grand nombre de granulocytes et de fibroblastes sont recrutés autour de la forme implantée,
ce qui crée en une dizaine de jours une capsule fibreuse, composée de fibroblastes et de dépdts de
collagéne. Cette capsule modifie I'environnement direct de I'hydrogel et peut en altérer les performances.

L'association supplémentaire des NSs pourrait risquer d’augmenter ce phénomeéne [34,35].
Une autre technique permettant d’obtenir des matériaux similaires émerge. Celle-ci permet de se passer

de polyméres gélifiants. Le réseau tridimensionnel est alors formé directement par I'association de NSs

entre eux (figure 2B) [30,13]. Les NSs utilisés peuvent étre de nature différente (polymére, métallique) et
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sont associés par des liaisons pouvant étre de faible énergie (interactions hydrophobes, électrostatiques

ou hydrogéne) [36] ou covalentes [37].

Figure 2 : Tllustration des deux stratégies possibles pour associer nanosystémes et hydrogels. A) Les NSs
sont dispersés dans un hydrogel formé classiquement par un polymére. B) L'hydrogel est formé par

I'association des NSs entre eux sans utiliser de molécule gélifiante conventionnelle.

Les sciences des matériaux se sont intéressées les premiéres a ces structures innovantes, en particulier
pour obtenir de nouvelles propriétés photoniques [38-41]. Plus récemment, l'ingénierie tissulaire s’est

également emparée de cette idée.

Plusieurs équipes ont développé des hydrogels dont la structure est permise par l'association de
nanoparticules (NPs) présentant des charges opposées par le biais de liaisons électrostatiques.

Wang et al. [36] ont développé des NPs de poly(D,L-acide lactique-co-acide glycolique) (PLGA) qui sont
recouvertes au choix de polyvinylamine (PVAm) ou de poly(ethyléne-co-acide maléique) (PEMA) qui leur
conférent respectivement une charge positive (potentiel zéta (PZ) = 32 mV) ou négative (PZ = -20 mV).
La structure de I'hydrogel obtenu en mélangeant ces deux types de NPs sera plus ou moins dense suivant
les proportions de chacune des NPs (Figure 3). Les essais in vitro ont prouvé que ces hydrogels peuvent
étre injectés avec une seringue munie d'une aiguille 20 G. Leur absence de toxicité et leur capacité a étre
infiltrés par des cellules a également pu étre montrées. Ces différentes propriétés en font des plateformes
de choix pour des applications de régénération tissulaire. Les auteurs de cette étude proposent en
perspective de leur travail la possibilité de charger les NPs avec une molécule active (hormone de
croissance) pour améliorer les performances de I'hydrogel. Cette suggestion ouvre également la voie vers

d’éventuelles applications de ces hydrogels de NPs en tant que dispositif de délivrance de PAs.
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hydrogels de NPs polymére de PLGA recouvertes de PVAm ou de PEMA et liées par des liaisons

électrostatiques (adapté des références [30] et [36]).

Par la suite, la méme équipe a testé un hydrogel de NPs chargées avec de la dexaméthasone pour améliorer
|la cicatrisation du tissu osseux [42]. La dexaméthasone est un glucocorticoide de synthése, principalement
utilisé pour son action anti-inflammatoire et immunosuppressive. Cette molécule a également montré des
propriétés d'amélioration de la synthése de tissus osseux. Dans cette publication, les NPs utilisées sont les
mémes que précédemment, elles contiennent des quantités de dexaméthasone comprises entre 5 et 20%.
Quelle que soit la concentration en dexaméthasone, les formes ont montré in vitro une libération réguliére
d’ordre zéro prolongée sur une période de 2 mois. En comparaison, lorsque la dexaméthasone est
simplement mélangée au gel (non encapsulée), sa libération est plus rapide et s'arréte au-dela d’'un mois.
Les gels de NPs présentent une diminution de leur viscosité lorsqu'ils sont soumis a des forces de
cisaillement. Cependant dés l'arrét de ces forces, ils récupérent leurs propriétés initiales. Ainsi, leur
structure se rigidifie aprés administration ce qui est particuliérement intéressant pour le traitement d'une
zone de défaut osseux. Enfin, les essais in vivo réalisés sur la boite cranienne de rats ont prouvé la facilité

d'application de la forme et leur action positive sur la cicatrisation du tissu osseux.

Sur le méme principe, Gu et al. proposent un hydrogel de NPs permettant de libérer de I'insuline en réponse
a la présence de glucose [43]. Les NPs utilisées sont composées de dextrane et sont recouvertes de
chitosane (PZ = 10,6 mV) ou d’alginate (PZ = -11,5 mV). Les NPs sont chargées avec 14,6% m/m d'insuline
et 1,46% m/m d’enzyme spécifique au glucose. Les enzymes utilisées sont un mélange de glucose-oxydase
et de catalase dans un rapport massique de 4 pour 1. Lorsque les deux suspensions de NPs de charges
opposées sont mélangées, un hydrogel se forme par le biais de liaisons électrostatiques entre les NPs. En
présence de glucose, la glucose-oxydase catalyse la conversion de cette molécule en acide gluconique et
en peroxyde d’hydrogéne ce qui contribue a I'acidification du milieu. Grace a cette acidification, les NPs de
dextrane s’hydrolysent et libérent I'insuline qu’elles contiennent (Figure 4). L'enzyme catalase assiste

I'action de la glucose-oxydase en lui fournissant de I'oxygéne et consomme les molécules de peroxyde
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d’hydrogéne en exceés qui pourraient s'avérer toxiques. La capacité de cette forme a libérer de I'insuline de
maniére pulsatile en réponse a la concentration en glucose a d'abord été prouvée in vitro en présence de
PBS contenant différentes concentrations de glucose. Par la suite, cette méme forme a été injectée en SC
chez des souris présentant un modéle de diabéte de type I. Une seule injection a permis de stabiliser la
glycémie de ces souris a un niveau normal (<200 mg.dL?) pendant plus de 10 jours. Les différents
controles testés : tampon phosphate, solution d‘insuline, hydrogel de NPs chargées seulement en insuline,
et hydrogel de NPs chargées seulement en enzymes, présentaient une action efficace seulement sur une
période inférieure a 24 heures. Cette forme est particuliérement prometteuse pour permettre une libération

pulsatile d'insuline, a la maniére du pancréas, pour une période prolongée.
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Figure 4 : Représentation schématique de : (a et b) NPs de dextrane chargées en insuline et en enzymes
spécifiques au glucose (GOx : glucose oxydase et CAT : catalase), recouvertes de chitosane ou
d'alginate. (c) Formation d'un réseau grace a l'association des NPs. En présence de glucose, les enzymes
catalysent la production d'acide gluconique qui provoque la dégradation des NPs et la libération de
I'insuline. (d) Essais de cette forme in vivo chez des souris présentant un modéle de diabéte de type I

(induite par la streptozotocine) (adapté de la référence [43]).
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Une autre approche pour former un gel de NPs consiste a utiliser des NPs capables de former des
interactions hydrophobes entre elles. Dans cette approche, les NPs sont classiquement constituées d'un
noyau de polymeéres hydrophobes et d'une enveloppe de polymeéres thermosensibles qui subissent une
transition hydrophile-hydrophobe en réponse a un changement de température (propriété LCST : Lower
Critical Solubility Temperature) [44,45]. Lorsque la température est inférieure a un seuil critique, la coque
de polymeére est hydrosoluble et stabilise la NP. Lorsque la température est supérieure a cette valeur
critique, la coque de polymeére devient hydrophobe ce qui permet I'association des NPs entre elles et la

formation de I'hydrogel.

Basé sur ce principe, Liang et al. ont développés un hydrogel de NPs chargées en paclitaxel [46]. Les NPs
sont composées de mPEG-b-POA-b-mPEG qui est synthétisé a partir de mono-methoxy poly(éthyléne
glycol) (mPEG) et de poly(anhydride octadécanoique) (POA). Les suspensions de ces NPs ont la propriété
de se changer en hydrogel lorsqu’elles sont placées a température corporelle. Afin d’étudier la libération
d’un PA a partir de cette forme, les NPs ont été chargées avec du paclitaxel ou de I'albumine de sérum
bovin (BSA). La libération in vitro de ces molécules est soutenue et prolongée jusqu'a 7 jours et aucun
effet de libération rapide (burst effect) n'est observé en début d'étude. La libération présente un ordre
proche de zéro et est fortement influencée par la composition des NPs ainsi que par la nature du PA. Les
essais de toxicité cellulaire réalisés in vitro montre une absence de toxicité des NPs sur les fibroblastes
pulmonaires de souris (lignée cellulaire L929). Enfin, les hydrogels de NPs ont été injectés in vivo chez la

souris, et les résultats prouvent la bonne biocompatibilité de ces formes.

L'ensemble des plateformes développées utilise des NPs polyméres dont les procédés de fabrication
requierent trés souvent 'utilisation de solvants organiques (nanoprécipitation, diffusion de solvant, double
émulsion et évaporation-extraction du solvant). Ces techniques sont d'une part néfaste pour
I'environnement et d'autre part peuvent poser des soucis de s(reté lors de leurs utilisations en clinique.
De plus, I'utilisation des polyméres peut également poser des problémes de tolérance, notamment avec
les PLGA qui, lors de leur dégradation, acidifient le milieu qui les environnent. Ainsi, I'utilisation de NPs

différentes par leur composition ou leur procédé de fabrication, pourrait s'avérer intéressante.
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IV. Contexte de ce travail de thése

IV.1. Hydrogels de nanosystémes sans utilisation de
réseau polymere

Les nanocapsules lipidiques (NCLs) sont développées depuis plus d’une quinzaine d'années par I'Unité MINT
INSERM U1066 / CNRS 6021 (Université d’Angers). Ces vecteurs sont composés d’un cceur lipidique liquide
a base de triglycérides de chaines moyennes et d'une enveloppe de tensioactifs. Leurs structures se
rapprochent de celle d'une lipoprotéine, ce qui leur confére une bonne biocompatibilité. Les formules se
présentent sous la forme d'une suspension de NCLs dans une phase continue aqueuse. Leurs tailles sont
monodisperses et peuvent étre choisies entre 20 et 100 nm. Les NCLs démontrent une trés bonne stabilité

au cours du temps lorsqu’elles sont conservées a 4°C.

Les NCLs sont produites grace a un procédé simple d'inversion de phase, qui a été décrit pour la premiéere
fois par Heurtault et al. [47-49]. Un mélange d'huile, d’eau, de sel et de tensioactifs adaptés est chauffé
puis refroidi a des températures précises trois fois de suite. Au cours de ces cycles d'alternance de
chauffage et refroidissement, le mélange prend la forme d'une émulsion huile dans eau (H/E) aux
températures les plus faibles et se transforme en une émulsion de type eau dans huile (E/H) lorsqu'il est
chauffé. L'inversion de phase se réalise dans un intervalle de température spécifique appelé zone de
transition de phase (ZIP). Lors de la ZIP, le mélange passe transitoirement sous la forme d'une
microémulsion. Durant le dernier refroidissement, I'ajout rapide d'un volume d’eau pure, appelé « volume
de trempe », pendant l'inversion de phase va détruire de maniére irréversible la microémulsion et conduire

a la formation définitive des NCLs. Ce procédé est rapide et ne requiert pas de solvant organique.

Les NCLs permettent d’encapsuler des PAs lipophiles, ce qui permet de résoudre le probleme posé par leurs
injections IV. Différents actifs de chimiothérapie ont notamment été testés avec les NCLs, tels que le
paclitaxel [50,51], les dérivés du tamoxiféne [52,53], la camptothécine [54] ou I'étoposide [55].
L'encapsulation du fondaparinux [56], de l'ivermectine [57] et de I'albendazole [58] a aussi été réalisée.
De plus, ces vecteurs ont également été associés a des molécules biologiques, telles que des peptides [59-
61] ou du matériel génétique (ADN, siRNA) [62-65]. Enfin, I'addition d'un fluorochrome a l'interface des

NCLs permet de suivre de facon sire leur devenir in vitro et in vivo [66,67].

L’ensemble de ce travail de thése repose sur les recherches initiées par Elodie Moysan au sein de I'Unité
MINT. Son travail a consisté a associer la gemcitabine et les NCLs afin de proposer une thérapeutique
innovante pour le cancer bronchique non a petites cellules [68-70].

La gemcitabine est un antimétabolite spécifique de la phase S du cycle cellulaire. En s'intercalant au sein
des chaines d’ADN d’une cellule en cours de réplication, elle en bloque la synthése et provoque la mort de

la cellule. Ce principe actif est actuellement utilisé en clinique pour le traitement de différents cancers,

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. 83 | 10



Introduction générale

dont les cancers broncho-pulmonaires non a petites cellules, les cancers de l'ovaire, les cancers de la

vessie, les cancers du pancréas et les cancers du sein.

La gemcitabine est hydrophile et ne peut pas étre solubilisée en I'état dans les NCLs [71] sauf en utilisant
des stratégies d’encapsulation complexes (micelles inverses [72,73] et nanocapsules a cceur aqueux
[74,75]) qui n‘ont pas encore fait leurs preuves in vivo. Pour encapsuler la molécule, |a stratégie adoptée
fut de modifier sa lipophilie. Pour ce faire, une chaine carbonée (lauroyl) a été greffée sur la fonction amine

libre de la molécule. La molécule obtenue est la 4-N-lauroyl gemcitabine (Gem-C12) (Figure 5).

JC]
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Figure 5 : Formule de la Gemcitabine modifiée (Gem-C12)

Cette molécule inédite présente des propriétés amphiphiles qui lui ont permis d'étre intégrée dans les NCLs
préférentiellement au niveau de leurs interfaces.

De facon inattendue, les formules de NCLs chargées en Gem-C12 gélifient spontanément aprés
refroidissement de la formule. Les molécules de Gem-C12 présentent a l'interface huile/eau des NCLs
semblent pouvoir interagir entre elles par le biais de liaisons hydrogéne établies entre les fonctions alcools
du cycle ribose. Ainsi, les NCLs s'associent a la maniéere d'un collier de perle pour former des chaines. Ces
chaines, en s'associant partiellement et en s’entremélant, forment un réseau tridimensionnel qui

immobilise la phase aqueuse continue.

La dispersion du gel dans de |'eau permet de réobtenir des NCLs libres qui présentent les mémes propriétés
physicochimiques que les NCLs non chargées en Gem-C12, avec en particulier une distribution de taille

identique.

L'injection de ces gels a l'aide d'une seringue munie d’une aiguille est possible et ne dénature pas leur
structure. Des essais in vivo ont été menés avec une injection SC de la formule chez la souris porteuse
d’'un modele orthotopique de cancer du poumon non a petites cellules métastasant dans le médiastin
(lignée cellulaire Ma44-3). Les résultats ont montré un ciblage important des ganglions lymphatiques et
un retard significatif de la mort des animaux par rapport a la gemcitabine administrée seule. Néanmoins,

le profil de survie des animaux est comparable a celle obtenue en administrant par voie IV des NCLs
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chargées en Gem-C12. L'avantage de la voie SC est de pouvoir réduire la fréquence des injections, tout en

diminuant de maniére significative la toxicité systémique.

Les NCLs utilisées dans ces formes hydrogels utilisent le procédé classique d'inversion de phases mais leurs

formules ont été adaptées.

Classiquement, le cceur des NCLs est composé d'un mélange de triglycérides capriques et capryliques, dont
le nom commercial est Labrafac® WL 1349, Les tensioactifs utilisés pour former la coque des capsules sont
d’une part de I'nydroxystéarate de polyéthyléne glycol 660 (Kolliphor® HS15) et d'autre part de la lécithine
de soja contenant 69% de phosphatidylcholine (Lipoid® S75-3). Enfin, I'eau est toujours de qualité dé-
ionisée. Afin de solubiliser plus facilement la Gem-C12, la lécithine de soja a été remplacée par du

monooléate de sorbitanne (Span® 80).

Au début de la formulation, la Gem-C12 est solubilisée dans un mélange de Labrafac® WL 1349 et de
Span® 80 additionné d'un petit volume d'acétone qui est ensuite évaporé. Tous les autres composés sont
ajoutés au précédent mélange, puis placés sous agitation magnétique (environ 500 rpm). Le procédé
d'inversion de phases est ensuite réalisé entre les températures de 45 et 75°C. Le volume de trempe est

ajouté lors de la ZIP qui se produit aux alentours de 60°C.

\5\\3//

—~—3 t Kolliphor ®HS 15
M ®

. S Span © 80
% Labrafac® WL 1349

Figure 6 : Représentation schématique d'une nanocapsules lipidique.

Deux types de NCLs (Figure 6) présentant des tailles de 30 et 55 nm ont été employés. Leurs compositions

ont été déterminées de maniére empirique et sont présentées dans le tableau 1.
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Tableau 1 : Quantités (mg) d’excipients utilisés pour la formulation des NCLs (30 et 55 nm) [68].

Diamétre des NCLs

Quantité d’'excipient (mg) 30 nm 55 nm
Labrafac® WL1349 750 1240
Kolliphor® HS 15 1250 967
Span® 80 250 250
Eau dé-ionisée 1020 1020
Sel (NaCl) 45 45
Eau dé-ionisée (trempe) 2120 2120

Tous les excipients qui composent les formules sont approuvés par la Pharmacopée Européenne et/ou
Américaine. Ils font également tous partis de la composition de médicament approuvé par I'Agence
Nationale de Santé et du Médicament (ANSM). Le Labrafac® WL1349 est retrouvé dans la vitamine D3 Bon
200000 UI/mL (solution injectable intramusculaire), le Kolliphor® HS 15 dans le Spasfon® lyoc 160 mg
(lyophilisat oral) et le Span® 80 dans le Trinipatch® 10 mg/24h (dispositif transdermique) ou la
Cefpodoxime Zen® 8 mg/mL (solution buvable en flacon).

Enfin, le procédé de formulation des NCLs est facile a mettre en place car il ne demande pas de matériel

complexe ; il est rapide et peu couteux en énergie.

IV.2. Organogels

Les organogels sont des systémes semi-solides dans lesquels une phase organique est immobilisée au
moyen d’un réseau tridimensionnel composé de molécules gélifiantes auto-assemblées.

A partir du début des années 2000, ces systémes ont été envisagés comme de possibles plateformes de
libération de médicament. Les recherches se sont particulierement penchées sur leur utilisation pour des

applications topiques ou pour une utilisation en administration transdermique.

Les formes organogels permettent en effet d'apporter des concentrations élevées en PA sur leur site
d’administration en évitant les effets indésirables pouvant étre induits par une administration orale de ces
PAs. Les organogels a base de Pluronic® F-127 et de lécithine ont particulierement été étudiés. En effet, ils
permettent de facilement améliorer la diffusion des PAs au travers de la peau, certainement grace a la

modification des barriéres cutanées [76,77].

Les organogels peuvent également étre envisagés pour permettre la libération prolongée d’un actif aprés
une injection SC. Dans ce cas, le PA doit étre de nature hydrophile et est dispersé sous sa forme solide
dans la matrice de I'organogel. Aprés son administration, la forme est progressivement dégradée par les
enzymes des tissus environnants et libére de maniére continue le PA [78]. Ces formes n‘ont cependant été

que peu exploitées pour des applications nécessitant leurs injections.
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L'équipe de Jean-Christophe Leroux (Chaire de Recherche en Libération Contrélées de Médicaments, ex
Université de Montréal, QC, Canada) a précédemment développé des huiles gélifiées a base d'acides aminés
modifiés [78-81]. Une chaine aliphatique a été ajoutée sur la fonction amine libre de plusieurs acides
aminés, dont la tyrosine, le tryptophane, la phénylalanine et I'alanine. Ces molécules innovantes peuvent,
au sein d'une phase organique (huile de tournesol), s'auto-organiser a I'aide d'interactions de faible énergie
(liaisons de Van der Waals et liaisons hydrogéne). Ainsi, elles peuvent former un réseau tridimensionnel
qui immobilise la phase organique et forme donc un oléogel.

Ces systémes ont été testés pour permettre la libération prolongée de PAs aprés une injection SC. Dans
une premiere étude, I'acide aminé modifié choisi est I'alanine (N-stéaroyl L-alanine méthyl ester). Le PA
hydrophile, le leuprolide (utilisé en castration chimique en réduisant la synthése de la testostérone), est
simplement dispersé dans la forme semi-solide. Aprés administration de I'organogel, le leuprolide est libéré
de maniére continue. Dans un modele murin, I'état de castration chimique (testostéronémie <0,5 ng.mL
1) est prolongé jusqu'a 45 jours sans avoir besoin d’administration supplémentaire. L'injection de leuprolide
en solution a un effet limité (1 a 2 jours) qui nécessiterait une fréquence d'injections importante [81].

La formulation peut étre additionnée de N-méthyl-2-pyrrolidone qui la fluidifie pour faciliter son injection
a l'aide d’'une seringue et d’une aiguille. Au contact avec le tissu sous-cutané, la N-méthyl-2-pyrrolidone
est libérée rapidement, ce qui permet une gélification in situ rapide.

Une seconde étude a testé in vivo avec la rivastigmine qui est indiquée dans le traitement de la maladie
d'Alzheimer. Cette molécule requiert des administrations répétées qui ne sont pas adaptées aux patients
atteints de démence, elle peut également présenter un risque important de toxicité. In vivo,
I'administration SC de 'organogel permet une prolongation de la libération de la rivastigmine durant 11
jours. La concentration plasmatique reste toujours inférieure a la valeur seuil induisant une toxicité et
I'implant ne provoque qu’une inflammation locale modérée. Finalement, une inhibition significative de
I'acétylcholinestérase (cible de la rivastigmine) dans I'hippocampe est permise durant 15 jours en utilisation
cet implant, tandis qu’une administration répétée de rivastigmine en solution ne montre aucune inhibition
[79].

En 2014, des travaux ont été menés par Wang D et al. sur des organogels thermosensibles formés par
I'auto assemblage d'acide gras a chaines longues [82]. Quatre acides gras différents ont été testés : les
acides palmitique, stéarique, myristique et arachidique. Chacun de ces acides gras est solubilisé dans de
I'nuile de soja (de qualité injectable) a chaud. Lorsque la solution est encore chaude (50°C) et liquide, le
PA hydrophile est dispersé a l'intérieur. Le PA se présente sous la forme d’une poudre dont la taille des
particules est d’environ 100 nm. La gélification des formules est thermoréversible et dépend de la nature
et de la quantité d’acide gras employé. La formule optimisée retenue est a base d’'acide arachidique. Elle
a été chargée avec de la palipéridone, une molécule utilisée dans la prise en charge de la schizophrénie.
Cette formule a été injectée chez le rat en SC pour en étudier la pharmacocinétique. Les résultats montrent
une libération du PA durant une semaine sans libération rapide (burst effect). La libération de la

palipéridone est permise par I'érosion de la matrice de I'organogel. Des images des animaux ayant recu le
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méme organogel chargé avec de la coumarine montrent que le gel est graduellement absorbé jusqu’a sa
compléte disparition en environ 9 jours. Enfin, I'étude d'histopathologie menée sur les tissus environnant
le site d'injection a montré une bonne biocompatibilité de la forme organogel pour la période de temps

considérée,

La méme année, un organogel chargé en drospirénone a été développé [83]. Cette hormone stéroidienne,
dont I'action est similaire a celle de la progestérone, peut étre utilisée comme contraceptif ou comme
traitement hormonal de substitution pour la ménopause. Les organogels sont préparés en solubilisant a
chaud des dérivés de stéarate d'aluminium, de silice, de méthyl-cholate et de stéarate de cholesteryl dans
une huile composée de triglycérides (Myritol® 318 PH). La drospirénone, sous forme de microcristaux, est
mélangée aux molécules organogélatrices avant I'ajout de I'huile. L'organogel obtenu permet une
amélioration de la conservation de la drospirénone par rapport a sa forme classique de suspension. En
effet, les particules se retrouvent piégées dans la matrice gélifiée ce qui empéche leurs mouvements et
leur sédimentation. L'injection de la forme est possible avec une aiguille 23 G et I'organogel a montré in

vitro une libération du PA trés significativement prolongée.

Enfin, une équipe chinoise a étudié la dégradation in vitro et in vivo d'organogel a base d'acides aminés
modifiés [84]. Les molécules gélifiantes utilisées sont la N-myristoyl-L-alanine méthyl ester, la N-
arachidonoyl-L-lysine méthyl ester et la méthyl (S)-2,5-ditétradécanamidopentanoate. Elles sont
solubilisées séparément dans différentes huiles de qualité injectable. La dégradation des organogels est
relative a leur composition et concentration en molécules gélifiantes. Plus les acides aminés modifiés sont
concentrés plus la dégradation de la forme sera lente. Par ailleurs, les longueurs des chaines alkyles
composant |'huile jouent également un role. Plus elles seront longues et plus la gélification sera favorisée,
la stabilité thermique et mécanique du gel en seront prolongées. Les organogels ont également été
implantés en SC chez la souris. La dégradation est plus rapide in vivo, car les gels sont soumis a un
environnement plus complexe avec davantage de contraintes. Cependant, les observations sont cohérentes
avec les expérimentations menées in vitro. Les organogels restent intacts dans le tissu SC durant une
période allant de 2 a 8 semaines, ce qui en fait des formes de choix pour obtenir une libération prolongée
de PA.

Bien que peu nombreuses, les études menées sur |'utilisation d’organogel pour la libération prolongée d'un
PA aprés injection SC sont prometteuses. En effet, ces formes permettent une libération prolongée et trés
progressive des molécules testées. Elles ne provoquent pas de pics plasmatiques brutaux qui peuvent
entrainer une toxicité et des effets indésirables pour le patient. Elles présentent donc un fort potentiel pour
améliorer la qualité de vie des patients en diminuant le nombre d'injections nécessaires lors d'un
traitement. Elles pourraient également étre envisagées pour les patients ne pouvant pas controler par eux-

mémes leur traitement, notamment dans le cas de pathologie psychiatrique ou de démence.
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V. Objectifs de la these

La sérendipité a permis le développement d'une nouvelle forme d’hydrogels composés de NCLs. Ce travail
de thése souhaite proposer un hydrogel basé sur le méme principe sans toutefois avoir recours a la Gem-
C12 qui reste une molécule cytotoxique. Ainsi, cette nouvelle forme utilisera une molécule non-toxique
pour permettre la réticulation des NCLs et pourra étre utilisée comme plateforme de libération pour
encapsuler d'autre PAs. Le nouvel hydrogel devra présenter des propriétés physicochimiques similaires a

celles obtenues précédemment, tout en présentant une toxicité limitée.

Comme précédemment évoqué, une revue bibliographique sera présentée dans le premier chapitre. Cet
état de l'art abordera les recherches menées sur des formes associant NSs et hydrogels au cours des 10

derniéres années. L'ensemble des travaux retenus ont abouti a des expérimentations in vivo.

Le second chapitre sera consacré a la conception, I'optimisation et la caractérisation du nouvel hydrogel
de NCLs. La formule des NCLs utilisées sera également optimisée grace a un plan de mélange. Une nouvelle
molécule permettant la gélification des NCLs sera sélectionnée. Celle-ci sera formée a partir de la cytidine
qui est une molécule endogéne a l'organisme. Enfin, les propriétés physicochimiques des hydrogels de
NCLs seront largement caractérisées. Parallélement, la possibilité de développer un organogel avec la

méme molécule sélectionnée sera abordée.

La capacité de ces plateformes gélifiées a étre injectées et utilisées in vivo sera ensuite explorée dans le
troisieme chapitre. Dans ce but, l'impact d'une injection, la libération et la toxicité des NCLs seront testés

in vitro. Enfin, nous testerons la tolérance des hydrogels et des organogels in vivo chez le rat.

Les quatriéme et cinquiéme chapitres envisageront différents axes d'application pour les hydrogels de
NCLs. D'une part, nous aborderons le devenir des NCLs aprés leur injection sous cutanée et leur potentiel
pour cibler les ganglions lymphatiques. D'autre part, nous présenterons le développement de deux

stratégies innovantes pour le traitement du glioblastome grace aux hydrogels de NCLs.
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Chapitre I :

Etat de I'art -
Association de deux technologies

pharmaceutiques : les nanosystemes et les

hydrogels
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Chapitre I

I. Avant-propos

L'association de nanosystemes (NSs) et d’hydrogels permet de combiner les avantages de ces deux
technologies et d'aboutir a de nouvelles propositions thérapeutiques, par la synergie de leurs propriétés

intrinseques.

Les NSs se présentent généralement sous la forme d’une suspension, de faible viscosité. Leur association
avec un hydrogel permet de les retenir sur leur site d'administration et de prolonger ainsi leur libération.
L'utilisation de voies d'administration inédites ou peu employées avec les NSs, notamment les applications
topiques (dermale, nasale, buccale..) sont également permises. De plus, associés aux hydrogels, les
pharmacocinétiques et biodistributions des NSs libérés sont modifiées, ce qui améliore leur efficacité
thérapeutique tout en limitant le nombre d’administrations nécessaire et/ou les effets indésirables associés.
D'autre part, I'emploi des NSs autorise la mise en ceuvre de principes actifs (PAs) qui n'auraient pu étre

utilisés seuls dans les hydrogels (PAs lipophiles par exemple).

Les recherches menées sur |'association des NSs et des hydrogels sont foisonnantes, elles s’intéressent a
de nombreux types de NSs, contre de multiples pathologies. Nous avons mené un travail de revue
bibliographique sur ces travaux. Dans un but de concision, nous n‘avons retenu que les travaux les plus
aboutis ayant conduit au cours des 10 précédentes années a une évaluation in vivo du gel de NSs
développé. La revue finale considére six catégories de NSs : les liposomes, les micelles, les nanocapsules
lipidiques (a ceeur solide ou liquide), les nanoparticules polyméres, les dendriméres et les fullerénes. Le
champ des applications thérapeutiques est extrémement vaste et s'intéresse tout aussi bien a la

cancérologie qu‘a la dermatologie, ou aux problématiques d'analgésie.

Cette revue est en cours de soumission dans « Journal of Controlled Release ».
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Figure 1.1: Résumé graphique de la revue bibliographique.
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I1.1. Abstract

The combination of pharmaceutical technologies can be a wise choice for developing innovative therapeutic
strategies. The association of nanocarriers and gels provides new therapeutic possibilities due to the
combined properties of the two technologies. Gels support the nanocarriers, localize their administration
to the target tissue, and sustain their release. In addition to the properties afforded by the gel, nanocarriers
can provide additional drug sustained release or different pharmacokinetic and biodistribution profiles than
those from nanocarriers administered by the conventional route to improve the drug therapeutic index.
This review focuses on recent (over the last ten years) in vivo data showing the advances and advantages
of using nanocarrier-loaded gels. Liposomes, micelles, liquid and solid lipid nanocapsules, polymeric
nanoparticles, dendrimers, and fullerenes are all nanotechnologies which have been recently assessed for
medical applications, such as cancer therapy, the treatment of cutaneous and infectious diseases,
anesthesia, the administration of antidepressants, and the treatment of unexpected diseases, such as

alopecia.
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I1.2. Introduction

Nanomedicine has been an exceptionally successful in therapeutic strategies for diseases such as cancer
[1]. Nanotechnologies confer new pharmacological properties to drugs, which largely depend on the
nanocarriers used, increasing their efficacy. Advantages, such as prolonged systemic circulation, passive
or active targeting, high drug-loading yield, and the possibility of drug combination, lead to improved
pharmacokinetic and biodistribution profiles for a better drug therapeutic index [2-4]. First used for cancer
therapy [1,5], nanomedicines have now been developed for other diseases, such as atherosclerosis and

diabetes [6,7], and other medical applications, such as in vivo imaging and tissue engineering [8].

Nanomedicines are generally used in suspension for therapeutic strategies by the intravenous route and
are administered alone (repeated or not depending on the therapeutic scheme). When used in suspension,
this pharmaceutical technology is of little interest for medical applications requiring localized administration
or sustained release of the drugs. However, gel-based technologies can be used to confer the
pharmacological properties necessary for these applications. Gels are by far the oldest technology used in
the healthcare field, but are still the ideal topical vehicle for ocular [9,10], nasal [11], vaginal [12],
intestinal [13], and dermal drug delivery [14]. Indeed, gels are drug-delivery platforms. The three-
dimensional polymer network of the gel offers an ideal opportunity for prolonged release of therapeutic
molecules, such as proteins [15], and gel-based techniques are being developed to improve their
administration using stimuli-responsive in situ gelation [16]. Patient compliance and convenience is
generally improved because of the non-painful and limited repeated administration. An important
innovation has been the development of hybrid materials: bio-synthetic scaffolds with cell-loaded gels.
They are of interest for in vivo tissue engineering and regeneration [17], as well as ex vivo applications.
The gel mimics extracellular media and influences and guides cell development or differentiation. Studies

have also been performed to define new immunological therapies, such as vaccine development [18].

Nanocarriers-loaded gels provide promising avenues to develop new therapeutic strategies, combining the
advantages of both nano- and gel technologies. Clinical trials are currently on-going
(https://clinicaltrials.gov/, accessed February 21, 2017). Fourteen clinical trials are reported with the
status from “not yet open for participant recruitment”, “currently recruiting participants”, “terminated”, to
“completed”. There are nine clinical trials on liposome- and five on nanoparticle-loaded gels from Phase I
to Phase IV. They focus on a wide range of medical applications, such as antibacterial and antimicrobial
treatments (with silver nanoparticles); the development of local anesthetics (with ropivacaine and
lidocaine), tooth bleaching agents (with peroxide hydrogen/titanium oxide nanoparticles), and therapeutic
treatments against periodontal intrabony defects (with hydroxyapatite silica nanocrystals), painful diabetic
neuropathy (with capsaicin), and sub-acute soft tissue injuries (with ibuprofen). Cutaneous diseases are
also included, given the obvious topical application, including acne (with povidone iodine), cutaneous

leishmaniasis (with amphotericin-B), moderate atopic dermatitis (with HL-009), and the prevention of
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radiation-induced dermatitis (after breast cancer) (with APN-201, a recombinant human superoxide
dismutase). Finally, three clinical trials are focused on oncology, with the development of treatments
against diffuse large B-cell lymphoma/follicular lymphoma grade IIIb (with
rituximab/Myocet®/cyclophosphamide/vincristine/prednisone), hepatocellular carcinoma
(chemoembolization with doxorubicin), and HIV/AIDS Kaposi's sarcoma (with Triomune®:

stavudine/lamivudine/nevirapine).

The combination of nanotechnologies with gels is increasingly being considered for medical applications.
In this review, we report on the technical advances in nanocarriers-loaded gels during the last ten years,
focusing only on in vivo results. The nanocarriers reported in the literature are liposomes, micelles, liquid
and solid lipid nanocapsules, polymeric nanoparticles, dendrimers, and fullerenes. When loaded in a gel
matrix, these therapeutic strategies have given promising results for medical applications, such as cancer
therapy, the treatment of infectious, cutaneous or inflammatory diseases, anesthesia/analgesia, and ocular

application.

I1.3. Liposomes-loaded gels...

There are many reports on liposome-loaded gels in the literature. This is mainly because of the
longstanding application of this nanotechnology in nanomedicine. Several liposomal nanomedicines are
already commercialized: Visudyne® (Novartis Europharm Ltd), Ambisome® (Gilead Sciences), Caelyx®
(Janssen Cilag Internat Nv), Myocet® (Cephalon Europe), and Daunoxome® (Galen Limited). Often
phospholipid-based, the vesicles are easy to formulate, biocompatible, and easily adaptable carriers, and

have the remarkable ability to encapsulate both hydrophobic and hydrophilic compounds.

I1.3.1. ... for cancer therapy

A recurring problem in cancerology is the low bioavailability of drugs such as cytarabine, 5-fluorouracil,
doxorubicin, bleomycin A6, etc., at the tumoral site after intravenous injection. Drug-loaded liposomes,
dispersed in a gel, modify the pharmacokinetics of the drugs. Chemotherapeutic agents have a low plasma
half-life and require a high dosing frequency. Sustained release of the drugs is a potentially good strategy

to avoid repeated administration.

Mulik et al. developed a thermosensitive hydrogel (chitosan (CH) and B-glycerophosphate (B-GP))
containing cytarabine-loaded liposomes (egg phosphatidylcholine (egg-PC)/cholesterol (CHOL) 60/40
mol/mol - Diameter = 220 + 4 nm - Polydispersity index (PdI) = 0.21 + 0.1). The liposomal gel sustained
the release of cytarabine after intramuscular administration to albino rats. Indeed, its ti2 was 29 h,
compared to 20 h and 3 h for a cytarabine-loaded liposomal suspension and cytarabine-loaded gel,
respectively. Moreover, the liposomal gel showed the lowest elimination rate constant, indicating that the

drug release rate was slow and that the drug remained in the body for longer period [19].
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Bleomycin A6 is an anticancer drug for esophageal cancer, hepatocellular carcinoma, colon cancer, hepatic
metastasis, and colorectal cancer. Ding et al. proposed encapsulating bleomycin A6 in anionic liposomes
(Diameter = 230 + 3nm - PdI = 0.23 + 0.05 - Zeta potential (ZP) = -61 + 2 mV), and then dispersing them
in an in situ gelling system based on a poloxamer mixture (Pluronic® F127 and F68). They evaluated the
gel retention properties in vivo in mice after subcutaneous injection. Bleomycin A6 in the liposomal gel was
retained in the subcutaneous tissue for more than five days, whereas the drug in solution was no longer

present after 24 h, demonstrating its rapid elimination [20].

Cutaneous administration of liposomal gels has also been tested. Hussain et al. developed a topical form
of 5-fluorouracil (5-FU) to manage several skin problems (skin cancer, actinic or solar keratoses) and avoid
oral-associated side effects. They developed elastic liposomes (PC/Span® 60 or Span® 80 or Tween® 80,
from 70/30 to 95/5 mol/mol - Diameter = 130-250 + 10-20 nm), which are ultra-deformable and can pass
through small pores of the skin. The liposomes loaded with 5-FU were dispersed in a Carbopol® 980 gel to
support the nanocarriers and to facilitate topical application. An in vitro skin permeation study showed a
significantly higher drug permeation flux for elastic liposome (90 + 8 pg/cm?/h), than for the free drug
solution (9 + 7 pg/cm?/h). Moreover, the liposomal gel did not irritate the skin (erythema and edema),

even after repeated applications of a toxic dose [21].

Guan et al. developed a liposomal (phosphatidylethanolamine (PE)/CHOL - Diameter = 240 + <1 nm - PdI
= 0.23 £+ 0.01 - ZP = -27 + <1 mV) gel (Carbopol® 934) for transdermal delivery of propranolol to obtain
an antiproliferative effect on severe infantile hemangioma. They observed no erythema or edema on rabbit
skin after 24 h or 7 days of repeated application. The propranolol-loaded liposomal gel increased drug
content in skin relative to propranolol-gel (without liposome) (123 vs. 76 Jg/g) when applied to mice. They
compared the plasma and tissue concentrations after topical application of propranolol-loaded liposomal
gel and oral administration of propranolol suspension to mice. The drug concentration in plasma was the
highest four hours following topical administration. In addition, the drug distribution in tissues was modified
which could reduce side effects (in particular, in the heart). These promising results need complementary

studies to evaluate the therapeutic efficacy of such strategies [22,23].

Proof of concept for in vivo efficacy of liposomal gels has also been established for intratumoral
administration. Drugs in solution can rapidly leak outside the tumor, whereas liposomal gels can avoid the
loss of the drug, increasing the time that the formulation remains at the administration site and its local
action. Wang et al. developed a thermosensitive hydrogel (N-[(2-hydroxy-3-trimethylammonium) propyl]-
CH and B-PG) containing doxorubicin-loaded liposomes (PC/CHOL 2/1 mol/mol - Diameter = 110 nm - PdI
= 0.38 - ZP = -3 mV) to prolong doxorubicin release. They evaluated in vivo antitumor activity by the
length of survival of intraperitoneal hepatocarcinoma xenograft-bearing mice (H22 cell line) treated with

various intraperitoneally injected doxorubicin formulations. Mice receiving free doxorubicin showed
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substantial weight loss due to toxic side effects. The liposomal gel avoided the side effects and increased
the mean survival time (20% of the mice were still alive after 60 days) [24].

Arai et al. used commercial doxorubicin-loaded liposomes (Doxil® from Alza Pharmaceuticals, Inc., Foster
City, CA, USA, this form is similar to Caelyx®) dispersed in a thermosensitive hydrogel (poly(N-
isopropylamide-co-n-butyl methacrylate) and polyethyleneglycol (PEG)) to develop a continuous local drug
delivery system for malignant glioma. They administered the liposomal gel and other doxorubicin
formulations to the tumors of subcutaneous glioma xenograft-bearing mice (U87-MG cell line). The
inhibition of tumor growth lasted longer for mice treated with liposomal doxorubicin-loaded gel (38 days)

than those treated with free doxorubicin-loaded gel (14 days) [25].

Peng et al. combined a doxorubicin-loaded liposomal gel with local cancer radiotherapy. Commercial
doxorubicin liposomes (Lipo-Dox purchased from TTY BioPharm Co., Ltd., Taipei, Taiwan) and therapeutic
radionuclides (18Re-Tin) were dispersed in a thermosensitive hydrogel of poly(e-caprolactone)-PEG-poly(e-
caprolactone) (PCL-PEG-PCL). They performed intratumoral administration in subcutaneous liver tumor
xenograft-bearing mice (BNL-Luc cell line). The synergic association of doxorubicin-loaded liposomes and
188Re-Tin-loaded hydrogel inhibited tumor growth (99.8%) better than treatment with either '28Re-Tin-
loaded gel (94.4%) or doxorubicin-loaded liposomal gel (69.8%) alone (Figure 1.2) [26].
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Figure 1.2: The antitumor effects of Lipo-Dox/188Re-Tin hydrogel. (A) Tumor growth volume (mm3)
and (B) weight change (%) of control (W), 188Re perrhenate (), Lipo-Dox hydrogel (®), 188Re-Tin
hydrogel (A), or Lipo-Dox/188Re-Tin hydrogel (V) were determined in BNL/Iuc tumor-bearing mice.
(C) In vivo bioluminescence imaging of BNL/luc tumor-bearing mice after the different treatments on
day 21 and day 32 (adapted from ref [26]).

Other drugs were tested using the liposomal gel strategy for intratumoral administration. Xing et al.

combined topotecan-loaded liposomes (Soybean phospholipid/CHOL 4/1 mol/mol - Diameter = 140 + 12

nm) and injectable thermosensitive in situ hydrogel (CH and B-GP) for the treatment of hepatic tumors.

Administration to subcutaneous hepatocarcinoma xenograft-bearing mice (H22 cell line), delayed tumor

growth, resulting in @ maximal survival period of 44 days, versus less than 30 days for controls and other

topotecan formulations [27]. Fang et al. evaluated the use of alginate hydrogels containing cisplatin-loaded

liposomes (PE/CHOL 4/1 w/w). Cisplatin accumulation in tumors was 4.4-fold higher, following intratumoral

administration to subcutaneous melanoma xenograft-bearing mice, than for mice treated with cisplatin

solution, cisplatin-loaded liposomes, or cisplatin-loaded gel [28].
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Finally, two studies focused on the use of liposomal gels to develop anticancer treatments without using
conventional chemotherapy agents. The first approach is based on gadolinium neutron capture therapy
(Gd-NCT). The success of Gd-NCT depends on the ability to deliver and maintain a sufficient amount of Gd
inside tumors. Upon neutron irradiation, the emission of y-rays and Auger electrons from the Gd kills the
tumor cells. Le et al. encapsulated Gd in liposomes (Soy PC/CHOL/PEG2000 50/35/5 molar ratio) and then
dispersed them inside a thermo-sensitive polymeric gel (commercial BD Matrigel™ matrix, purchased from
BD Biosciences, San Jose, CA, USA) to improve the retention time of Gd in tumors. They tested the
formulation in three animal models: subcutaneous prostate, lung, or lymphoma xenograft-bearing mice
(PC-3, TC1 or EL4/PSA cell lines, respectively). There was less Gd leakage from the tumors following
intratumoral administration of the liposomal gel than in mice treated with Gd-loaded liposomes in
suspension. At the same time, higher Gd levels were observed in the blood, liver, and spleen following
intratumoral administration of Gd-loaded liposomes in suspension than in mice receiving the liposomal gel.
Thus, the liposomal gel limited Gd leakage from the tumor into circulation [29]. The second study examined
photodynamic therapy (PDT) using hydroxy-aluminum phthalocyanine. Exposure of this photosensitizer to
specific wavelengths of light produces cytotoxic singlet oxygens that can kill tumor cells. Sutoris et al.
entrapped the photosentisizer in liposomes (lecithin) and then mixed them with a commercial
carboxymethylcellulose (CMC) gel (Pharmgest, Ltd., Pribram, Czech Republic). They observed good
antitumor activity for two tumor types: aggressive (PC3 cell line) and less aggressive (LNCaP cell line)
prostate carcinoma, after intratumoral administration to subcutaneous prostate xenograft-bearing mice,
followed by PDT irradiation (635 nm peak). However, a higher dose of hydroxy-aluminum phthalocyanine
was required to kill the PC3 tumor [30].

I1.3.2. ... against cutaneous diseases

Drug-loaded liposomal gels are suitable for the treatment of skin diseases. Gels maintain the liposomes at
the skin surface and the liposomes can cross the stratum corneum barrier, delivering the drug close to the
lesion. Therapeutic strategies reported during the past 10 years have focused on skin diseases involving

immune dysfunction, including allergic, autoimmune, and inflammatory mechanisms.

Li et al. proposed an alternative treatment for chronic allergic dermatitis: a liposomal (PC/Tween®
80/tocopherol acetate - Diameter = 120-170 + 6-16 nm - PdI = 0.01-0.03 + < 0.01 - ZP = 0-6 + 1 mV)
gel (Carbomer® 971) loaded with 18B-glycyrrhetic acid. They tested the liposomal gel on a murine 2.4-
dinitrofluorobenzene-induced contact dermatitis model (on the ear), 1 h before and 12 h after the
application of 2.4-dinitrofluorobenzene. The liposomal gel decreased the resulting edema and erythema
better than the two controls: free drug-loaded gel and commercial cream (triamcinolone acetonide and
econazole nitrate, from Janssen Pharmaceutical Co. Ltd, Xi-An, China) [31]. Eroglu et al. also developed a
liposomal (Phospholipon® 90G/CHOL - Diameter = 220-330 + 1-6 nm - PdI = 0.48-0.55 + 0.02-0.09 - ZP
=-27-29 £ < 1 mV) gel (CH) using liposomes containing betamethasone valerate or diflucortolone valerate

to treat atopic dermatitis. They compared both to commercial products (Betnovate® cream, Brentford, UK
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or Temetex® cream, Istanbul, Turkey) using rat edema or atopic dermatitis models (induced by
carrageenan or 2.4-dinitrofluorobenzene applications, respectively). All treatments were applied twice a
day for up to 12 days. The liposomal gels had the highest anti-inflammatory activity, reducing the erythema
and restoring the tissue to normal. Vasodilation, edema, the non-uniform appearance of epithelial cells,

and lymphocyte infiltration completely disappeared [32].

The anti-inflammatory activity of liposomal gels has been assessed on cutaneous inflammation. C-
Phycocyanin-loaded liposomes (PC/CHOL 1/1 mol/mol - Diameter = 591 £ 73 - Pdl = 0.22 - ZP = -58 + 9
mV) dispersed in a gel (Carbopol® 940 and glycerin) were evaluated on arachidonic acid- or croton oil-
induced ear edema in rat models. C-Phycocyanin accumulation in the skin was better with the liposomal
gel than the free drug-loaded gel, showing anti-inflammatory activity with the inhibition of edema (60-
70%). Myeloperoxidase activity, directly proportional to the neutrophil concentration in the inflamed tissue,
was also reduced (60%) [33]. The anti-inflammatory activity of indomethacin-loaded liposomes (PC/CHOL
9/1 mol/mol - Diameter = 200 + 12 nm - PdI = 0.03) dispersed in xanthan gum-based gel was evaluated
in a clinical trial involving 12 healthy human volunteers (aged between 25 and 35 years). Six hours after
topical application of indomethacin-loaded liposomal gel, non-loaded liposomal gel, or an indomethacin
water solution, the skin of the volunteers was washed and dried, exposed to UVB for 1, 3, or 6 h, and the
induced erythema monitored for 52 h. The indomethacin solution was more effective than the
indomethacin-loaded liposomal gel in preventing UVB-induced erythema induced by one hour of UVB
exposure (48% vs 32% inhibition, respectively). However, after 3 or 6 h exposure, the liposomal
formulation provided better protection (44% and 50% inhibition, respectively), due to a higher drug
concentration in the tissue. Moreover, the anti-inflammatory effect was more prolonged when indomethacin

was encapsulated in liposomes [34].

Liposomal gels have also been investigated for the treatment of one of the most common and well-known
skin diseases: acne. An approach to treat mild to moderate acne is the use of photodynamic treatment
using a photosensitizer to improve treatment efficacy. A CMC gel containing methylene blue
(photosensitizer)-loaded liposomes (PC/CHOL 1/0.2 mol/mol) was developed and used in a clinical trial. A
randomized, controlled, blind study involving 13 human volunteers was conducted. For two periods of two
weeks each, patients received a daily application of gel for 15 min on half of the face (the other half used
as a control), the gel was removed, and their face illuminated with red light 80J/cm?. Twelve weeks after
treatment, 90% of patients had moderate to strong improvement (reduced count of lesions) proving the
efficacy of the treatment. Moreover, after the first treatment, 60% of patients felt no pain, rising to 85%
after the second treatment. Methylene blue-loaded liposomal gels appear to be more effective and trigger
less side effects than the drug used in the clinic: aminolaevulinic acid [35]. Fadel et al. performed a clinical
trial based on the same therapeutic strategy to treat hidradenitis suppurativa lesions: a photodynamic
treatment using methylene blue-loaded liposome (Span® 60/CHOL 1/0.2 mol/mol) dispersed in a carboxy

methyl cellulose gel. Eleven patients were involved. They received the liposomal gel, on one side of their
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body, and free methylene blue gel on the other, followed by irradiation of the affected sites with intense
pulsed light (630 nm filter). The liposomal gel reduced the size of the lesions (77%) more than the free
methylene blue-loaded gel (44%), without pain, erythema, or hyperpigmentation [36]. Finally,
Pornpattananangkul et al. developed antimicrobial lauric acid-loaded liposomes (Egg PC/CHOL/lauric acid
5/1/4 weight ratio - Diameter = 120+ < 1 nm - Pdl = 0.12 - ZP = -44 + 2 mV) to treat Propionibacterium
acne infections. Liposomes were dispersed in hydroxyethyl cellulose, glycerin, and PEG400 gel, and the
formulation compared to the standard treatment: commercial benzoyl peroxide and salicylic acid creams
(Clean & Clear®). The liposomal gel showed the same efficacy as the two commercial creams on a mouse
model (ear inoculated with the bacteria), but did not induce the major side effects of the commercial

treatment: erythema, edema, and apparent irritation (Figure 1.3) [37].

LipoLA PBS BPO SA Nair

Figure 1.3: Toxicity study of lauric acid-loaded liposomes hydrogel (LipoLA) on shaved mouse back
skin, compared to non-loaded hydrogel (PBS), benzoyl peroxide cream (BPO), salicylic acid cream
(SA), Nair® cream (Nair) (n=6 per group): morphology of the skin after treatment, erythema (Draize’s
irritation scores), edema scores, histological tissue evaluation (hematoxylin and eosin, H&E Staining)
(adapted from ref [37]).

Finally, this application has been used for the development of a hair loss treatment, stimulating the follicles
with vascular endothelial growth factor (VEGF). Gnann et al. tested a VEGF-loaded liposomal gel. They
conducted the in vivo study on 18 hamsters which received Aristoflex® gel (commercial product) alone or
supplemented with 1 or 3% VEGF-loaded liposomes, applied twice daily to their shaved backs, for 15 days.
VEGF-liposomes increased the speed and thickness in hair growth. However, several hematological

parameters were altered and additional studies are necessary to confirm this potential toxicity [38].
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I1.3.3. ... for anesthesia / analgesia

Gels loaded with liposomes are useful for topical application, rapidly achieving a high localized drug
concentration in tissues close to the administration site by crossing the stratum corneum. These properties
are particularly relevant for the development of localized delivery of anesthetic drugs. Three common

anesthetic drugs: benzocaine, lidocaine, and ropivacaine, have been tested over the past 10 years.

Franz-Montan et al. have focused their clinical research on the local anesthesia of oral mucosa, using locally
administered liposomal gels. First, ropivacaine was encapsulated in liposomes (Egg PC/CHOL/a-tocopherol
4/3/0.07 molar ratio - Diameter = 370 + 8 nm - PdI = 0.12-0.17) and dispersed in a gel (based mainly
onCarbopol®). They compared the liposomal gel to a commercial benzocaine gel (Benzotop®, DFL Ind Com,
Rio de Janeiro, Brazil) containing a 10-fold higher concentration of the active molecule. After application
to the maxillary buccal fold of the lateral incisor region, the two gels showed a similar decrease in pain
response to needle insertion in 40 healthy volunteers, proving the efficacy of the less concentrated
ropivacaine liposomal formulation. Nevertheless, none of the formulations were able to induce pulpal
anesthesia [39]. The same formulation was later compared to the standard commercial lidocaine/prilocaine
topical formulation (EMLA®, Astra-Zeneca, Cotia, Brazil) (30 healthy volunteers). The ropivacaine-loaded
liposomal gel, although effective on the buccal mucosa, was not effective in reducing the pain induced by
insertion of a needle into the palatal mucosa; EMLA® was the only effective topical anesthetic [40]. Franz-
Montan et al. encapsulated benzocaine in the previous defined liposomal gel to improve palatal mucosal
anesthesia. They compared the formulation to a free benzocaine-loaded gel (same benzocaine
concentration) and commercial Benzotop® (benzocaine 2-fold more concentrated) on 40 healthy
volunteers. They observed the longest duration of anesthesia with the liposomal gel for soft tissue, although
it did not induce pulpal anesthesia [41]. Finally, they developed a lidocaine-loaded liposomal gel, using the
same platform already described. The addition of liposomes to encapsulate the lidocaine reduced the pain
induced by needle insertion more than a commercial free lidocaine-loaded gel (Xylocaina® ointment,
AstraZeneca, Cotia, Brazil). The liposomal gel had similar in vivo clinical performance as the standard
commercial formulation EMLA® (40 healthy volunteers), and could be used as a topical anesthetic agent
for dentistry [42].

Mura et al. also developed a benzocaine-loaded liposomal (PC/CHOL 50/50 w/w - Diameter = 395-560 nm
- PdI = 0.05-0.18 - ZP = -42-45 mV) gel (Carbopol® 940). They assessed the anesthetic activity of free
benzocaine-loaded gel and the liposomal gel in vivo in rabbits using the conjunctival reflex test after
application of the formulations. They counted the number of stimulations with a cat whisker required to
provoke the reflex (palpebral closure) (Table 1.1). Liposomal encapsulation significantly improved both the

intensity and duration of the anesthetic effect of benzocaine [43].
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Table 1.1: Effect induced by some benzocaine (BZC)-loaded liposomal gels on the rabbit conjunctival
reflex test compared to controls (4-6 rabbits per group), * P < 0.01 in comparison with Non-loaded

liposomal gels, T P < 0.01 in comparison with BZC-loaded gels (adapted from ref [43]).

Number of stimuli to induce conjunctival reflex

Time after treatment

Ocular treatment Eye 10 min 20 min 30 min 40 min

Gel Left 1.0 £ 0.0 1.5+0.3 1.2+£0.2 1.0+ 0.0
Gel Right 1.0 £ 0.0 1.2+0.2 1.0 £ 0.0 1.0+ 0.0
Non-loaded liposomal gel Left 1.2+0.3 1.5£0.3 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0
Non-loaded liposomal gel Right 1.4+£0.2 1.0+ 0.0 1.0 £ 0.0 1.0+ 0.0
Gel Left 1.4+£0.3 1.2+0.2 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0
BZC-loaded gel Right 21.4 £ 3.3% 17.8 £ 2.5* 14.1 £ 1.6% 23+0.2
Non-loaded liposomal gel Left 1.3£0.5 1.6+0.2 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0
BZC-loaded liposomal gel Right 35.2 £ 4.6*%t  28.8 £ 4.5%t 23,5+ 5.2%t  11.7 £ 4.9*%t

Finally, Ahmed et al. focused on the development of a transdermal formulation of tramadol to manage mild
to moderate chronic pain using a tramadol-loaded liposomal (Phospholipon® 90G and ethanol - Diameter
= 133 + 3 nm) gel (Carbopol® 934). They tested this formulation in vivo on Wistar rats to explore its
irritancy index, pharmacokinetics, and efficacy, comparing it to orally administered tramadol (the current
therapeutic scheme, requiring repeated dosing). The liposomal gel appeared to be non-irritating and safe.
Moreover, bioavailability was significantly higher (7.5-fold) for the transdermal than oral route and the hot
plate method showed a significantly prolonged analgesic effect (48 h) versus that of the oral solution (4.5
h) [44].

I1.3.4. ... against infectious diseases

The combination of liposomes and gels permits local and long-lasting application of drugs and could be
used to prevent infections. Caron et al. studied the prevention of HIV infection during sexual intercourse.
A liposomal (egg PC/CHOL 2/1 mol/mol) gel (Natrosol® 250, Carbopol® 974 and glycerol), containing
MC1220, a non-nucleoside reverse-transcriptase inhibitor, was developed for intravaginal administration.
MC1220-loaded liposomal gel was tested by single and repeated applications in adult female rhesus
macaques challenged with RT-SHIV, a chimeric simian immunodeficiency virus which expresses envelope
markers of human immunodeficiency virus type 1 (HIV-1). The liposomal gel provided moderate protection:

seven of 14 treated animals were not infected after challenge, whereas only one of 10 control animals were
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protected. In addition, repeated application resulted in a significant decrease of viral RNA in infected
animals [45]. Liposomes associated with a gel were also used for conventional treatment of infection. Yang
et al. developed a liposomal (transfersomes based on a complex mixture of phospholipids, Tween® 80, and
various surfactants - Diameter = 70 + 1 nm) gel (HMC) to improve skin penetration of terbinafine
hydrochloride (antifungal drug) used for the treatment of onychomycosis (fungal infection of nail). All
pharmacokinetic parameters improved after topical application of the liposomal gel to the skin of rats
relative to the commercial formulation of terbinafine: Lamisil® AT cream. The Tmax, Cmax, and AUC were

two-, and three-fold higher, respectively, demonstrating better bioavailability [46].

I1.3.5. ... against other diseases

Ibuprofen is a common non-steroidal anti-inflammatory drug used for general inflammation and rheumatic
symptoms. Gaur et al. developed ibuprofen-loaded liposomes (PC/CHOL/dicetyl phosphate 7/3/1 molar
ratio - Diameter = 159-174 nm - PdI = 0.33-0.46) dispersed in a gel (Carbopol® 934). They compared the
in vivo efficacy of the liposomal gel to a free ibuprofen-loaded gel and standard oral anti-inflammatory
treatment. Gel formulations were applied before inducing paw edema in a rat model using carrageenan.
The liposomal gel provided maximum inhibition of edema (protection against carrageenan insult). Although
standard per-os treatment (up to 3 h application) provided comparable inhibition, the liposomal gel could
result in better patient compliance as oral administration of ibuprofen can cause gastrointestinal troubles
[47].

Ocular topical administration of conventional drug formulations is convenient, but requires high drug doses
and/or frequent administration to provide sufficient drug bioavailability. Liposomal gels could improve
ocular drug delivery. Vitamin A palmitate is used for the treatment of dry eye disorder. This drug was
loaded in liposomes (lecithin/CHOL/vitamin E 3/1/0.05 weight ratio - Diameter < 100 nm - ZP < 0), coated
with N-trimethylchitosan, and mixed into a thermosensitive gel (Poloxamer® 407). The pharmacokinetics
in aqueous humor and ocular irritation caused by the liposomal gel were assessed in healthy albino rabbits.
The liposomal gel allowed long corneal retention time of the drug, did not show significant local irritation,
and resulted in sustained release of the drug and a 17-fold increase in ocular vitamin A bioavailability over

that of the standard commercial Oculotect® gel (Excelvision AG, Hettlingen, Switzerland) [48].

Meng et al. proposed an innovative transdermal delivery approach to improve the compliance and comfort
of patients undergoing testosterone deficiency therapy. This hormonal disorder can lead to cardiovascular
disease, osteoporosis, diabetes, sexual dysfunction, sarcopenia, and emotional troubles. Testosterone
propionate was loaded into liposomes (PC/ethanol/CTAB/Cremophor® EL-35 3/40/0.5/0.5 weight ratio -
Diameter = 150 + 14 nm - PdI < 0.2 - ZP = 14 + 3mV) and then dispersed in a gel (Carbopol® 941). The
liposomal gel was the most efficient of the testosterone propionate delivery systems tested at enhancing

in vivo transdermal flux across rat skin [49].
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El-Nabarawi et al. optimized a liposomal transdermal formulation to improve paroxetine bioavailability and
reduce side effects of this antidepressant. The drug was loaded into liposomes (PC/CHOL 2/1 mol/mol -
Diameter = 265+ 1 nm - ZP = -7 £ < 1 mV) and then dispersed in a gel (HMC). The final product was
placed in transdermal patch reservoirs. Healthy New Zealand rabbits were used to measure induced skin
irritation and bioavailability of the formulation. The liposomal gel did not cause noticeable irritation or
inflammation on or around the patch area. The bioavailability of paroxetine by the transdermal route was
2.8-fold higher than by the oral route and the paroxetine blood concentration reached its maximal levels

after 12 h and 6 h for the transdermal and oral routes, respectively [50].

The main limitation of ischemia treatment (surgical revascularization, angioplasty, stenting, and catheter
based atherectomy) is that the atherosclerotic disease process is continuous. One potential therapeutic
strategy is the induction of angiogenesis using growth factors to restore blood flow to the tissue. Das et al.
combined FGF-2 growth factor and syndecan-4 (a co-receptor in the signaling pathway) in liposomes
(PC/PE/CHOL/sphingomyelin 4/2/2/2 weight ratio), dispersed them in an alginate gel, and molded it to
obtain a subcutaneous implant. This treatment significantly enhanced the formation of new blood vessels

in Ob/Ob mice: 6-fold greater thickness of the vascular layer than when using FGF-2 alone [51].

I1.4. Micelle-based gels

Gels loaded with micelles have also been reported in the literature. The most commonly used for medical
applications are polymeric micelles: self-assembled structures composed of amphiphilic block co-polymers
with distinct hydrophobic and hydrophilic domains. Polymeric micelles are more stable and biocompatible
than micelles with low molecular weight surfactants. Their hydrophobic core is particularly suitable for
lipophilic drugs, although good strategies have been reported for hydrophilic drugs, particularly biological

molecules.

I1.4.1. Gels loaded with micelles for cancer therapy

Wu et al. developed a micelle-loaded gel for lung cancer treatment using a dual drug delivery system.
Paclitaxel was loaded into PEG-PCL micelles and dispersed in a cisplatin-containing thermosensitive
hydrogel (PEG-PCL-PEG). The median survival time was 53 days after intratumoral administration of the
formulation in subcutaneous lung cancer xenograft-bearing mice (A549 cell line). This was significantly
longer than for the controls (paclitaxel and cisplatin in solution, non-loaded gel, and saline). Fewer
microvessels and lower proliferative activity were observed in tumors of the micellar gel-treated mice than

those of the control groups by immunohistochemical analysis [52].
Kim et al. combined Pluronic® F127 micelles and a thermoreversible HMC gel for local and sustained
docetaxel delivery. They evaluated the intratumoral efficacy of the docetaxel-loaded micellar gel in

subcutaneous melanoma xenograft-bearing mice (B16-F10-luc cell line). The sustained release of docetaxel
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in the tumor resulted in an improved anticancer effect and a prolonged survival: the relative tumor volumes

were reduced by half compared to free drug administration (Figure 1.4) [53].
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Figure 1.4: In vivo anticancer activity (luciferase activity) in B16-F10-luc melanoma tumor-bearing
mice for (a) docetaxel-loaded micellar gel (30 mg/kg) and (b) non-loaded micellar gel (adapted from
ref [53]).

Finally, Sheu et al. developed a thermosensitive hydrogel system for co-delivery of docetaxel and
doxorubicin to improve localized cancer therapy of colorectal cancer. Docetaxel was loaded into mixed
micelles (Pluronic® F127 and L121) and dispersed in a hyaluronic acid (HA) thermosensitive gel loaded
with doxorubicin. Intratumoral or peritumoral injections of the formulation in subcutaneous colorectal
tumor-bearing mice (CT-26 cell line) resulted in the best growth inhibition of tumors (92%) relative to the
free drug solution or micelles or hydrogel alone (from 50 to 86%). Moreover, the concentration of both
drugs in the blood and organs (heart, lung, liver and kidneys) was lower after subcutaneous and
intratumoral administration of the formulation than after intravenous injection of both drugs in solution
(pharmacokinetic and biodistribution studies). The persistence of the drugs in tumors three days after

administration was also significantly better for the formulation than the controls [54].
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I1.4.2. Gelling micelles (against cancer and cutaneous diseases)

Many studies have examined the use of in situ gelling polymeric micelles. They consist of a suspension of
polymeric micelles that form a gel at body temperature due to the lower temperature of critical solubility

of the block copolymers.

De Graaf et al. sought to improve carcinoma treatment by encapsulating paclitaxel in a thermo-sensitive
block copolymer: poly (N-isopropylacrylamide) - PEG - poly(N-isopropylacrylamide) micelles, leading to a
hydrogel at body temperature. The formulation was intraperitoneally administered to intraperitoneal
human squamous cell carcinoma xenograft-bearing mice (14C cell line). The gel was well-tolerated, with
no signs of side effects, and tumor growth was completely inhibited for at least three weeks following a
single administration. The release kinetics of paclitaxel are controlled by the dissolution rate of the gel.
Pharmacokinetic studies confirmed the sustained release of the drug with a bioavailability of 100% and the
possibility to administer paclitaxel doses higher than the maximal intravenously tolerated dose [55].

Yang et al. incorporated docetaxel into an injectable thermo-sensitive mixed micelle (Pluronic® F127 and
Tween® 80) gel to develop a regional chemotherapy for gynecological solid cancer. Various administration
routes (intratumoral, peritumoral, and subcutaneous) were tested in subcutaneous ovarian tumor
xenograft-bearing mice (SKOV-3 cell line). Intratumoral administration of the formulation resulted in the
greatest decrease of tumor growth. Administration of the micellar gel also resulted in greater inhibition of

tumor growth than administration of docetaxel loaded in a gel (without micelles) (Figure 1.5) [56].
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Figure 1.5: Inhibitory effects of a single dose of intratumoral (I.t.), peritumoral (E.t.) and subcutaneous
(S.c.) injections of docetaxel (DTX)-loaded micellar gel (MMG) and DTX-loaded gel (PF127 gel): image of

2cm

SKOV-3 carcinoma xenografts excised from tumor-bearing mice after 18 days post treatment (adapted
from ref [56]).
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Small interfering RNA (siRNA) can provide potentially promising therapies by inhibiting the level of specific
proteins. However, they are unable to pass through the cell membrane, which requires their encapsulation.
Kim et al. developed a biodegradable folate-polyethyleneimine-co-poly(organophosphazene) polymer.
siRNA and folate-polyethyleneimine(PEI)-conjugated poly(organophosphazene) enabled the formation of
amphiphilic polymers which form thermosensitive micelles, becoming a gel once administered in vivo.
siRNA was used in the study to decrease the expression of vascular endothelial growth factor (VEGF). VEGF
levels in tumors decreased after only one subcutaneous administration of the formulation in subcutaneous
human prostate tumor xenograft-bearing mice (PC-3 cell line), resulting in an anti-tumor effect that lasted
14 days [57].

Gong et al. proposed a strategy consisting of curcumin loaded micelles (PEG-PCL biodegradable copolymer)
that forms a gel in situ for cutaneous wound repair. Hydrogels are suitable for cutaneous wound healing,
preventing dehydration of the wound while delivering drugs. They evaluated in vivo wound healing activity
using linear incision and full-thickness excision wound models in rats. The curcumin-loaded micellar gel
was compared to various controls, consisting of curcumin-loaded micelles and a non-loaded micellar gel.
The micellar gel improved wound closure and increased re-epithelialization in the excision model. In the
incision model, use of the micellar gel resulted in higher tensile strength and thicker epidermis than use of
the control formulations. Tissue granulation was better organized in both models, with good fibroblastic
deposition, increased total collagen content, and higher wound maturity. Furthermore, the formulation

showed antioxidant activity [58].

I1.5. Gels loaded with liquid or solid lipid nanocapsules
and polymeric nanoparticles...

The concept of using polymeric nanoparticles or solid and liquid lipid nanocapsules as drug delivery carriers
is relatively new. The use of gels loaded with these nanoparticles for medical applications has only been

studied over the last three years.

I1.5.1. ... for cancer therapy

Shen et al. dispersed paclitaxel-loaded polymeric (PEG-poly(d,|-lactide-co-glycolide)-poly(l-lysine)-cyclic
peptide (arginine-glycine-aspartic-glutamic-valine acid)) nanoparticles (Diameter = 130 £ 28 nm) in a
thermosensitive gel (Pluronic® F127, Pluronic® F68, HPMC, HMC and sodium alginate). They studied the
sustained release and antitumor effect of paclitaxel in vivo in subcutaneous and orthotopic pancreas tumor
xenograft-bearing mice (Aspc-1/PTX cell line) after intratumoral administration of the gel loaded with
nanoparticles and various controls. The gel formulation was retained in the tumor for over 50 days vs
several days for paclitaxel in solution. The gel loaded with nanoparticles exhibited higher inhibition of tumor
growth than paclitaxel in solution, paclitaxel-loaded nanoparticles, or the non-loaded gel, irrespective of

the tumor model. Furthermore, the toxicity for critical organs (heart, liver, spleen, lung, kidney) after
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administration of the gel loaded with nanoparticles was low, and lower than that due to systemic

administration of paclitaxel (Figure 1.6) [59].
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Figure 1.6: Tumor inhibition of paclitaxel-loaded nanoparticular gel (NP+gel), paclitaxel-loaded gel
(Gel), paclitaxel-loaded nanoparticles (NP), free paclitaxel (solution) and saline (control) on
subcutaneous Aspc-1/PTX xerograph tumor-bearing mice. (A) Tumor growth curves; (B) Photos of the
tumors; (C) Tumor weight and D) Tumor inhibition rate. n=6, mean £ SD, *p < 0.05 (adapted from
ref [59]).

Cho et al. assessed local therapy of ovarian cancer by intraperitoneal injection of platinum formulations.
Polymeric nanoparticles (Diameter = 270 £ 33 nm - PZ < 0 mV) were obtained by associating HA and the
drug cisplatin. The nanoparticles were then dispersed in an in-situ cross-linkable HA gel. They performed
antitumor efficacy studies using intraperitoneal ovarian tumor xenograft-bearing mice (SKOV3-luc cell
line). Cisplatin was localized and retained in the peritoneal cavity for over four weeks after intraperitoneal
administration of the gel loaded with nanoparticles. However, the nanoparticle-loaded gel or the
nanoparticles alone did not show higher antitumor activity than cisplatin in solution. Indeed, the size of
the tumor increased slightly, suggesting a nanoparticle release rate that was too low and hence cisplatin

levels, or the release of empty nanoparticles [60].
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I1.5.2. ... against inflammatory diseases

Contri et al. studied the use of nanoencapsulation to decrease skin irritation induced by capsaicinoids,
known for their irritant properties that frequently lead to the interruption of treatment against chronic
inflammatory diseases. The drug was loaded into lipid (capric/caprylic triglycerides stabilized by Eudragit
RS 100® - poly(ethyl acrylate, methyl-methacrylate) - Polysorbate® 80 association) nanocapsules
(Diameter = 140 nm - ZP = 9 mV), and dispersed in a CH solution to form a hydrogel. They performed in
vivo skin irritation studies by double-blind evaluation of skin erythema formation on 13 enrolled volunteers
(males and females aged from 18 to 45 years). Capsaicinoid-loaded lipid nanocapsule gels did not cause
erythema for up to 180 min after application to the skin, whereas the formulation without gel and/or
nanocapsules did. The efficacy of this formulation needs to be confirmed by additional preclinical/clinical
trials [61].

Meloxicam is a non-steroidal anti-inflammatory drug used orally to alleviate the symptoms of various
inflammatory diseases, and is often responsible for gastrointestinal side effects and other undesirable
events. Khurana et al. tested solid lipid nanoparticles (Diameter = 240 nm - PdI = 0.27) dispersed in a gel
(Carbopol® 940) for transdermal application of meloxicam. This formulation showed excellent anti-
inflammatory activity and skin tolerability. No signs of in vivo irritation (erythema and edema) were
observed on normal mice skin. The nanocapsule gel suppressed edema in a rat model of carrageenan-
induced paw edema and showed sustained anti-inflammatory action (approximately 75% inhibition) after
24 h [62]. This drug is also used against post-cataract endophthalmitis: a specific complication (severe
inflammation of both the anterior and posterior segments of the eye) of cataract surgery. Zhang et al.
developed meloxicam nanoaggregates (nanocrystals coated with bovine serum albumin) (Diameter = 100
nm), dispersed in contact lenses composed of poly(hydroxy-ethyl methacrylate) gels. Twenty-five rabbits
received the nanoaggregate-loaded contact lenses for 12 h and in vivo ocular irritancy was evaluated every
day for five days after application. The device containing and releasing meloxicam was significantly less

irritating to ocular tissues than the standard treatment, meloxicam in solution (Figure 1.7) [63].
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Figure 1.7: Comparison of mean scores observed in the Draize test for ocular irritancy of meloxicam
(MX) nanocrystals coated with bovine serum albumin (BSA) in contact lenses (BSA-MX-NS-PHEMA),
contact lenses alone (PHEMA), MX nanocrystals coated with BSA solution (BSA-MX-NS), MX
nanocrystals solution (MX-NS), MX solution (MX-SOL) and saline (CtrL), within 5 days. N=3, mean %
SD (adapted frome ref [63]).

The anti-inflammatory drugs indomethacin, ketoprofen, and tranilast were tested in rheumatoid arthritis.
The three drugs were independently studied by Nagai et al., using gel ointments containing solid drug
nanoparticles. Drug-loaded polymeric nanoparticles (2-hydroxypropyl-B-cyclodextrin and HMC) (Diameter
=170 £ 90 nm, 70 £ 50 nm and 70 £ 25 nm for indomethacin, ketoprofen and tranilast, respectively)
were dispersed in Carbopol® 934 gel. The nanoparticle-loaded gels showed higher in vivo accumulation of
the drugs in the skin, irrespective of the drug. Furthermore, the gels reduced inflammation (paw edema)

in an adjuvant-induced arthritis rat model, better than the control formulations [64-66].

The non-steroidal anti-inflammatory drug zaltoprofen is used to treat inflammatory diseases. It is
administered via the oral route, but has limited bioavailability due to a large first-pass effect and its use
can be limited by its side effects. Shah et al. studied a gel (Carbopol® 934) formulation containing
zaltoprofen-loaded polymeric nanoparticles (CH/alginate 1/1.8 w/w) (Diameter = 160 £ 1 nm - Pdl = 0.32
- ZP = 25 mV) for topical application. They demonstrated a prolonged period of anti-inflammatory activity

for the formulation using the carrageenan-induced rat paw edema model [67].

I1.5.3. ... against other pathologies

The management of wound healing is still an important public health problem. Any disturbance of the
healing process can lead to infection and chronic non-healing wounds. Li et al. tested an innovative solution
combining a thermosensitive hydrogel with antimicrobial peptide (AP-57)-loaded polymeric nanoparticles
(Diameter = 125 £ 7 nm - PdI = 0.09 £ 0.03). A biodegradable polymer was synthesized: poly(L-lactic
acid) - Pluronic® L35 - poly(L-lactic acid) and used for both polymeric nanoparticles and a thermosensitive

hydrogel. They studied in vivo wound healing activity using the rat full-thickness dermal excision model.

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. |83 | 43



Chapitre I

There was no significant difference in wound closure between the formulation and normal saline, the non-
loaded nanoparticle hydrogel, or AP-57-loaded polymeric nanoparticles three days after surgery. From day
7, the formulation promoted accelerated wound healing and nearly complete wound closure of 97% (14-
days-post operation). For comparison, the equivalent values for normal saline, non-loaded nanoparticle
hydrogel, and AP-57-loaded polymeric nanoparticles were approximately 69%, 82%, and 88%,
respectively (Figure 1.8). Histopathological results suggested that the formulation developed by Li et al.
promoted cutaneous wound healing by inducing a higher degree of re-epithelialization, increased collagen

deposition, and higher vascular density than the control treatments [68].

NS NPs-H AP-57-NPs AP-57-NPs-H

Figure 1.8: Representative images of wounds treated with antimicrobial peptide (AP-57)-loaded
polymeric nanoparticle (NP) gel (AP-57-NPs-H), AP-57-loaded NP solution (AP-57-NPs), non-loaded NP
gel (NPs-H), saline (NS) at day 3, 7 and 14 post wounding. Ruler units in mm (adapted from ref [68]).

Kaur et al. developed an intranasal in situ mucoadhesive gel (Pluronic F127 and
(hydroxypropyl)methylcellulose) (HPMC)) containing tramadol-loaded polymeric (CH) nanoparticles
(Diameter = 120 £ < 1 nm - PdI = 0.14 £ < 0.01) to treat depression via nasal delivery. Depression is
the most common mental disorder worldwide, caused by a deficiency of nor-epinephrine and serotonin.
The main limitation of treatment is the ability of the drugs to reach the brain from systemic circulation.
Nasal delivery may provide a viable alternative. They tested the formulation using the rat forced-swim-
induced-depression model, consisting of a forced swim test for 6 -15 minutes each day for 14 days. Various
behavioral and biochemical parameters were evaluated. Rats received the tramadol-loaded nanoparticle
gel or other tramadol formulations between the 7t and 14 days. The intranasal tramadol-loaded

nanoparticle gel significantly attenuated forced swim-induced depression (longer period of immobility in

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | 0S8 | 44



Chapitre I

the water bath) relative to the other tramadol treatments. Furthermore, locomotor activity, sucrose
consumption, and body weight significantly increased. The levels of endogenous antioxidant enzymes

(glutathione and catalase) increased, decreasing lipid peroxidation and nitrite levels [69].

Pandurangan et al. investigated an in-situ gel (Carbopol® 940 and HPMC) of solid lipid nanoparticles
(lecithin and CHOL) as a new ocular form of voriconazole (antifungal drug) to reduce the major limitation
of ocular delivery suspension systems of poor residence time and hence poor bioavailability. The application
of 0.5 mL voriconazole-loaded solid lipid nanoparticle gel did not provoke ocular damage or abnormal
clinical signs in the cornea, conjunctiva, or iris, over one-week period, in rabbits. Further in vivo efficacy

studies need to be carried out [70].

Mostafa et al. focused on amorphous ibuprofen-loaded calcium phosphate nanoparticles (Diameter = 200
nm - PdI < 0.1) dispersed in a thermosensitive gel (Poloxamer® 407) for the treatment of periapical
lesions. Periapical lesions result from necrotic dental pulp after trauma or bacterial infection and require
surgery or tooth extraction. The combination of amorphous calcium phosphate nanoparticles and gel, with
or without ibuprofen, resulted in a significant improvement of bone deposition and bone resorption after
three months in a dog model. There was no significant difference between the ibuprofen-loaded calcium
phosphate nanoparticle gel and ibuprofen-loaded gel in decreasing periapical inflammatory infiltration
during the first month [71].

I1.5.4. ... without the gel matrix

Gels supporting nanoparticles must be biocompatible and biodegradable. This is an important condition for
parenteral administration and must be considered from the moment of conceptualization of a nanoparticle-
loaded gel. Recent studies have demonstrated the possibility to obtain gel of nanoparticles without the use

of a polymer matrix to support the nanoparticles.

Gemcitabine was modified (lauroyl derivatives) and loaded into lipid nanocapsules (Labrafac® WL-1349,
Span® 80 and Kolliphor® HS-15). The lipid nanocapsule suspension expected by the authors was not
obtained at the end of the formulation process, but a gel was achieved. The amphiphilic lauroyl-modified
gemcitabine is loaded at the oil/water interface of lipid nanocapsules. Gemcitabine moieties at the
nanocapsule surface can interact with each other via hydrogen bonding, leading to inter-nanocapsule
associations and forming a tridimensional network in the formulation, and thus a gel. Wauthoz et al. used
this gel of lipid nanocapsules to develop a sustained release treatment for lung cancer. The formulation
was administered subcutaneously to the orthotopic mediastinal metastasis of non-small-cell lung tumor
xenograft-bearing mice (Ma44-3 cell line, implanted first in lung). Analysis of the biodistribution showed
that the lipid nanocapsules were released from the administration site and targeted the lymph nodes,
particularly mediastinal lymph nodes, without reaching the systemic circulation. The formulation

significantly delayed the death of mice relative to that without gemcitabine, but the antitumor effect was

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | 83 | 45



Chapitre I

similar to the administration of gemcitabine-loaded lipid nanocapsules in suspension after intravenous
administration. The primary advantage of the gel relative to the suspension was the lower administration
frequency and lower administration volume, and a significant decrease in systemic toxicity, including
myelosuppression [72]. Bastiancich et al. tested the same gel formulation for local and sustained delivery
of gemcitabine for the treatment of glioblastoma. They compared modified-gemcitabine loaded into the gel
of lipid nanocapsules to modified or non-modified gemcitabine in suspension after intratumoral
administration to subcutaneous glioblastoma xenograft-bearing mice (U87-MG cell line). The drug loaded
in the gel formulation significantly reduced tumor size whereas the free drug did not modify tumor growth.
Furthermore, short-term tolerability studies showed that the gel formulation was suitable for local

treatment in the brain (healthy mice) [73].

Another approach was developed by Liang et al. based on the thermo-association of nanoparticles in
suspension, forming a gel. A biodegradable and thermosensitive co-polymer: (PEG-poly(octadecanedioic
anhydride)-PEG) was synthesized and formed polymeric nanoparticles (Diameter of approximately 180
nm) in suspension at room temperature. When subcutaneously injected in mice, the polymeric nanoparticle
suspension turned into a gel and persisted at the administration site for more than 12 days. In addition,
the in vivo biocompatibility of the polymeric nanoparticle gel was validated in mice and satisfied the
regulations of the International Organization of Standardization. Histopathological analysis of tissues

surrounding the gel showed an inflammatory response similar to that produced by a foreign body [74].

The association of oppositely charged nanoparticles can also lead to a gel. Wang et al. developed
poly(lactic-co-glycolic acid) nanoparticles with various coatings: poly(ethylene-co-maleic acid) (Diameter
=180 £ 15 nm - ZP = -20 £ 1 mV) and polyvinylamine (Diameter = 145 £ 10 nm - ZP = -30 £ 1 mV),
both loaded with dexamethasone, to promote osteogenesis in bone reparation. When the polymeric
nanoparticles were mixed, a gel was obtained through electrostatic interactions. These polymeric
nanoparticle gels can be injected using needles without modification of the viscoelastic properties.
Osteoconductive bone formation was stimulated by dexamethasone release after the application of drug-
loaded polymeric nanoparticle gels in @ model of rat cranial bone defects whereas the non-loaded gel had
no effect [75]. Gu et al. also proposed the use of dextran nanoparticles with various coatings: CH (Diameter
= 340 nm - ZP = 11 £ 2 mV) and alginate (Diameter = 290 nm - ZP = -12 £ 2 mV), both loaded with
insulin and glucose-specific enzymes (glucose oxidase and catalase), to develop a smart insulin delivery
implant mediated by glucose for the treatment of diabetes mellitus. A gel was formed due to electrostatic

interactions after mixing the two polymeric nanoparticles formulations.

They observed abnormal high blood glucose levels in an induced-diabetes mouse model following
subcutaneous administration of an insulin solution, insulin-loaded polymeric nanoparticle gel, or glucose-
specific enzyme-loaded polymeric nanoparticle gel. The subcutaneous administration of both insulin and

the glucose-specific enzyme-loaded polymeric nanoparticle gel was able to maintain a normal glucose
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concentration in blood (< 200 mg/dL) for up to 10 days, proving that the release of insulin was triggered

by high blood glucose levels (Figure 1.9) [76].
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Figure 1.9: In vivo studies of the nano-network for type I diabetes treatment. Blood glucose levels in
induced diabetic mice after subcutaneous injection with PBS, insulin and enzymes-loaded polymeric
nanoparticle gel (NN(E+I)), insulin-loaded polymeric nanoparticle gel (NN(I)), enzymes-loaded polymeric

nanoparticle gel (NN(E)), or pure insulin solution (Insulin). n=8, mean + SD (adapted from ref [76]).

I1.6. Gels loaded with dendrimers

Dendrimers are a class of macromolecules characterized by highly branched three-dimensional structures.
They are constructed through the sequential addition of branching units radiating out from an initiating

point.

Dendrimers have been used as to conjugate drugs to polymers. Kojima et al. synthesized various polymer
prodrugs prepared with dendrimers (polyamidoamine) and doxorubicin, via hydrozone linkage. This
conjugation is cleaved and allows the release of doxorubicin under acidic conditions. Doxorubicin-modified
dendrimers, supported in a collagen gel, were degraded by metastatic cancer cells, resulting in the
extended release doxorubicin. A metastatic model for colon tumor (SLA cell line, expressing Green
Fluorescent Protein (GFP)) was surgically implanted in the cecum of mice, followed by application of the
gel to the tumor. The tumor was detected six days after implantation in control mice (without the gel),
whereas there were no observable primary or metastatic tumor lesions after 27 days in mice treated with

the doxorubicin-modified dendrimer gel (Figure 1.10) [77].
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Figure 1.10: Fluorescence imaging of the whole body (A, D), bowel (B, E) and liver (C, F) for mice
treated with doxorubicin-modified dendrimer gel (D-F) and doxorubicin-modified dendrimer solution (A-

C). Colon tumor metastases are visible with GFP (green fluorescence protein) (adapted from Ref [77]).

Dendrimers themselves have been used as a drug due to their microbicide properties. A dendrimer, called
SPL7013 (developed by Starpharma Pty Ltd., Melbourne, Australia), with a specific polyanionic surface,
can bind to viruses, inhibiting viral recognition of the CD4 receptor on cells, thus preventing infection. This
dendrimer dispersed in a Carbopol® gel (trade name VivaGel™) has good antiviral activities against both
HIV and herpesvirus, and physical properties appropriate for microbicide applications [78]. Numerous
Phase 1 clinical trials have been conducted to evaluate the safety of the formulation. It was safe and well
tolerated (no evidence of systemic absorption or toxicity) when applied daily for seven days to the penis
(both circumcised and uncircumcised) [79] and vaginally (healthy, sexually abstinent women) [80]. It was
generally well-tolerated when applied vaginally by sexually active young women twice daily during 14 days,
with the presence of genitourinary adverse events and reversible, mild epithelial irritation and inflammation
by colposcopy, compared to placebo [81-83]. From a purely psychological point of view, men (Australian
sample) agree to use a microbicide if the formulation is safe and effective [84], and a sensorial study
reported women's preference (ethnically diverse, sexually active young women) in terms of contentment,

sexual behavior, and sexual satisfaction [85]. These findings helped to elaborate the information materials
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and the anticipatory guidance. In terms of efficacy, a clinical study was conducted to determine the duration
of antiviral activity. Cervicovaginal fluid samples were collected at various times after vaginal
administration of VivaGel™ to 11 healthy women. There was good antiviral activity against HIV-1 and HSV-

2 immediately after vaginal administration, which was maintained for three hours post-administration [86].

I1.7. Gels-loaded with fullerene.

Fullerene is defined as a nanoparticle by the scientific community. Instead of using fullerene as a
nanocarrier, it has been considered for its therapeutic properties, such as an antioxidant agent, for

dermatological applications.

Inui et al. applied fullerene, dispersed in a commercial gel matrix (I.T.O. gel base from I.T.0. Co. Ltd.,
Tokyo, Japan) to the entire face of 11 patients with mild to moderate acne vulgaris (from 1 to 20 facial
papulars or pustular lesions on half of the face) twice a day for 8 weeks (Figure 1.11). The number of
inflammatory lesions significantly decreased in nine of the 11 patients (37.8% reduction rate) due to the
reduction of oxidative stress. Despite the small decrease of inflammatory lesions relative to other topical
applications (a gel loaded with adapalene led to a reduction rate of 63.7%), a higher proportion of patients
responded to this treatment. In addition, fullerene significantly increased the water content in the skin,
improving the barrier function. No apparent side effects were observed and skin-related parameters were

not significantly affected [87].
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Figure 1.11: Evaluation of fullerene-loaded gel in suppressing pustules (neutrophil infiltration)
(number of pustules at 0 and 8 weeks) in an open trial. n=11, mean £ SD, *p < 0.05 (adapted from
ref [87]).
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A similar approach was also developed by Fujimoto et al. to decrease the severe side effects (erythema)
of laser therapy in dermatology. Application of a hydroquinone (2%) cream, containing fullerene, to mice
twice daily for five days, resulted in better recovery from erythema after laser irradiation than the non-
loaded hydroquinone cream. In addition, application of the fullerene-containing cream before the laser
treatment prevented hyperpigmentation and other forms of oxidative skin damage, with a reduction of

COX-2 mRNA expression and reactive oxygen species induced by laser irradiation [88].

I1.8. Conclusion

The association of gels with nanocarriers is a promising strategy in medicine due to its many advantages
including protection of the drugs, enhanced stability, targeting, stealthiness, decreased toxicity, and
controlled release. Furthermore, the structure of gels facilitates local application and sustained release of
drugs. Therapeutic strategies using gels loaded with nanoparticles can be considered for pathologies for
which nanoparticles or gels alone are likely to be ineffective. However, they also provide advantages to
treating diseases such as cancer and cutaneous diseases, which have been extensively studied during the
past 10 years. In these cases, the combination of gels and nanoparticles mainly provide more continuous
drug release, altering the pharmacokinetic and pharmacodynamic profiles to improve therapeutic efficacy.
In this review, we have described many examples of in vivo proof of concept, as well as clinical trials,

showing the great promise of using nanoparticles associated with gels for medical applications.
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Chapitre 11

I. Introduction

Une nouvelle génération d’hydrogels de NCLs, décrite pas Elodie Moysan, est permise grace a I'encapsulation de
gemcitabine modifiée. Celle-ci se localise aux interfaces huile/eau des NCLs et leur confére des propriétés d'auto-
association. La gemcitabine est une molécule utilisée en chimiothérapie (notamment dans le traitement des
cancers broncho-pulmonaires non a petites cellules [1-3]) et elle est a I'origine d’une importante toxicité des
formulations. Cette derniére propriété a été utilisée dans |'étude de Wauthoz et al. pour combattre des métastases

médiastinales dans un modéle murin de cancer du poumon [4].

Ce second chapitre s'intéresse au développement d’une plateforme hydrogel basée sur le méme principe
d'association des NCLs entre elles. Afin de limiter la toxicité de la plateforme, la Gem-C12 devra étre remplacée

par un agent de réticulation similaire et pouvant étre considéré comme un excipient inerte.

Remplacer la Gem-C12 présente d'autres intéréts que le seul enjeu de toxicité. D'une part, la plateforme pourra
étre utilisée avec différents PAs (encapsulés dans les NCLs ou non) pour proposer des applications variées et non
cantonnées a la cancérologie. D'autre part, les caractéristiques viscoélastiques de I'nydrogel ne seront plus
dépendantes de la molécule active. Ainsi, les propriétés de I'hydrogel pourront étre modifiées indépendamment

de la dose de PAs dans la formulation.

Dans un premier temps, nous avons souhaité optimiser les formulations de NCLs. Pour ce faire, l'influence de
quatre composants a été déterminée grace a un plan de mélange. Nous avons ainsi choisi quatre formules
présentant des tailles différentes, mono-disperses et reproductibles. Ces formules sélectionnées seront utilisées

pour I'ensemble des travaux menés par la suite.

Différentes molécules mimant I'action de la Gem-C12 ont été synthétisées et caractérisées. Parmi ces candidates,

la molécule la plus prometteuse pour permettre la gélification des NCLs a été sélectionnée.

Grace aux formules de NCLs et a la molécule d'intérét sélectionnées, différents gels ont pu étre fabriqués. Le taux
d’encapsulation de l'agent réticulant ainsi que son action dans la formation du réseau de I’'hydrogel ont été étudiés.
Les propriétés viscoélastiques des hydrogels ont ensuite été largement décrites et corrélées aux variables des

formulations.

Enfin, la possibilité de créer un organogel avec le méme agent réticulant que pour les hydrogels de NCLs a été

abordée.
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Fournisseurs Produits Abréviations
Gattefossé S.A. Labrafac® WL 1349 Labrafac
(Saint-Priest, France) (triglycérides d’acide caprylique et caprique)
BASF Kolliphor® HS15 Kolliphor
(Ludwigshafen, (mélange de polyéthylene glycol 660 libre et
d’hydroxystéarate de polyéthylene glycol 660)
Allemagne)
Milli-Q plus system Eau dé-ionisée
(Millipore, Paris,
France)
Sigma - Aldrich Span® 80 Span 80
(St Quentin-Fallavier, (monooléate de sorbitane)
Anhydride dodécanoique
France) Anhydride myristique
Anhydride oléique
Anhydride stéarique
Anhydride palmitique NaCl
Chlorure de sodium
Urée
Rouge de Nile (9-diethylamino-5H-
benzo[a]phenoxazine-5-one)
Chlorhydrate de gemcitabine
(2'-désoxy-2',2'-difluorocytidine)
Cytidine Cyt
DMSO
(diméthylsulfoxyde deutéré)
Silica gel

(haut grade de pureté, taille des pores de 60 A&,

200-425 mesh particle size)

Fisher Scientific
(Loughborough,

Royaume-Uni)

Ethanol
Dichlorométhane
Méthanol
Acétone

Acide formique

Life Technologies® -
Thermo Fisher
Scientific

(Saint Aubin, France)

DiO
(3,3’-dioctadécyloxacarbocyanine perchlorate)
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III. Nanocapsules lipidiques modeles

Le premier objectif de ce travail de thése a été I'optimisation des formules des nanocapsules lipidiques pour
obtenir 4 formules de NCLs aux diamétres bien définis de 25, 50, 75 et 100 nm. Ces formulations doivent
présenter un PdI inférieur a 0,1 témoignant d’une distribution monomodale et mono-disperse.

Pour ce faire, un outil apparenté aux plans d’expériences, le plan de mélange, a été utilisé. Ainsi, l'influence des

proportions des constituants des NCLs sur leur taille a été étudiée en un nombre limité d’expérimentations.

ITI.1. Formulation et caractérisation des nanocapsules
lipidiques

II1.1.1. Formulations

Les mémes excipients et le méme procédé de formulation ont été utilisés que pour les NCLs chargées en Gem-
C12 [5]. Brievement, I'ensemble des composés sont pesés précisément et le mélange est chauffé jusqu’a 75°C
sous agitation magnétique (environ 500 rpm). Puis toujours sous agitation, I"émulsion formée est refroidie jusqu’a
atteindre une température de 45°C. Cette alternance de chauffage et refroidissement est répétée trois fois. Lors
du dernier refroidissement, dans la zone d'inversion de phases (ZIP) qui se produit aux alentours de 60°C, le
volume de trempe (eau dé-ionisée) est ajouté (Figure 2.1). Les NCLs en suspension sont ainsi obtenues et sont

conservées a 4°C ou a température ambiante.

Emulsion
Eau/Huile

5

—
"
L

75°C
Trempe (ajout d'un
grand volume d’eau
/ dé-ionisée)
60°C

| Zone d’inversion de phases

Composants:

Huile (Labrafac®

WL1349)

Tensioactifs

(Kolliphor® HS15, | [~ _
Span® 80) u Cycles de 45°C ‘ Obtention des g

chauffage nanocapsules lipidiques

Emulsion
Huile/Eau

Figure 2.1 : Représentation du procédé de formulation des NCLs par inversion de phases.
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II1.1.2. Diameétre hydrodynamique, polydispersité et potentiel
zéta des nanocapsules lipidiques

La caractérisation des NCLs consiste en la mesure de la distribution de la taille des NCLs ainsi que |'évaluation de
leur charge de surface. Pour ces trois mesures, un seul et méme appareil a été utilisé, le Zetasizer® Nano ZS
(Malvern Instruments S.A., Worcestershire, Royaume-Uni) dont le principe repose sur la diffusion dynamique de

la lumiére.

III.1.2.1. Notions générales sur la mesure de la distribution de taille de particules par
diffusion dynamique de la lumiére

La diffusion dynamique de la lumiére (ou DLS pour « dynamic light scaterring ») est une méthode qui permet de
mesurer la taille d'objets submicroniques. Elle repose sur linteraction entre une onde lumineuse

monochromatique et l'objet étudié.

Les particules étudiées ne doivent étre soumises qu’au seul mouvement brownien et non a un mouvement
orienté (circulation ou sédimentation par exemple). Le mouvement brownien est un mouvement aléatoire qui est
engendré par les impacts des molécules de la phase continue, qui disperse les particules, sur la surface de ces
derniéres. Ainsi, un échantillon de particules en suspension doit étre dilué dans des conditions adéquates pour
que le mouvement d’une particule ne soit pas influencé par la présence d'une autre particule a proximité. La
vitesse du mouvement brownien est dépendante de la taille de I'objet, mais également de la viscosité de la phase
continue qui le contient. Pour une viscosité donnée, plus |'objet sera petit et plus la vitesse du mouvement
brownien sera importante. Pour une méme taille d'objet, plus la viscosité de la phase continue sera faible et plus
la vitesse du mouvement brownien sera importante. La viscosité de la phase continue étant directement liée a sa

température, le mouvement brownien des particules le sera aussi.

Lors d'une mesure de taille, un faisceau laser dont la longueur d‘onde est connue est pointé sur une suspension
de particules (faisceau incident). Un détecteur (photo-multiplicateur), situé a un angle précis par rapport au
faisceau incident, mesure le taux de fluctuation de la lumiére diffusée. Cette fluctuation est directement corrélée
a la vitesse a laquelle les objets se déplacent dans le milieu. Plus la vitesse du mouvement brownien est
importante et plus l'intensité lumineuse diffusée fluctue rapidement. La fonction d’autocorrélation G(At) du signal
(fluctuation d'intensité) est calculée, elle correspond au degré de cohérence trouvé aux instants t et t+At pour
une particule au méme endroit. Plus la particule est petite, plus son mouvement brownien est important et plus

ce degré de cohérence va décroitre rapidement dans le temps. (Figure 2.2).
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Figure 2.2 : Illustration du principe de la diffusion dynamique de la lumiére.

Différentes modélisations sont possibles pour le traitement de la fonction d‘autocorrélation G(At) afin de
déterminer la distribution de taille des particules. L'une d'elle est le modéle des Cumulants [6,7] qui a été validé
par I'Organisation Internationale de Normalisation avec la norme ISO 22412:2017 « Particle size analysis -

Dynamic light scattering (DLS) ».

Quand la distribution de taille des NCLs mesurée est monomodale, la fonction d’autocorrélation G(At) prend la
forme d’'une exponentielle décroissante du temps (At). La fonction y(At), calculée a partir de G(At), est alors un

développement limité :
1
y(At) = Eln[G(At) — cste] = ap — a; At + a,At? ...

Le premier cumulant (a1) permet de calculer le Z-average. Celui-ci est le diamétre hydrodynamique moyen d’une
sphére présentant le méme coefficient de diffusion que la particule considérée. Le second cumulant (az) est utilisé

pour calculer I'indice de polydispersité (PdI).
1k Tr4ni  (8\1? 2ay

Z — average = ——|——si (—)] Pdl = —-

verag 72 :

a; 3m
ou ks est la constante de Boltzmann, T est la température absolue, n est la viscosité du milieu, i est I'indice de

réfraction de milieu, A est la longueur d’onde du laser et 8 est I'angle de diffusion. Le troisitme cumulant et les
suivants peuvent étre utilisés dans le cas d’une distribution de taille non monomodale et non mono-disperse,

mais ne sera pas abordée.

Remarque : le premier cumulant (a1) est lié au coefficient de diffusion de la particule en suspension dans le milieu
dispersant et le calcul de Z-average repose sur la loi de Stokes-Einstein qui relie le coefficient de diffusion D au

diametre hydrodynamique du de la particule :

a; = Dg%avecD = kpT et —ﬂﬁsin(g)
1= 4 3mndy q A 2
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III.1.2.2. Notions générales sur la mesure de Potentiel zéta
Lorsqu’une particule est en suspension, les électrolytes présents dans la phase continue vont interagir avec la

surface de la particule en fonction de leurs charges et ce jusqu’a atteindre un équilibre thermodynamique.

L'interface entre la particule et la solution peut étre décrite par un modele a deux couches (Figure 2.3). La
particule est entourée d'une premiere couche dans laquelle les ions sont fortement liés a elle (couche de Stern).
La couche de Stern est englobée par une seconde couche dont la limite est appelée plan de cisaillement. A
I'intérieur les ions y sont organisés de facon plus diffuse. Lors du mouvement d’une particule, la double couche
d'ions et de molécules de solvant associée |'accompagne et reste inchangée. Le potentiel zéta (PZ) est la valeur

du potentiel de part et d'autre du plan de cisaillement, c’est un bon indicateur de la charge de la particule.

Lors de la mesure de PZ, un champ électrique est appliqué entre 2 électrodes dans une solution, les particules
chargées vont se mettre en mouvement vers I'électrode de charge opposée. La vitesse de déplacement peut étre
mesurée par effet doppler. Lorsqu’une particule est immobile, les fréquences de I'onde électromagnétique du
rayonnement laser sont identiques pour le faisceau incident et le faisceau diffusé. Par contre, lorsque la particule
est en mouvement, les 2 fréquences sont différentes, cette différence de fréquence Af permet de mesurer la

vitesse de déplacement v de la particule :

ol A est la longueur d'onde du laser et 8 est I'angle de diffusion.

La vitesse de déplacement de la particule est proportionnelle au champ électrique appliqué et le coefficient de
proportionnalité correspond a la mobilité électrophorétique pep. Différentes approximations sont utilisées pour
déterminer la valeur PZ, dont I'approximation de Smoluchowski qui détermine la valeur de PZ a partir de la
mobilité électrophorétique pep grace a I'équation suivante :

_ Hepl
€

PZ

avec € et n la constante diélectrique et la viscosité de la phase continue dispersante [8].
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Surface de la particule
~ Couche de Stern

<« Plan de cisaillement

Figure 2.3 : Représentation de la double couche ionique associée a une particule négative en suspension.

La valeur de PZ est utilisée pour prévoir la stabilité des particules colloidales en suspension et leur comportement
dans des milieux biologiques. Elle est influencée par la particule elle-méme, mais également par la nature et la
concentration des ions présents dans la solution. Enfin, elle sera utilisée en tant qu’indication de la charge de
surface de la particule, mais en aucun cas comme sa valeur réelle. Un potentiel zéta positif indique des particules
cationiques, tandis qu’un potentiel z&ta négatif signera pour des particules anioniques. Un potentiel zéta compris

entre -10 et +10 mV est représentatif de particules non chargées.

II1.1.2.3. Caractérisation des nanocapsules lipidiques
Les suspensions de NCLs ont été diluées par un facteur 60 (v/v) avant de procéder aux mesures. Les distributions
de taille et les PZ sont respectivement réalisés dans des cuves DTS0012 et DTS1060 (Malvern Instruments S.A.,

Worcestershire, Royaume-Uni) a la température de 25°C.

Le Zetasizer® Nano ZS (Malvern Instruments S.A., Worcestershire, Royaume-Uni) utilise un laser hélium-néon (4
mW) a la longueur d'onde (A) de 633 nm. Le photomultiplicateur est placé a un angle 8 de 173° par rapport au
faisceau de lumiére incident. La fonction d’autocorrélation est ajustée avec la modéle des Cumulants afin d’obtenir
les valeurs de Z-average et PdI qui caractérisent les tailles des NCLs en suspension et leur distribution. La mobilité
électrophorétique a été calculée par I'approximation de Smoluchowski afin d’obtenir la valeur de PZ des NCLs en

suspension.
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I11.2. Notion de plan de mélange

Les plans d'expériences permettent d'optimiser I'organisation d’expérimentations. En effet, leur objectif est
d’apporter le maximum d'informations précises en un minimum d’essais. Ils permettent d'étudier le lien qui existe
entre une grandeur Y (appelée réponse) et des variables Xi (appelées facteurs) qui peuvent modifier Y selon la
fonction : Y = f(Xi). Un grand nombre de plans d’expériences existent, parmi lesquels nous avons utilisé le plan

de mélange.

Dans un plan de mélange, les facteurs sont les proportions de chaque ingrédient d’une formule. Ces constituants
ne sont pas indépendants les uns des autres. En effet, la somme des différentes proportions est toujours égale a
100%, ainsi la proportion du dernier constituant est imposée par les autres. Cette relation est appelée contrainte
fondamentale des mélanges. De plus, le choix des proportions de chaque composant peut étre influencé par de
nombreuses contraintes, telles que :
- Des basses teneurs interdites : I'une ou plusieurs des proportions des constituants ne peut(peuvent) étre
inférieure(s) a une(des) valeur(s) donnée(s) ;
- Des hautes teneurs interdites : I'une ou plusieurs des proportions des constituants ne peut(peuvent) pas
étre supérieure(s) a une(des) valeur(s) donnée(s) ;
- Des hautes et basses teneurs interdites : I'une ou plusieurs des proportions des constituants est(sont)
comprise(s) entre des valeurs minimale(s) et maximale(s) données ;
- Des contraintes relationnelles : qui imposent soit de conserver un rapport constant entre les proportions

de deux constituants, soit de respecter une relation d’addition entre différents constituants.

La représentation des mélanges a quatre constituants est un tétraédre régulier, dans lequel les sommets, les
arrétes et les faces correspondent respectivement aux produits purs, aux mélanges binaires et mélanges ternaires
(Figure 2.4).

Produit D

@ Mélange
Produit A & Produit C

Produit B

Figure 2.4 : Représentation d'un plan de mélange constitué de quatre constituants sous la forme d’un tétraédre

régulier.

Le modele décrivant la réponse Y en fonction des différents facteurs peut étre quadratique, cubique ou d’ordre
supérieur, complet ou incomplet. Le choix du modéle dépendra de la complexité des surfaces de réponses
souhaitées. Néanmoins, plus le degré du modéle est élevé et plus il faudra réaliser de points d’expériences pour

pouvoir déterminer tous les coefficients de ce modéle.
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ITI.3. Construction du plan de mélange

Nous souhaitons étudier l'influence de la proportion de chacun des quatre constituants des NCLs sur leur valeur
de Z-average. Chacune des variables choisies correspond au ratio de I'un des constituants par rapport a la masse
totale de formule : Labrafac (X1), Kolliphor (X2), Span 80 (X3) et eau (X4).

Le procédé de formulation reste identique a celui précédemment décrit. Les contraintes hautes et basses (teneurs
interdites) de chaque variable ont été choisies en fonction des formulations déja réalisées par Moysan et al. [5]
(Tableau 2.1).

Tableau 2.1 : Contraintes hautes et basses teneurs interdites pour chaque variable. Les variables sont
présentées comme étant le pourcentage de la masse du composé par rapport a la masse totale des quatre

variables (soit la somme des masses de Labrafac, de Kolliphor, de Span 80 et d'eau).

Borne Borne
Variable Composant minimale maximale
(% m/Mmiotate) (% m/Miotate)
X1 Labrafac 15 45
X2 Kolliphor 15 45
X3 Span 80 0 15
Xa Eau 15 45
Contrainte fondamentale X1+ Xa+ X3+ X4 = 100%

Par ailleurs, nous avons décidé que les formulations doivent répondre a d'autres contraintes qui ne rentrent pas
directement dans la construction du plan de mélange. Premiérement, la masse totale de la formulation sera
toujours égale a 6 g et sa concentration finale en sel de 0,9% (m/mtotale) (SOit une masse constante de 54 mg
pour chaque formulation). Deuxiemement, le volume d’eau de trempe est maintenu constant a 2 mL, ce qui
impose qu‘au départ de la formulation la somme des masses de Labrafac, Kolliphor, Span 80 et eau soit toujours

égalea 4 g.

Tous les points expérimentaux composant le plan de mélange ont été choisis a I'aide du logiciel Nemrodw® (LPRAI,
Marseille, France). Ainsi, pour explorer I'ensemble des quatre variables, 51 essais ont été déterminés. Afin d'éviter
les erreurs systématiques, les expériences ont été réalisées dans un ordre aléatoire proposé par le logiciel
Nemrodw®. De plus, parmi ce plan, trois points différents ont été répétés une fois. Ces répétitions nous permettent

de déterminer la variabilité des résultats expérimentaux.

Pour I'ensemble des 51 essais, les distributions de taille des NCLs (Z-average et PdI) ont été déterminées et
toutes les NCLs présentant une valeur de PdI supérieure a 0,1 ont été exclues du domaine expérimental. Seules
6 formulations ont été rejetées du plan de mélange. Celles-ci ont toutes en commun I'utilisation de quantités de
tensioactifs proches de leurs niveaux les plus faibles. En effet, les variables Xs (Span 80) et Xz (Kolliphor) sont

comprises entre 0 et 0,075 et entre 0,15 et 0,3 (m/Mtotare), respectivement.
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Par la suite, le Z-average est la seule réponse étudiée. Les mesures obtenues permettent d'établir un modéle
mathématique prédictif de la taille des objets. Tous les tests et calculs statistiques ont été réalisés avec le logiciel
libre R [9]. La modélisation mathématique du Z-average des NCLs en fonction des 4 variables (X1, X2, X3 et X4)

a finalement utilisé 45 points expérimentaux différents et 3 répétitions, soit 48 points totaux.

Du fait des contraintes hautes et basses teneurs interdites, le volume expérimental testé est compris dans un
hyper-polyédre. Ce dernier est un prisme irrégulier, composé de différentes bases hexagonales irréguliéres et
non empilables. La figure 1.5 présente 5 coupes de ce volume afin de présenter I'ensemble des points testés.
Chaque coupe est organisée a la maniére d'un diagramme ternaire dont les sommets représentent les proportions
de Labrafac, Kolliphor et eau. Enfin, chacun des plans est associé a une valeur de Span 80 testée : 0 ; 3,75 ;
7,5; 11,25 et 15% (m/mtotate).
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Chapitre II
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Figure 2.5 : Représentation du volume expérimental du plan de mélange étudié. Le volume a été découpé en 5 plans correspondant aux 5 niveaux de

Span 80 testés : 0 ; 3,75; 7,5 ; 11,25 et 15% (m/mrotaie). Chaque plan est un diagramme ternaire (proportion massique de Labrafac, de Kolliphor et

d’eau) et permet de représenter I'ensemble des points testés et la valeur de Z-average mesurée des NCLs en suspension correspondantes.
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IT1.4. Modélisation de la taille des nanocapsules lipidiques

La réponse Y, soit la valeur de Z-average, a été modélisée. Pour ce faire, nous supposons que Y suit un modéle
quadratique incomplet, d'équation suivante :
Y = BI'XI + BZ'XZ + B3'X3 + B4'X4 + BIZ'XI'XZ + Bl3'X1'X3 + 814'X1'X4 + BZ3'X2'X3 + BZ4'X2'X4 + BS4'X3'X4 te€

Tout d'abord, nous souhaitons savoir si I'un au moins des facteurs proposés est associé a Y. Ainsi, I'hypothése
nulle (H,) suivante : aucune des variables explicatives n‘apporte d'information utile pour la prédiction de Y (8, =

B, = - = B34 = 0), peut étre posée.
Ce test d’hypothése suit sous I'hypothese nulle une loi de Fischer a 10 et 38 degrés de liberté. Pour faire ce test,
nous avons utilisé la méthode du maximum de vraisemblance a I'aide du logiciel R. Les résultats obtenus sont

présentés dans les tableaux 2.2 et 2.3 suivants.

Tableau 2.2 : Valeurs estimées et écart-types des coefficients Bi (méthode du maximum de vraisemblance).

Coefficient Valeur estimée Ecart type
B1 Labrafac 513,17 41,59
B2 Kolliphor 133,41 38,83
B3 Span 80 468,90 235,84
Ba Eau 78,93 37,39
Bi2 Labrafac : Kolliphor -995,47 121,53
Biz Labrafac : Span 80 -1546,73 319,36
B1a Labrafac : Eau -184,92 95,82
B23 Kolliphor : Span 80 -334,78 269,45
B24 Kolliphor : Eau -362,86 113,54
B34 Span 80 : Eau -660,41 295,03
Tableau 2.3 : Résultat du test statistique.
Degré de Probabilité
Valeur liberté Test F de F
Erreur résiduelle 4,492 38 828,5 < 2,2.10°16
Coefflmentzde détermination 0,9954 38
multiple (r?)
Coefficient de détermination 0,9942 10

ajusté (R2)

La probabilité de F est égale a 2,2.107%6, ce qui est largement inférieure au risque alpha de 5%. Nous pouvons
donc rejeter I'nypothése nulle (H,). Ainsi, I'un au moins des coefficients i étudiés est significativement différent

de zéro et est associé a la réponse Y.

Les valeurs des coefficients ont été calculées par la méme occasion (cf. tableau 2.2), et permettent de prédire la
valeur de Z-average des NCLs en fonction de leurs compositions. La distribution des résidus suit une loi normale
centrée en 0 dont les valeurs minimale et maximale sont respectivement -6,062 et 16,045, ce qui témoigne de

la bonne homogénéité de la variabilité des résidus.
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La valeur du coefficient de détermination ajusté R? est trés proche de 1 (Tableau 2.3). Il représente le pourcentage
de la variation qui est expliquée par la régression. Ainsi, le modele quadratique incomplet explique 99,42% des

valeur de Z-average expérimentales (réponse Y), ce modéle mathématique est donc trés prédictif.

Trois points différents du modéle ont été répétés une fois chacun. Ces 3 répétitions nous permettent de réduire
notre erreur résiduelle. L'erreur résiduelle correspond a la partie aléatoire du modéle, elle est séparée en une
partie d'erreur pure et une partie de manque d'ajustement (ou « lack of fit »). Dans le second test statistique,
nous nous intéressons a la variabilité « intra-expérience », ainsi la variabilité associée a notre expérience est
comparée a la variabilité de l'erreur pure. Si la différence est trop importante, le modéle manque alors
d'ajustement et sa validité n’est pas vérifiée.

La nouvelle hypothése nulle (H,) consiste en I'absence d’'un manque d'ajustement du modéle. Si elle est vérifiée,
le modéle est juste et fidele. La méthode de I'analyse de la variance (ou ANOVA pour « analysis of variance »)

est utilisée et ses résultats sont présentés dans le tableau 2.4.

Tableau 2.4 : Résultats de I'analyse de la variance.

p —_ Degré de
B1 Labrafac 1 160156 160156 16685,02 1,023.10° %k %k %k
B2 Kolliphor 1 1578 1578 164,43 0,0010 X%
Bs Span 80 1 14 14 1,47 0,3117 .
Ba Eau 1 3441 3441 358,48 0,0003 *k k%
Bi2 Labrafac : Kolliphor 1 464 464 48,29 0,0061 * xk
Biz  Labrafac : Span 80 1 1181 1181 123,08 0,0016 * %k
B1a Labrafac : Eau 1 2 2 0,19 0,6914 .
B2z  Kolliphor : Span 80 1 5 5 0,49 0,5344 .
B24a Kolliphor : Eau 1 213 213 22,23 0,0181 *
B3a Span 80 : Eau 1 101 101 10,53 0,0477 *
Résidus 38 767 20
Manque d’ajustement 35 738 21 2,20 0,2848
Erreur pure 3 29 10

p:0<%%% <0,001 <**%k<001<%<005<e<1

Tous les facteurs sont significatifs a I'exception du Span 80 (coefficient B3), du Labrafac : Eau (coefficient Bi4) et
du Kolliphor : Span 80 (coefficient B23). Le Span 80 n’est pas significatif seul, mais associé au Kolliphor et a I'eau,
il influence tout de méme la valeur de Z-average des NCLs de maniére significative.

Heurtault et al. [10] ont précédemment montré que l'influence de I'eau est négligeable par rapport a celle des
tensioactifs et de I'huile pour des NCLs composées de Kolliphor, Labrafac et Lipoid® S75-3 (lécithine de soja
composée a 69% de phosphatydilcholine). Cependant, ici, la proportion d’eau dans la formule semble présenter

un effet aussi important que celui de I'huile et des tensioactifs.

D'aprés les résultats obtenus, I'nypothése nulle (H,) peut étre rejetée avec une valeur de risque alpha supérieure
a 0,2848. Ce seuil de significativité étant trés élevé, I'hypothése nulle (H,) est considérée comme validée en
fonction du risque beta. Ce dernier correspond au risque pris d'accepter une hypothése nulle alors que dans la
réalité celle-ci est fausse. La valeur du risque beta n'est pas calculable, mais peut étre estimée faible grace au
nombre de degrés de liberté élevé de notre modéle : 48. Ce risque beta faible permet d’avoir une puissance de

test (1 - beta) élevée. En conséquence, nous pouvons conclure qu'il n‘existe pas de manque d’ajustement de
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notre modéle. Celui-ci est donc fiable pour décrire la variation de la valeur du Z-average en fonction des
proportions des différents constituants de la formulation.

Heurtault et al. [10] avait également validé un modéle prédisant les tailles de NCLs a base de Lipoid® S75-3, en
montrant I'absence de manque d’ajustement avec un seuil de significativité de 0,286, comparable au notre, et un

nombre de degrés de liberté seulement égal a 14 (13 points d’expérience et 2 répétitions) [10].

Finalement, la figure 2.6 représente les valeurs estimées du Z-average des NCLs par le modéle mathématique en
fonction des valeurs expérimentales mesurées. Nous pouvons constater que les points expérimentaux sont

dispersés uniformément tout au long de la droite « idéale ».

120

100 - XXXX

o o

60 R
| X g%

40 - M
20

0 20 40 60 80 100 120
Z-average mesuré des NCLs (nm)

Z-average estimé des NCLs (nm)

Figure 2.6 : Valeurs estimées du Z-average en fonction des valeurs de Z-average mesurées
expérimentalement, pour les NCLs en suspension. La droite en pointillé représente le cas idéal ol la valeur

expérimentale est toujours égale a celle prédite. Les croix vertes correspondent aux points répétés.

II1.5. Choix de quatre formules

Notre objectif en débutant ce travail de plan de mélange était de sélectionner de fagon optimale quatre formules
afin d’obtenir des NCLs présentant des distributions de taille distinctes et définies de : 25, 50, 75 et 100 nm.

Grace a la modélisation du plan de mélange, nous avons sélectionné quatre formules. Les quantités de chaque

excipient sont détaillées dans le tableau 2.5.
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Composition des formules sélectionnées.
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Quantité de chaque

. L 25 nm 50 nm 75 nm 100 nm
excipient (mg)
Labrafac 600 1116,8 1800 1800
Kolliphor 1800 916,8 1300 950
Span 80 300 450 300 300
Eau dé-ionisée 1300 1516,8 600 950
NaCl 54 54 54 54
Eau dé-ionisée (trempe) 2000 2000 2000 2000

Ces quatre formulations ont été répétées 7 fois afin de vérifier la robustesse de nos protocoles.

Tableau 2.6 : Caractérisation des NCLs en suspension avec les quatre protocoles sélectionnés (n=7, moyenne *

écart-type).

25 nm 50 nm 75 nm 100 nm
Z-average (nm) 25 £ <1 56 £ 2 76 £ 2 107 £ 4
PdI 0,08 £ 0,04 0,06 £ 0,03 0,07 £ 0,02 0,09 £ 0,02
Potentiel zéta (mV) -2+2 -4 +2 -3+1 -4 +1

Ces quatre formules ont prouvé leur bonne répétabilité (Tableau 2.6). En effet, les écart-types des valeurs de Z-

average sont tres faibles (<4 nm). De plus, ces répétitions ont été effectuées par deux opérateurs différents, ce

qui prouve également la trés bonne reproductibilité du procédé.

Enfin, la stabilité des formulations a été étudiée sur une période de 10 semaines. Les distributions de taille (Z-

average et PdI) des NCLs en suspension ont été contrélées sur des formulations réalisées en triplicata et

conservées a température ambiante ou a 4°C (Figure 2.7).

Les NCLs conservées en suspension montrent une trés bonne stabilité lorsqu’elles sont conservées a +4°C et a

température ambiante. Les valeurs de Z-average restent constantes et celles de PdI sont toujours inférieures ou

légérement supérieures a 0,1.
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Figure 2.7 : Evolution des valeurs de Z-average (A, C) et celles de PdI (B, D) des NCLs en suspension (diamétre
de 25, 50, 75 et 100 nm) durant 10 semaines a 4°C (A, B) et a température ambiante (C, D) (n=3, moyenne *
écart-type).

Ainsi, nos formules de départ ont pu étre optimisées afin d’obtenir des NCLs aux distributions de taille
monomodales et mono-disperses (PdI <0,1) et des valeurs de Z-average de 25, 50, 75 et 100 nm. Les formules

sont a la fois répétables, reproductibles et stables. Toutes ces propriétés en font des vecteurs particuliérement
intéressants pour nos futures applications.
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IV. Synthese des agents de réticulation et caractérisation

Nous souhaitons reproduire I'action de la gemcitabine modifiée (Gem-C12) dans la structure des hydrogels de

NCLs avec une molécule non cytotoxique.

Notre choix s’est tourné vers la cytidine. En effet, ce nucléoside pyrimidique est endogéne a I'organisme et son
utilisation est donc plus s(ire. De plus, sa structure est extrémement proche de celle de la gemcitabine, car cette
derniére est une molécule de cytidine dont la fonction hydroxyle en 2’ du ribose est remplacée par deux atomes
de fluor (Figure 2.8).

NH; NH2
g J
O)\N o} N
E o OH
9 F
HO
HO
OH OH
A. Gemcitabine B. Cytidine

Figure 2.8 : Formules développées des molécules de gemcitabine (A) et de cytidine (B).

Nous avons donc sélectionné pour nos travaux la molécule de cytidine. Elle a ensuite été modifiée avec différentes
longueurs de chaine aliphatique, greffées sur la fonction amine libre de la base pyrimidique. Finalement, la

meilleure molécule candidate pour remplacer la Gem-C12 a été sélectionnées.

IV.1. Protocole de synthese des agents de réticulation

Le protocole de synthése des différentes molécules testées a été largement inspiré de celui de la Gem-C12, décrit

dans la littérature [5].

Tout d'abord, dans un ballon, deux équivalents molaires d’anhydride d'acide gras sont solubilisés dans du dioxane
a la concentration de 50 mg.mL’. La solution est maintenue sous agitation magnétique dans un bain marie a
50°C. En paralléle, un équivalent molaire de cytidine est solubilisé dans de I'eau dé-ionisée a la concentration
finale de 50 mg.mL. Cette seconde solution est ajoutée goutte a goutte a la premiere. Le mélange est agité
toute une nuit a la température constante de 50°C. Aprés cette étape, la modification de la cytidine est vérifiée
grace a une chromatographie sur couche mince (CCM). Une goutte de mélange réactionnel est déposée sur une
plaque de silice (Silica gel on TLC Alu foils, Sigma - Aldrich, St Quentin-Fallavier, France). Les constituants déposés
sont élués par un mélange de dichlorométhane/méthanol 85/15 (v/v) et révélés sous une lumiére ultraviolette
(UV) de longueur d’onde 254 nm (Lampe UV VL-6.C, 6 W - 254 nm ; Fisher Bioblock Scientific, Illkirch, France).

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 73



Chapitre 11

Puis, le mélange est évaporé sous vide a 40°C grace a un évaporateur rotatif. Le résidu est ensuite purifié par
une chromatographie sur colonne de silice (la phase stationnaire est composée de Silica gel (Sigma - Aldrich, St
Quentin-Fallavier, France)) en utilisant un gradient d’élution composé de dichlorométhane pur, remplacé
progressivement par un mélange de dichlorométhane/méthanol 95/5 (v/v) et finalement par un mélange
dichlorométhane/méthanol 85/15 (v/v). Tout au long de I'élution, un dépdt de quelques gouttes de chaque
fraction est réalisé sur une plaque de silice. Les fractions contenant le produit synthétisé majoritaire sont ainsi
détectées sous lumiére UV. Toutes les fractions contenant la cytidine modifiée sont collectées, rassemblées puis

évaporées grace a un évaporateur rotatif.

La pureté de tous les produits obtenus est vérifiée par un spectre proton en résonance magnétique nucléaire
(RMN *H) en utilisant un appareil Avance DRX 500 MHz (Bruker Daltonics GmbH, Bremen, Allemagne). Pour cela,

la molécule est simplement solubilisée dans du diméthylsulfoxyde deutéré (DMSO-ds).

IV.2. Résultats

Différentes longueurs de chaines aliphatiques ont été testées lors de la modification de la cytidine. Les anhydrides
d'acide gras mis en ceuvre lors des synthéses sont les suivants :

L'anhydride laurique (C12)

L'anhydride myristique (C14)

L'anhydride palmitique (C16)

L'anhydride oléique (C18:1)

L'anhydride stéarique (C18).

La réaction produite correspond a la condensation de la fonction amine (NH2) de la base pyrimidique de la cytidine

avec un anhydride d'acide gras. Ainsi, un groupement amide monosubstitué est obtenu (Figure 2.9).
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Figure 2.9 : Détail de la synthése des différentes molécules de cytidine modifiée et mécanisme réactionnel.

Lors des CCM, pour observer l'avancée de la réaction, plusieurs taches sont révélées sous lumiére UV. Cette
technique est utilisée pour visualiser I'nétérocycle aromatique de la cytidine native et des diverses cytidines
modifiées. Une premiére tache observée ne migre pas lors de de I'élution et reste au méme endroit que la goutte
déposée. 1l s'agit de cytidine native (non modifiée) qui est polaire et qui n'est pas éluée. La cytidine modifiée
(tdche majoritaire) est moins polaire (ajout d’une seule chaine aliphatique) et migre donc plus loin. Plusieurs
produits secondaires (minoritaires) sont observés plus proches du front de migration. Leurs présences peuvent
étre expliquées par la fixation de chaines aliphatiques supplémentaires sur les fonctions hydroxyles du ribose de
la cytidine. Enfin, les chaines d’acides gras n’ayant pas réagi ne sont pas détectables en UV, mais du fait de leur

trés faible polarité, elles migrent certainement au plus prés du front de migration.

Nous avons ainsi pu obtenir cing molécules :
- 4-(N)-lauroyl cytidine (Cyt-C12) ;
- 4-(N)-myristoyl cytidine (Cyt-C14) ;
- 4-(N)-palmitoyl cytidine (Cyt-C16) ;
- 4-(N)-oléoyl cytidine (Cyt-C18:1) ;
- 4-(N)-stéaroyl cytidine (Cyt-C18).

Ces molécules présentent des rendements de synthese différents (Tableau 2.7).
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Tableau 2.7: Formules brutes, masses molaires et rendement de synthése des cing molécules synthétisées

. Rendement
Nom de la Masse molaire .
molécule Formule brute (g.mol") molaire de
synthése (%)
Cyt-C12 C21H35N306 425,5 35-40
Cyt-C14 Ca23H39N306 453,6 35-40
Cyt-Cl6 CasHa3N30g 481,6 30-35
Cyt-C18:1 Ca7H45N306 507,7 5-10
Cyt-C18 Ca7H47N306 509,7 25-30

Toutes les molécules synthétisées ont été caractérisées en RMN (spectre proton). Les figures 2.10 et 2.11

présentent les spectres RMN 'H de la cytidine avant et aprés modification (exemple donné pour la Cyt-C16).

7 NH.
NZ~ 5
2\ e
0 N
OH
0
HO
OH

H:0 | pmso

T™MS

Caractérisation RMN H de la cytidine :

1H-NMR ((CD3)2S0): 7,84 (1H, d, 6-CH), 7,14 (2H, d, NH2), 5,74 (1H, d, 1'-CH), 5,67 (1H, d, 5-CH), 5,29
(1H, d, 8'-OH), 5,05 (1H, t, 6'-OH), 4,99 (1H, d, 7’-OH), 3,91 (2H, m, 3’-CH et 4’-CH), ), 3,85 (1H, m, 2'-CH),

3,61 - 3,54 (1H, m, 5'-CH).

Figure 2.10 : Spectre RMN 'H de la cytidine et attributions.
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Caractérisation RMN *H de la 4-(N)-palmitoyl cytidine (Cyt-C16) :

1H-NMR ((CD3)2S0): 10,85 (1H, s, NHCO), 8,43 (1H, d, 5-CH), 7,20 (1H, d, 6-CH), 5,77 (1H, m, 1’-CH), 5,50
(1H, d, 8'-OH), 5,18 (1H, t, 6"-OH), 5,07 (1H, d, 7'-OH) 3,96 (1H, m, 2’-CH), 3,90 (1H, m, 3-CH), 3,76-3,72
(2H, m, 5'-CH), 3,61-3,57 (1H, m, 4-CH), 2,36 (2H, t, CO-CH2), 1,53 (2H, t, CO-CH2-CH2), 1,23 (24H, m,
CH2(CH2)12CH3), 0,85 (3H, t, CH3).

Figure 2.11 : Spectre RMN H de la 4-(N)-palmitoy! cytidine et attributions (Encart : Spectre RMN !H de la 4-

(N)-palmitoyl cytidine incorrectement purifiée).

Le profil du spectre RMN 'H obtenu pour la cytidine est conforme a celui déja référencé dans la littérature [11].
La modification de la cytidine par une chaine aliphatique via une fonction amide fait apparaitre 4 nouveaux pics
de faibles déplacements chimiques sur le spectre RMN H de la cytidine (Figure 2.11 comparée a la figure 2.10).
Il s'agit du triplet a 2,36 ppm (CH: en position « de la fonction amide), quintuplet a 1,53 ppm (CH:z en position B
de la fonction amide), multiplet a 1,23 ppm (CH2 suivants de la chaine aliphatique) et triplet a 0,85 ppm (CHs
terminal de la chaine aliphatique). Les rapports des intégrations des différents pics de la chaine aliphatique et de
la cytidine permettent de s’assurer que la cytidine est modifiée par une seule chaine aliphatique. D'éventuelles
molécules de cytidines di-, tri- ou quadri-modifiées (fonctions OH du ribose) ont bien été séparées de la cytidine
mono-modifiée lors de la chromatographie sur gel de silice. Ces rapports d'intégration permettent également de
vérifier I'absence de cytidine non-modifiée ou de chaine aliphatique sous la forme d‘acide gras.

La qualité de la purification peut également étre observée sur le spectre RMN 'H par la présence d’un seul pic en
position a de la fonction amide. Les échantillons non purifiés présentent 2 triplets compris entre 2 et 2,5 ppm

(encart de la figure 2.11). Le premier correspond au groupement CH2 en position a de la fonction amide de la
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cytidine mono-modifiée et le second correspond a des groupements CHz en position a de la fonction acide de
I'acide gras ou de la fonction ester sur des cytidines di-, tri- ou quadri-modifiées.
Les figures 2.10 et 2.11 présentent I'exemple de la Cyt-C16, mais les mémes conclusions ont pu étre tirées au

sujet des autres molécules synthétisées.

V. Développement d'un hydrogel de nanocapsules lipidiques

Précédemment, quatre formules de NCLs ont été développées. Parallélement, différentes molécules a base de

cytidine et candidates comme agent de réticulation des NCLs ont été synthétisées.

La capacité de ces molécules a étre incorporées dans les NCLs a ensuite été testée grace a des formulations
préliminaires. Puis, la molécule la plus prometteuse a été choisie en fonction de son pouvoir a abaisser la tension

de surface d’une interface huile/eau.

Par la suite, différents nouveaux hydrogels de NCLs ont pu étre formulés en modulant les diamétres et la
concentration des NCLs ainsi que la quantité de cytidine modifiée. L'encapsulation de la molécule gélifiante dans
les NCLs a ensuite été dosée. Les structures des hydrogels ont également été observées en microscopie confocale
afin de mieux comprendre leur architecture. Enfin, nous avons largement évalué l'influence des paramétres de

formulation sur les propriétés viscoélastiques des hydrogels.

V.1. Formulation des NCLs chargées en molécules
lipophiles

Toutes les formulations de NCLs réalisées utilisent le méme procédé de fabrication basé sur une inversion de
phases (Partie I.1.1). La seule variation possible consiste en I'adjonction ou non d’un agent de réticulation dans
les NCLs.

Les agents de réticulation qui permettent la gélification des NCLs sont tout d’abord solubilisés dans un mélange
de Labrafac et de Span 80 en présence d'acétone. L'ensemble est agité dans un bain marie a 60°C pendant une
heure minimum. Lorsque la solubilisation est compléte, l'acétone est évaporée dans les mémes conditions. Les
autres composants des NCLs (Koliphor, NaCl et eau) sont additionnés et la formulation est poursuivie par les trois
cycles de température successifs et I'ajout de I'eau de trempe. La gélification est considérée comme compléte
quand I'hydrogel est stocké une nuit compléte au réfrigérateur (4°C). Lorsque les hydrogels ont besoin d’étre
prélevés ou mis en seringue, leur gélification peut étre ralentie en utilisant une eau de trempe chaude (50°C).

Une molécule fluorescente : le perchlorate de 3,3’-dioctadécyloxacarbocyanine (DiO), a pu étre encapsulée dans
les NCLs, afin qu’elles soient détectables dans différents essais. Le DiO est solubilisé dans I'acétone avant son
utilisation. Un volume adapté est prélevé et évaporé dans un bain marie a 60°C, avant de peser les constituants

de la formulation.
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V.2. Expériences préliminaires

Tous les agents de réticulation ont été mis en ceuvre dans une formulation de NCLs de diamétre 50 nm. La
solubilisation dans le Labrafac de la Cyt-C12 s’est avérée impossible. La molécule doit présenter un caractére trop
hydrophile et ne peut pas étre dissoute dans la phase lipophile de la formulation. L'ajout de co-solvant, tels que
I'acétone ou I'éthanol, n'a pas permis de résoudre ce probléme. La Cyt-C18, quant a elle, a pu facilement étre
solubilisée au sein de la formule. Cependant, si la gélification des NCLs intervient, les distributions de la taille des
NCLs sont tres altérées. La formule semble débuter sa gélification a une température supérieure a la température
d'inversion de phases. Ainsi, la formule commence a gélifier avant méme I'ajout du volume d’eau de trempe, ce

qui pourrait expliquer les modifications de la distribution de taille des NCLs.

Les trois autres molécules ont pu facilement étre solubilisées dans le mélange de Labrafac et Span 80 pour ensuite
permettre la gélification des NCLs aprés formulation. La gélification ne débute qu‘apres la fin de la formulation.
Apreés re-suspension du gel, les distributions de taille mesurées des NCLs ne sont pas modifiées par rapport aux

NCLs sans agent de réticulation.

V.3. Tensiométrie de goutte

V.3.1. Méthode

Les influences des 3 molécules d'intérét : Cyt-C14, Cyt-C16 et Cyt-C18:1, sur la tension de surface de l'interface
d'une goutte d’huile (Labrafac) dans de I'eau ont été comparées grace a un tensiometre a goutte (Tracker Teclis,
Longessaigne, France). Pour cela, les différentes cytidines modifiées ont été solubilisées dans le Labrafac a des
concentrations allant de 0 a 6 mg.g'l. Les solutions obtenues sont ensuite placées dans des micro-seringues
Exmire (Prolabo, Paris, France), puis insérées dans le tensiomeétre a goutte. Une goutte montante de 5 yL de
Labrafac est formée a l'intérieur d’'une cuve en verre (Hellma, Paris, France) contenant de |'eau dé-ionisée. Le
mouvement du piston de la seringue est actionné par un moteur, controlé par ordinateur, afin de maintenir le
volume et la surface de la goutte constants tout au long de I'analyse. La forme de la goutte est observée au

moyen d'une caméra vidéo, reliée au logiciel, qui permet d’obtenir une image numérique.

Une forme de I'équation de Young-Laplace est utilisée pour décrire I'équilibre des forces qui s'applique sur la
goutte de Labrafac. La densité du Labrafac (0,945) comparée a celle de I'eau (1) permet a la goutte montante de
s'allonger (jusqu’a perler et remonter), tandis qu’en paralléle la pression de Laplace s'oppose a cette déformation
et maintient la goutte sous une forme sphérique. Ainsi, les valeurs connues de la densité et le rayon mesuré de
la goutte, permettent de calculer la valeur de tension de surface de l'interface Labrafac/eau. Le logiciel enregistre
en temps réel (une mesure toutes les 5 secondes) les variations de volume et de surface de la goutte. Ensuite,

grace a I'équation de Laplace, la tension de surface est déduite.

Les molécules amphiphiles solubilisées dans le Labrafac diffusent progressivement du cceur de la goutte vers
I'interface pour former une monocouche selon une cinétique d’adsorption. La formation de la monocouche est

atteinte expérimentalement lorsque la tension de surface reste stable. Ainsi, toutes les mesures ont été réalisées
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sur une période de 24 heures, afin d'étre certain que la stabilité de la tension de surface est atteinte. Pour chaque

concentration en cytidine modifiée, les analyses ont été répétées trois fois.

V.3.2. Résultats

Les résultats de la variation de tension de surface de l'interface Labrafac/eau en fonction de la concentration en
Cyt-C14, Cyt-C16 et Cyt-C18:1 dans le Labrafac sont exprimés en pourcentage par rapport a la valeur obtenue

pour la Labrafac pur. Ainsi, les capacités de chaque molécule a abaisser cette valeur de référence ont été
comparées (Figure 2.12).

Tension de surface relative (%)

0 T T T T T
0 2 4 6 8 10 12 14
Concentration (umol.g?)

—8—Cyt-Cl4  --4--Cyt-C16 - 4A— Cyt-C18:1 - Gem-C12

Figure 2.12 : Variation de la tension de surface a l'interface Labrafac/eau d’'une goutte de 5 yL de Labrafac en
fonction de la concentration de différentes cytidines modifiées : Cyt-C14, Cyt-C16 et Cyt-C18:1 (umol.g! de
Labrafac). Les résultats obtenus pour la Gem-C12 (issues de [5]) sont également présentés dans la figure.

(n=3; moyenne % écart-type).

Les molécules testées permettent d’abaisser la tension de surface de l'interface de la goutte de Labrafac dans de
I'eau. La Cyt-C14 a concentration équivalente semble présenter une moins bonne capacité comparativement aux
trois autres molécules. Les molécules de Cyt-C16 et de Cyt-C18:1 présentent des propriétés similaires, en
abaissant d’environ 60% la tension de surface initiale pour une concentration de 4 mg.g! (m/Muabrarac) (OU
respectivement 8,3 et 7,9 Wg.gl). Cette diminution est comparable a celle obtenue par la Gem-C12 a la
concentration de 6 mg.g™ (m/Muabratac), ou 13,5 pg.g* [5]. Cette information est prometteuse, car I'action de la
Gem-C12 dans la gélification des NCLs était permise par les propriétés amphiphile de la molécule. Si les molécules
nouvellement développées présentent des propriétés amphiphiles équivalentes, nous pouvons en espérer une
action de réticulation.
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Afin de distinguer un candidat entre la Cyt-C16 et la Cyt-C18:1, nous avons comparé les rendements de leurs
synthéses (tableau 2.7). La Cyt-C18:1 présente un rendement trés faible, compris entre 5 et 10%. Bien que
prometteuse, cette molécule pourrait s'avérer trop onéreuse a produire. C'est pourquoi, la Cyt-C16 a été retenue

comme étant le meilleur candidat et a été utilisée pour le reste des travaux de cette thése.

V.4. Nanocapsules lipidiques chargées en Cyt-C16

La Cyt-C16 a donc été choisie pour remplacer la Gem-C12. Nous avons ensuite voulu montrer son impact sur les
formules de NCLs. Pour cela, 2,5% (m/muiasratac) de Cyt-C16 ont été ajoutées aux quatre formules précédemment
développées (diameétre de 25, 50, 75 et 100 nm).

Dés I'ajout de la trempe (a 50°C), 50 pL de chaque formulation sont prélevés et dilués avant l'initiation de la

gélification pour mesurer le Z-average, le PdI et le PZ des NCLs. Les formules gélifient ensuite rapidement.

Tableau 2.8 : Comparaison de la distribution de taille (Z-average et PdI) et des valeurs de PZ des NCLs, en

présence ou non de 2,5% de Cyt-C16 (m/muiabratac) (MoOyenne + écart-type).

2,5% de Cyt-C16 0% de Cyt-C16

25 nm 50 nm 75 nm 100 nm 25 nm 50 nm 75 nm 100 nm

Z-average (hm)  25+<1 51+3 71+10 88+6 25+<1 5612 762 107 +4
0,04 + 0,06 + 0,06 + 0,08 £ 0,08 £ 0,06 + 0,07 £ 0,09 £

Pdl 0,01 0,04 0,01 0,02 0,04 0,03 0,02 0,02
PZ (mV) -2+1 -4+2 -4+2 -3+2 212 412 -3+1 4+1
Répétitions (n=) 3 12 3 12 7 7 7 7

L'ajout de la Cyt-C16 dans les formules n’affecte pas la polydispersité des objets : les valeurs de PdI des quatre
formules sont toujours inférieures a 0,1. Par ailleurs, les valeurs de Z-average sont légérement diminuées par
rapport aux formules sans Cyt-C16. Cette diminution peut s’expliquer par le caractére amphiphile de la Cyt-C16.
En effet, celle-ci va venir se placer de facon privilégiée a l'interface Labrafac/eau des NCLs et participer a la
stabilisation de ces objets. D‘autant plus que les travaux de Heurtault et al., ainsi que notre propre plan de
mélange ont montré que plus la quantité de tensioactif est importante et plus la taille des NCLs obtenues est
réduite [10]. Enfin, la charge de surface des NCLs semble rester inchangée, elle est proche de la neutralité, les

valeurs de PZ étant légerement négatives (Tableau 2.8).

D’un point de vue macroscopique, les formulations avec de la Cyt-C16 ont I'apparence d'un gel trés épais et
légérement cireux (Figure 2.13).
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Figure 2.13 : Photographie d’un hydrogel de NCLs (diamétre de 50 nm), réticulé avec 2,5% de Cyt-C16
(m/Muabratac) (A) et d’une suspension de NCLs (diamétre de 50 nm) (B).

Les gels formés avec des tailles plus élevées de NCLs (diamétres de 75 et 100 nm) semblent plus épais, tandis
que les formulations utilisant des NCLs de diamétre 25 nm ressemblent davantage a des solutions liquides trés

visqueuses.

Toutes les formules ne contenant pas de Cyt-C16, quel que soit le diamétre des NCLs, sont liquides. Ces solutions
présentent une couleur bleutée-orangée, caractéristique de I'effet Tyndall qui signe la présence d’objets de taille
nanométrique. Lorsque les hydrogels sont fortement dilués, ils deviennent liquides et prennent le méme aspect

que les suspensions de NCLs sans Cyt-C16.
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V.5. Dosage de la Cyt-C16 dans les formulations

La quantité de Cyt-C16 présente dans les hydrogels de NCLs a été dosée. Pour ce faire, une méthode de dosage

par LC-MS/MS (chromatographie en phase liquide couplée a la spectrométrie de masse) a été développée.

V.5.1. Méthode de dosage en LC-MS/MS

La méthode LC-MS/MS combine une partie chromatographie qui sépare les molécules entres elles et une seconde

partie de spectrométrie de masse qui les détecte et les quantifie.

La partie chromatographie a été réalisée grace a un appareil Alliance 295 (Waters, Saint-Quentin-en-Yvelines,
France) équipé d’'une colonne Zorbax - Eclipse XDB-C18, 3,5 ym, 4,6x150 mm (Agilent Technologies, Santa
Clara, Etats-Unis). La colonne est maintenue & 25°C et I’élution est réalisée en condition isocratique. La phase
mobile est composée d'un mélange de méthanol et d'acide formique (0,1% v/v) dont le débit est fixé a 0,8

mL.min!, Le volume d'injection est fixé a 10 uL.

La totalité des produits élués sont dirigés vers un spectrométre de masse quadripolaire haute
performance Quattro Micro® (Waters Saint-Quentin-en-Yvelines, France). Les analyses spectrales de masse ont
été effectuées en mode ion positif. Les paramétres de réglage ont été optimisés individuellement pour la Cyt-C16
afin d'obtenir la meilleure spécificité et un rapport signal sur bruit optimal. Les transitions spectrales de masse
étudiées sont 482 > 112 et 482 > 350.

Pour la calibration, une premiére gamme étalon de Cyt-C16 dans du méthanol a été réalisée entre 1,25 et 200
ng.mL. Pour observer I'effet des composants des NCLs, des NCLs (sans Cyt-C16) ont été ajoutées dans une

seconde gamme étalon, similaire en concentration de Cyt-C16.

V.5.2. Préparation des échantillons

Les quantités de Cyt-C16 présentent dans les hydrogels de NCLs de diamétre 50 et 100 nm, formulés avec 1 et
2,5% de Cyt-C16 (m/Mmuiabrafac) Ot été dosées.

Un volume de 50 pL de chaque hydrogel a été dilué au 1:4000 (v/v) avec de I'eau dé-ionisée, ce qui permet leur
compléte re-suspension. Puis 100 pL de la suspension ont été prélevés et additionnés de 900 YL de méthanol. La
solution a ensuite été filtrée (0,22 um) avant son dosage.

La Cyt-C16 n’est pas stable dans le méthanol. Les échantillons sont conservés a 8°C dans l'appareil et tous les

dosages sont réalisés dans les 12 h suivant leur préparation.

V.5.3. Résultats des dosages

En premier lieu, I'ajout de NCLs aux solutions de Cyt-C16 n'a pas modifié la courbe étalon comparativement a
celle obtenue avec la Cyt-C16 seule. Son temps de rétention lors de I"élution chromatographique est resté le

méme (4,5 min) et les aire des pics sont similaires.
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Les résultats des dosages de la Cyt-C16 sont présentés dans le tableau 2.9.

Tableau 2.9 : Concentration (mg.mL!) et pourcentage de Cyt-C16 mesurée en LC-MS/MS (n=3 ; moyenne +

écart-type).

Diamétre des Cyt-C16 Concentration Concentration

NCLs (m/Myabrafac) théorique mesurée %o
50 nm 2,5% 4,78 £ 0,08 4,88 + 0,39 102,04 + 8,82
1% 1,90 £ 0,01 2,03 £0,11 106,57 £ 5,23
100 nm 2,5% 7,68 £ 0,08 7,58 £ 0,34 98,64 + 3,36
1% 3,15 £ 0,04 3,03 £ 0,05 96,02 + 1,38

Pour les quatre hydrogels testés, 100% de la quantité initiale de Cyt-C16 ajoutée aux formules ont été retrouvés.
En plus de confirmer que la totalité de Cyt-C16 est retrouvée, ce résultat indique que le procédé de formulation
ne dégrade pas la molécule. En effet, une modification de la Cyt-C16 (ouverture du cycle ou cassure) aurait
entrainé une variation de la masse molaire de la molécule. Les molécules dégradées n'auraient alors plus été
dosées comme de la Cyt-C16 en LC-MS/MS.

V.6. Observation en microscopie confocale

Afin de mieux comprendre la fagon dont sont organisés les hydrogels, nous avons souhaité obtenir une image de

leur structure.

La microscopie électronique en transmission (MET) ou a balayage (MEB) permet les meilleures résolutions
possibles a ce jour (<1 nm). La technique du MET permet d'observer I'intérieur d'un objet tandis que la technique
du MEB ne permet d’en observer que |'extérieur (en I'absence de cryofracture).

Afin d’obtenir des informations sur la facon dont s'associent les NCLs entre elles, nous devrons privilégier la MEB
qui permet d'observer les surfaces des objets. Cette technique nécessite la dessiccation des échantillons. En
déshydratant les hydrogels, les NCLs ne sont pas conservées intactes (variation de la distribution de taille) ce qui

enléve tout intérét a I'utilisation de cette technique.

Malgré la résolution plus faible de la microscopie confocale (quelques centaines de nanométre), nous avons essayé
d’observer nos hydrogels avec cette technique. Pour cela, deux formulations de NCLs de diamétre 50 et 100 nm
ont été formulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/miabrafac) €t 0,1% d’une molécule fluorescente : DiO (m/Muiabrarac). Le
DiO présente des longueurs d’onde d’excitation (Aex) et d’émission (Aem) de 485 nm et 518 nm, respectivement.
Cette molécule a des propriétés amphiphiles et s’intercale dans la coque des NCLs. Ainsi, le DiO nous permet de
marquer de facon spécifique les NCLs, sans aucun risque de fuite dans la phase aqueuse [12,13]. Afin de pouvoir
comparer la structure des hydrogels, deux formulations controles ont été réalisées. Celles-ci correspondent aux
suspensions de NCLs de mémes diamétres (50 et 100 nm) sans utilisation de Cyt-C16 et contenant la méme

concentration de DiO.
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Les différentes formules obtenues sont simplement déposées sur des lamelles en verre (24x36 mm), elles-mémes
directement posées sur l'objectif du microscope. Le microscope confocal utilisé est un modéle Leica TSC SP8
(LEICA, Mannheim, Allemagne). Les échantillons sont observés a fort grossissement avec un objectif x63 (a
immersion d’huile) ainsi qu‘un zoom supplémentaire (x3). Afin d’exciter le fluorochrome, le laser (Argon) est
utilisé avec une longueur d’onde de 488 nm. Enfin, la fluorescence émise est analysée entre 492 et 600 nm grace

a un détecteur hybride.

Forme suspension Forme gélifiée
50 nm

100 nm

10,0 pm 10,0 pm

Figure 2.14 : Images de microscopie confocale de NCLs formulées avec du DiO (0,1% m/muabratac). NCLs de

diameétre 50 et 100 nm, réticulées ou non avec 2,5% de Cyt-C16 a la concentration de 410,2 et 503,8 mg.mL™.

Les NCLs ne contenant pas de Cyt-C16 se présentent sous la forme d'une suspension. Chaque objet est
indépendant des autres et peut circuler librement. En microscopie confocale, les NCLs sont trop petites pour que
I'on puisse les distinguer, leur diamétre est inférieur a la limite de résolution de I'appareil. Sur les images, seul
un fond vert peut étre observé (Figure 2.14). Il témoigne de la présence du DiO dans les NCLs, mais n‘apporte

aucune information sur la taille ou la morphologie de ces dernieres.

Les NCLs contenant de la Cyt-C16 se présentent sous la forme d'un hydrogel. Sur les images, une multitude de
filaments peut étre observée (Figure 2.14). Ces filaments résultent de I'association des NCLs entre elles. Ainsi,
ces structures organisées sont suffisamment grandes pour étre visibles en microscopie confocale. Le diamétre

estimé de ces fibres est compris entre 120 et 150 nm.
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Les mémes gels ont été observés avec un systéme de microscopie confocale de super-résolution (CODIM,
BioAxial) dans des conditions similaires. Cette technique nous a permis d’obtenir une mesure plus précise. Le

diametre des fibres composant le gel est compris entre 100 et 120 nm (Figure 2.15).

Figure 2.15 : Image de I'hydrogel de NCLs réalisée en microscopie de super-résolution. NCLs de diamétre 100

nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 a la concentration de 503,8 mg.mL.

Si la microscopie confocale ne nous permet pas d'expliquer précisément comment les NCLs s'associent entre elles,
elle nous prouve qu'il existe bien un réseau tridimensionnel a l'intérieur des hydrogels. Ce réseau est formé de

nombreuses fibres, dues a |'association des NCLs et cette association semble étre complétement aléatoire.

V.7. Etude en rhéologie des hydrogels de NCLs

L'utilisation de la Cyt-C16 permet d’obtenir une forme gélifiée des NCLs. L'impact de différentes variables, telles
que le diamétre et la concentration des NCLs ou la quantité de Cyt-C16 sur les propriétés viscoélastiques des
hydrogels a été étudié. Ainsi, les caractéristiques viscoélastiques des hydrogels pourront étre modulés pour

s'adapter au mieux a |'application visée.

V.7.1. Notions préalables en rhéologie

Lorsqu’un matériau est soumis a des forces, il se déforme et cette déformation dépend de la nature (chimique et
physique) du matériau. La rhéologie est la discipline qui étudie la déformation (souvent une déformation de
cisaillement €) en fonction de la contrainte (contrainte de cisaillement 1) appliquée sur le matériau.

Tous les instruments de mesure de rhéologie (rhéométres ou viscosimétres) utilisent une force appliquée
parallelement a la surface de I'échantillon ce qui crée un mouvement laminaire de cisaillement. Lors de ce genre
de mouvement, le matériau déformé présente une structure lamellaire sous forme de couches, d'épaisseurs
infiniment minces, empilées les unes sur les autres. Ainsi, les couches adjacentes vont glisser les unes par rapport

aux autres, sans transfert de matiére, pour permettre la déformation du matériau.
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Lorsque les propriétés rhéologiques d’'un échantillon sont étudiées, deux couches limites paralléles sont définies :
- la couche mobile, solidaire a la partie de la géométrie en mouvement ;

- la couche immobile, au contact direct avec le support (partie fixe) (Figure 2.16).

Force

3> Vitesses des
> couches

v

Couche mobile

Couche immobile

X X
t=0 t T t=0 t
T i i Couche mobile - - Couche mobile
| | , ,
u{x+dx,t) | ulx+dx,t)/
X+ dx ‘ f X+ dx : /
ulxt) / u(xt);/
X i ?‘ O —>/
Couche immobile Couche immobil
0 0
Cas général des déformations Cas pour de faibles déformations

Figure 2.16 : Représentation d'un mouvement laminaire de cisaillement entre deux plans paralléles.

Pour un temps t égal a 0, les couches de matiére sont représentées sous la forme schématique d'un empilement
régulier de couche (rectangle bleu sur la figure 2.16). Au temps t, aprés que la couche mobile se soit déplacée
(forme rouge sur la figure 2.16), la couche située a I'abscisse x aura parcourue une distance u(x,t), tandis que
celle située a I'abscisse x+dx aura parcouru une distance u(x+dx,t). Il n'y a aucune relation de proportionnalité
entre la distance de déplacement u et la hauteur du matériau x. La déformation de cisaillement €, qui est la
grandeur cinématique fondamentale en rhéologie, est définie par la relation suivante :

du(x, t)

S dx

Sous l'effet de petites déformations, il y a une relation de proportionnalité entre la distance de déplacement u et

e(xt) =

la hauteur du matériau x (Figure 2.16). La déformation de cisaillement € peut étre simplifié par la relation

suivante :
u(x, t)

e(t) =

Lorsque deux couches adjacentes d’'un échantillon se déplacent I'une par rapport a l'autre a des vitesses

constantes différentes (vi > v2), des forces de frottement apparaissent, correspondant aux forces de cisaillement

(Figure 2.17).
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Couche 1 =

Couche 2

Figure 2.17 : Forces présentes au cours d'un mouvement de cisaillement pour 2 couches adjacentes ol v1> v2.

La couche 1 exerce sur la couche 2 une force de cisaillement (dF) paralléle & son mouvement qui tend & accélérer
le mouvement de la couche 2, tandis qu‘au contraire la couche 2 exerce sur la couche 1 une force (dF) paralléle
qui tend a freiner la couche 1. La contrainte de cisaillement () est la grandeur dynamique fondamentale en
rhéologie, qui est définie comme une force appliquée par unité de surface (surface de la couche) :

dF
T ds
oU dF est la force de cisaillement et dS est une unité de surface.

T

La relation entre la contrainte de cisaillement et la déformation de cisaillement peut étre établie grace a I'équation
rhéologique d'état du matériau :

e =f(1)
Cette équation est unique a chaque substance, elle dépend de sa nature (chimique), de ses propriétés (physique),

ainsi que de la température et de la pression.

Deux types de matériau peuvent étre considérés. Le premier est un liquide « parfait » ou fluide visqueux
newtonien. Le liquide s'écoule durant tout le temps ol il est soumis a une contrainte de cisaillement et a l'arrét
de ce dernier, le matériau conserve sa déformation qui est perdue ou irréversible. Le second est un solide
« parfait » ou solide élastique parfait. Lors d'une déformation de cisaillement, un solide parfait stocke I'énergie
jusqu'a arriver a un équilibre de déformation qui dépend de la contrainte de cisaillement appliquée.

Dés l'arrét de la contrainte de cisaillement, la déformation est restituée totalement, le matériau reprend sa forme
initiale. Trés peu de matériaux présentent I'un de ces deux types de comportement, la trés grande majorité
combinent les deux. Pour ces matériaux, nous parlerons de propriétés viscoélastiques, la partie « visqueuse » et

la partie « élastique » correspondants respectivement aux propriétés liquide et solide du matériau.

Pour déterminer les propriétés viscoélastiques d’un matériau, I'échantillon est soumis a une contrainte ou une
déformation en mode dynamique, de fréquence connue. La sollicitation et sa réponse résultante peuvent étre
représentées sous la forme de deux ondes sinusoidales, avec une pulsation o (Figure 2.18). Afin d’étudier les
propriétés viscoélastiques d’'un matériau, nous nous intéresserons particuliérement a la fréquence, au déphasage
et au rapport d’amplitude entre les deux ondes. Pour un solide élastique parfait, la contrainte résultante est

directement en phase avec la déformation de cisaillement imposée. Pour un liquide visqueux newtonien, la
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contrainte résultante est déphasée de 90° avec la déformation de cisaillement imposée. Enfin, pour un matériau
viscoélastique, la contrainte résultante est déphasée d’un angle compris entre 0 et 90° avec la déformation de
cisaillement imposée. Le déphasage 3, mais aussi les amplitudes maximales de déformation ¢,et de contrainte

de cisaillement t, permettront de caractériser la viscoélasticité des matériaux.

Solide élastique parfait Liquide visqueux newtonien

& m [ Déformation Eo]\ m [ Déformation
U U € = g;.5in(wt) U U € = g;.5in(wt)

Contrainte $ Contrainte

T = T,.sin(wt) T = T,.5in(wt+90°)

Matériau viscoélastique

EOI m ( Déformation
U U € = gp.5in(wt)

Contrainte

T = Tp.sin(wt+0)

Figure 2.18 : Représentation sinusoidale des déformations (sollicitations) et des contraintes (réponses) de

cisaillement pour un solide élastique parfait, un liquide visqueux newtonien et un matériau viscoélastique.

La contrainte et la déformation sinusoidale, exprimées en mode complexe, T et €, respectivement, sont liées
par |'équation de viscoélasticité suivante :

i(wt+6)

T = G'efavec £ = gpe®t et T" = Tg4e avec G* le module de rigidité complexe.

Le module de rigidité complexe peut étre représenté sur un cercle trigonométrique (Figure 2.19).

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 89



Chapitre 11

a Partie
imaginaire

Partie
réelle

Figure 2.19 : Représentation trigonométrique du module de rigidité complexe (G*).

Ainsi, G* peut est décomposé en une partie réelle G’ et une partie imaginaire G” selon : G* = G’ + i G".
G’ est le module de conservation, il correspond a la part élastique (solide) du comportement de I'échantillon. G”
est le module de perte qui représente la partie visqueuse (liquide) du comportement du matériau. 8 est I'angle

de déphasage entre la contrainte et la déformation de cisaillement. G’ et G” seront déterminés par le systeme

I./G’Z 1¢t=2
&

0

d'équation suivant :

1

t ?ztan(?

V.7.2. Méthode de mesure

Les propriétés viscoélastiques des hydrogels obtenus ont été étudiées afin de déterminer l'influence de différents
parametres sur I'hydrogel. Les parameétres étudiés ont été le diamétre des NCLs, la quantité de Cyt-C16 et la
concentration en NCLs. Les quatre tailles précédemment développées (diamétres de 25, 50, 75 et 100 nm) ont
été comparées. La concentration en Cyt-C16 a été testée a 1 et 2,5% (m/Muabratac). Enfin, la concentration en
NCLs a varié de 12,5 a 410 mg.mL*.

L'ensemble des mesures de rhéologie a été réalisé grace a un rhéomeétre Kinexus® (Malvern Instruments S.A,
Royaume-Uni) avec une géométrie de type cone-plan (diamétre 40 mm et angle 2°). L'échantillon a été déposé

sur le plateau fixe du rhéomeétre et la partie mobile (cone) est venue se placer au contact de I'échantillon.

Les échantillons ont été soumis a un balayage en amplitude de déformation de cisaillement allant de 0,1 a 10%,
avec une fréquence d’oscillation constante de 1 Hz a la température de 25°C. Ce premier essai permet de
déterminer le régime linéaire du comportement rhéologique. Pour ce faire, les réponses de contrainte de

cisaillement doivent varier de maniére proportionnelle avec les sollicitations de déformation de cisaillement.
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Pour déterminer les propriétés viscoélastiques (modules G’ et G”), un balayage en fréquence d’oscillation de 0,1
a 10 Hz a été réalisé, avec une amplitude de déformation de cisaillement dans le régime linéaire (0,1%) a la
température de 25°C.

Enfin, la température de transition de phase solide-liquide de certains échantillons a été déterminée afin de
montrer I'existence d'une température de transition gel-solution. Pour cela, I'échantillon était soumis a une
amplitude de déformation de cisaillement constante (0,01%) et a une fréquence d’oscillation également constante
(1 Hz) tandis que la température variait de 25 a 70°C avec une cinétique de chauffage de 2°C.min"!. L'ensemble

de ces expériences a été répété au moins trois fois.

V.7.3. Propriétés viscoélastiques des hydrogels de NCLs

Tout d'abord, nous avons étudié le comportement des échantillons lorsqu'ils sont soumis a une amplitude de
déformation de cisaillement croissante avec une fréquence d’oscillation constante de 1 Hz. A titre d’exemple, le
rhéogramme obtenu pour I'hydrogel composé de NCLs de diameétre 50 nm a la concentration maximale (410,2

mg.mL1) et contenant 2,5% de Cyt-C16 (m/myabrarac) €St présenté dans la Figure 2.20.
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Figure 2.20 : Modules élastique G’ et visqueux G” d’un hydrogel de NCLs. Balayage en amplitude de
déformation de cisaillement de 0,01 a 10%, fréquence d’oscillation fixe a 1 Hz. NCLs de diamétre 50 nm,

réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 a la concentration de 410,2 mg.mLL. (n=3, moyenne % écart-type).

Nous pouvons observer qu’en-dessous de la valeur critique de 0,6% d’amplitude de déformation de cisaillement,
les modules élastique et visqueux du gel restent constants. Sur ce domaine, G’ reste supérieur a G” ce qui est
caractéristique d'un gel. Au-dela de 0,6%, les deux courbes se croisent, puis leurs valeurs chutent
progressivement. Cette mesure a été répétée sur tous les hydrogels préparés et les résultats sont similaires. Le
régime linéaire des propriétés viscoélastiques des matériaux étudiés se situe en-dessous d’'une amplitude de

déformation de cisaillement de 0,6%.
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Pour la suite des essais, toutes les mesures de propriétés viscoélastiques seront réalisées avec une valeur
d’amplitude de déformation de cisaillement égale a 0,1% et pour une variation de fréquence d'oscillation allant
de 0,1 a 10 Hz. Toujours a titre d’exemple le rhéogramme obtenu pour le méme hydrogel est présenté dans la
figure 2.21.
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Figure 2.21 : Modules élastique G’ et visqueux G” d'un hydrogel de NCLs. Balayage en fréquence d’oscillation
de 0,1 3 10 Hz, amplitude de déformation de cisaillement fixe a 0,1%. NCLs de diametre 50 nm réticulé avec

2,5% de Cyt-C16 (m/muiabratac) @ la concentration de 410,2 mg.mL?. (n=3, moyenne * écart-type).

Le rhéogramme obtenu est typique d'un matériau gélifié. La valeur de G’ est toujours supérieure a celle de G” et
elles restent relativement constantes quelle que soit la fréquence d'oscillation. Le rapport G"/G’ est toujours
compris entre 0,2 et 0,33, ce qui correspond a de faibles déphasages (11 a 18°) entre la sollicitation de
déformation et la réponse de contrainte de cisaillement. Ces valeurs témoignent de bonnes propriétés élastiques

de la part du matériau.

Lorsque les NCLs ne contiennent pas de Cyt-C16, le matériau obtenu ne gélifie pas et ne présente pas de caractére
élastique. Les modules viscoélastiques obtenus présentent des valeurs trés faibles en comparaison avec ceux
obtenus pour les hydrogels de NCLs (Figure 2.22). L'amplitude de déformation utilisée pour la mesure n'est pas
adaptée aux formes suspension. Elle ne donne pas une réponse de contrainte de cisaillement fiable, car les valeurs
sont trop faibles et inférieures a la limite de détection du capteur de couple du rhéométre. Néanmoins, pour
pouvoir comparer les 2 matériaux (hydrogel et suspension), nous avons privilégié les paramétres utilisés pour
analyser les hydrogels qui permettent d’obtenir des valeurs de contraintes de cisaillement fiables. Ainsi,
concernant les NCLs en suspension, il est normal de retrouver des profils de variation de G’ et G” tres bruités
avec des valeurs de modules faibles. Ils ne serviront qu'a titre de comparaison avec les hydrogels. Pour avoir des
profils parfaitement exploitables des suspensions, il aurait fallu travailler a des amplitudes de déformation plus

importantes, mais situées en dehors du régime linéaire des hydrogels.
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Figure 2.22 : Modules élastique G’ et visqueux G” d’une suspension de NCLs Balayage en fréquence d’oscillation
de 0,1 et 10 Hz, amplitude de déformation de cisaillement fixe a 0,1%. NCLs de diameétre 50 nm (sans Cyt-
C16) a la concentration de 410,2 mg.mL%. (n=3, moyenne * écart-type).

V.7.3.1. Influence de la taille des NCLs
Le premier parameétre étudié est I'impact de la taille des NCLs sur la formation des hydrogels. Dans la figure 2.23,

sont comparés les résultats obtenus pour les quatre diamétres de NCLs avec les mémes concentrations en Cyt-

C16 (2,5% m/Mmuabrafac) €t en NCLs (300 mg.mL1).
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Figure 2.23 : Modules élastiques G’ et visqueux G” des hydrogels en fonction de la taille des NCLs : diamétres
de 25, 50, 75 et 100 nm. Fréquence d'oscillation de 1 Hz et amplitude de déformation de cisaillement de 0,1%.
Concentration en NCLs de 300 mg.mL!, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/Miabrarac). (N=3, moyenne + écart-

type).

Les NCLs de diamétres 50, 75 et 100 nm donnent des hydrogels aux propriétés similaires. Les valeurs de leurs

modules G’ et G” sont proches de 200 et 40 Pa, respectivement. En comparaison, les NCLs de diamétre 25 nm
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ont des valeurs G’ et G” beaucoup plus faibles (respectivement 300 et 60 fois plus petites), ce qui confirme

I'observation macroscopique d’une forme non gélifiée pouvant s'écouler.

V.7.3.2. Influence de la concentration en Cyt-C16
L'influence de la concentration en Cyt-C16 a ensuite été observée. La figure 2.24 compare trois hydrogels
contenant différentes concentrations en Cyt-C16 pour des NCLs de diamétre 50 nm a la concentration de 300
mg.mL*,
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Figure 2.24 : Modules élastiques G’ et visqueux G” des hydrogels en fonction de la concentration en Cyt-C16 (0,
1, 2,5 et 5% m/muabrarac). Fréquence d'oscillation de 1 Hz et amplitude de déformation de cisaillement de 0,1%.

NCLs de diamétre 50 nm a la concentration de 300 mg.mL. (n=3, moyenne + écart-type).

Les propriétés viscoélastiques des hydrogels de NCLs sont directement liées a la concentration en Cyt-C16 utilisée
lors des formulations. Plus celle-ci sera élevée et plus les valeurs des modules G’ et G” seront importantes (gels
trés « rigides »). L'utilisation de 2,5% de Cyt-C16 (m/muabraftac) permet d'obtenir des valeurs de modules G’ et G”
20 fois supérieures a celles obtenues avec 1% (m/Muabratac). Les rapports G”/G’ sont toujours compris entre 0,2
et 0,33 quelle que soit la concentration en Cyt-C16, ce qui prouve que les propriétés élastiques du matériau sont

conserveées.
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V.7.3.3. Influence de la concentration en NCLs
La variable qui a ensuite été modifiée est la concentration en NCLs. La figure 2.25 présente les propriétés

viscoélastiques des hydrogels en fonction de la concentration en NCLs pour chaque diametre de NCLs.
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Figure 2.25 : Modules élastiques G’ (symboles pleins et lignes continues) et visqueux G” (symboles vides et
lignes pointillées) en fonction de la concentration en NCLs. Fréquence d'oscillation de 1 Hz et amplitude de
déformation de cisaillement de 0,1%. NCLs de diamétres 25 (M), 50 (®0), 75 (AA) et 100 nm (<), avec
2,5% de Cyt-C16 (m/muiabratac). (N=3, moyenne * écart-type).

Comme évoqué précédemment, les NCLs de diameétre 25 nm ne permettent pas la formation d’un hydrogel aussi
« rigide » que les autres. A la plus forte concentration en NCLs étudiée, les valeurs des modules G’ et G” sont
faibles (respectivement 4,2 et 3,7 Pa), ce qui correspond a un hydrogel macroscopique trés peu « rigide ». Dés
la premiére dilution, la formule devient liquide, les valeurs de G’ et G” rejoignent les valeurs obtenues pour des
NCLs sans Cyt-C16. Etant donné l'absence de gélification satisfaisante, les propriétés viscoélastiques des NCLs
de diamétre 25 nm n’ont été testées que pour la charge de 2,5% de Cyt-C16 (m/miabrafac). Ces tailles de NCLs ne

seront plus utilisées pour la suite de ces travaux.
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Pour les autres diamétres, aux concentrations maximales de NCLs, des hydrogels « rigides » avec des propriétés
similaires sont obtenus. Lorsque les hydrogels sont dilués, ils vont progressivement se fluidifier. En-dessous d’une
concentration de 50 mg.mL! de NCLs, les valeurs de G’ et G” rejoignent les valeurs des NCLs sans Cyt-C16.

La caractérisation des propriétés viscoélastiques des dilutions d’hydrogels contenant 1% de Cyt-C16 (m/muiabraac)
(diamétres de 50, 75 et 100 nm) a également été réalisée (résultats non présentés). Nous observons le méme
phénomeéne de diminution des modules élastiques G’ et visqueux G” avec la dilution progressive des matériaux.
Cependant les valeurs de départ étant plus faibles (G’ et G” égales a 20 et 10 Pa), un facteur de dilution plus
faible permet d’obtenir les formes suspensions de NCLs (liquide en rhéologie). En effet, la forme suspension est
obtenue pour une concentration en NCLs en-dessous de 200 mg.mL™.

Nous retiendrons donc comme valeur critique la concentration de 200 mg.mL* de NCLs, qui en présence de Cyt-

C16 assurera l'obtention d’une forme hydrogel.

V.7.3.4. Syntheése de l'influence des trois parameétres testés
Les principaux résultats de rhéologie obtenus pour les hydrogels de NCLs avec l'agent de réticulation Cyt-C16

sont synthétisés dans la figure 2.26.
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Figure 2.26 : Modules élastiques G’ et visqueux G” de tous les hydrogels testés. Fréquence d’oscillation de 1 Hz
et amplitude de déformation de cisaillement de 0,1%. Concentration maximale en NCLs, de diamétres 25, 50,

75 et 100 nm, avec 0, 1 ou 2,5% (m/Meabrarac) de Cyt-C16. (n=3, moyenne + écart-type).
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V.7.3.5. Influence de la température
Enfin, 'influence de la température sur les propriétés viscoélastiques des hydrogels a été étudiée. Ainsi, une
température de transition de phase solide-liquide a pu étre déterminée, représentant le passage de |'état hydrogel

a un état visqueux. Les résultats obtenus sont présentés dans le tableau 2.10.

Tableau 2.10 : Température de transition solide-liquide des hydrogels étudiés. (n=3, moyenne + écart-type).

NCL 50 nm NCL 75 nm NCL 100 nm

Concentration en NCLs (mg.mL™1) 410,2 516,6 503,8
1% Cyt-C16 (m/Myiabrafac) 38°C+ 6 > 70°C > 70°C
2,5% Cyt-C16 (m/myabrafac) 51°C £ 6 > 70°C > 70°C

Le domaine de température testé va de 25 a 70°C. Nous avons fait le choix de ne pas dépasser cette température,
car au-dela, les nanocapsules risquent d’étre dégradées de fagon irrémédiable. La taille des nanocapsules a un
impact sur la température de transition de phases. En effet, pour les NCLs de diamétres 75 et 100 nm, la
température maximale de 70°C n’a pas permis d’observer de transition de phases. Tandis que pour les NCLs de
diametre 50 nm, les températures de transition sont de 38 et 51°C pour des concentrations respectivement de 1
et 2,5% de Cyt-C16 (m/muiabrafac).

Pour tous les hydrogels testés, la température de transition est supérieure a 37°C, ce qui en fait de trés bons
candidats pour une utilisation comme systéme de libération de médicament. En effet, |'état de gel sera conservé
malgré la température corporelle.

L'existence d'une température de transition de phases solide-liquide semble corroborer I'nypothése d'un gel
associé par des liaisons hydrogéne entre NCLs. En effet, lorsque la température augmente, les liaisons hydrogéne
ont la possibilité de se rompre. Ainsi, au-dela d'une certaine température, le gel devient un liquide rhéologique,

car les liaisons hydrogéne ne sont plus suffisamment nombreuses pour assurer son maintien.

VI. Développement d’un organogel

Un organogel est un systéme semi-solide dans lequel une phase organique est immobilisée au moyen d’un réseau

tridimensionnel composé d’agents de réticulation auto-assemblés.

Lors de la formulation des hydrogels de NCLs, la Cyt-C16 est préalablement solubilisée dans un mélange de
Labrafac et de Span 80 a 60°C. Aprés refroidissement, nous avons pu constater que le mélange prend un aspect

trés visqueux.

Nous avons donc voulu étudier la capacité de la Cyt-C16 a gélifier une huile dans le but de développer un
organogel. Pour cela, la molécule est solubilisée dans le Labrafac sous agitation et chauffée a 70°C au bain marie.

Aprés solubilisation, la formule est refroidie a température ambiante puis a 4°C, un gel se forme alors
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spontanément. La gélification est certainement permise par un réseau, résultant de I'association des molécules

de Cyt-C16 par le biais de liaisons hydrogéne.

Plusieurs organogels ont été réalisés en faisant varier la concentration en Cyt-C16 de 0,25 a 9,95% (m/miabrafac)
ce qui correspond a des concentrations de 0,005 a 0,2 mmol.g* de Labrafac. Chaque formule a été répétée trois
fois. Les propriétés viscoélastiques des organogels obtenus ont ensuite été étudiées avec le méme rhéométre que
précédemment, mais en utilisant une géométrie plan-plan de diamétre 20 mm et un entrefer de 800 ym. Environ
250 pL d'organogel sont déposés sur le plateau du rhéometre dont la température est fixée a 25°C, puis le plan
supérieur est placé au contact avec I'échantillon.

Un premier échantillon de chaque concentration est d’abord soumis a un balayage en amplitude de déformation

de cisaillement allant de 0,005 a 50% avec une fréquence d'oscillation constante de 1 Hz.
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Figure 2.27 : Modules élastiques G’ et visqueux G d’un organogel contenant 5,6% de Cyt-C16 (m/mLiabrarac).

Balayage en amplitude de déformation de cisaillement de 0,005 a 50% et fréquence d’oscillation fixe a 1 Hz.

Quelle que soit la concentration en Cyt-C16 dans l'organogel, le régime linéaire est limité par des valeurs
d’amplitude de déformation de cisaillement inférieures a 0,05%. La Figure 2.27 est donnée en exemple pour une
concentration de 5,6% (m/mLasrarac) €n Cyt-C16 dans I'organogel.

Les mesures des propriétés viscoélastiques des organogels ont toutes été réalisées avec une amplitude de
déformation de 0,01%, en utilisant un balayage en fréquence d’oscillation allant de 0,1 a 10 Hz. La figure 2.28
représente la variation des valeurs des modules élastiques G’ et visqueux G” (a une fréquence d’oscillation de 1

Hz) en fonction de la concentration en Cyt-C16 (m/miabrafac).

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 98



Chapitre 11

1000000

® G

100000

10000

1000

G'and G" (Pa)

100

10

1 T T T T T T T T T T T 1
0 2 4 6 8 10 12
Concentration en Cyt-C16 (% m/mLabrafac)
Figure 2.28 : Modules élastiques G’ et visqueux G des organogels obtenus en fonction de la concentration en

Cyt-C16 (% m/muabrarac). Les droites représentent les tendances des modules G’ et G”. Fréquence d’'oscillation

de 1 Hz et amplitude de déformation de cisaillement de 0,01% (n=3, moyenne * écart-type).

Les valeurs des modules G’ et G” sont dépendantes de la concentration en Cyt-C16. Plus la quantité d’agent de

réticulation présent est importante et plus les gels obtenus présentent des valeurs de modules élevées.

Enfin, la température de transition de phases solide-liquide a été déterminée. Pour cela, les organogels sont
soumis a une amplitude de déformation de cisaillement constante de 0,01% et a une fréquence d’oscillation
également constante de 1 Hz. La température est, en paralléle, augmentée de 25 a 70°C (cinétique de chauffage
de 2°C.min!). Pour une concentration supérieure ou égale a 1% de Cyt-C16 (m/muiabrarac), la température de

transition solide-liquide est toujours supérieure a 70°C (résultats non présentés).

Cette nouvelle plateforme organogel est trés prometteuse. En effet, nous pouvons ajuster les propriétés
viscoélastiques en faisant varier la concentration de Cyt-C16. De plus, nous savons que la température corporelle

n'altérera pas la structure du gel.
Pour la suite de ces travaux, nous retiendrons la concentration de 1% de Cyt-C16 (m/Miabrarac). Cette

concentration permet d'obtenir des propriétés rhéologiques intéressantes (G’ et G” sont égale a respectivement

490 £ 5 et 71 £ 10 Pa) tout en limitant la quantité de molécules gélifiantes nécessaires.
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VII. Conclusion

La synthése d'une nouvelle molécule nommée 4-(N)-palmitoyl cytidine (Cyt-C16) a permis le développement de

deux nouvelles plateformes gélifiées.

Les hydrogels de NCLs sont des formes qui combinent les propriétés des nanocapsules et celles des hydrogels.
Au sein des NCLs, les molécules de Cyt-C16 se placent préférentiellement au niveau de leur coque. Elles
interagissent supposément entre-elles par le biais de liaisons hydrogéne entre leurs fonctions alcool pour associer
les NCLs.

Cette nouvelle molécule reproduit I'action de la Gem-C12. En comparaison, nous obtenons avec 2,5% (m/muabrafac)
de Cyt-C16 des gels aux caractéristiques viscoélastiques équivalentes a celles obtenues avec 5% (m/muiabrorac) de

Gem-C12 (Tableau 2.11).

Tableau 2.11 : Comparaison des hydrogels de NCLs obtenus avec de la Cyt-C16 ou de la Gem-C12.

Cyt-C16 Gem-C12

Concentration en agent de réticulation (Y% m/muasrafac) 2,5 5
Concentration en agent de réticulation (umol.g™! de Labrafac) 5,19 9,85
Z-average des NCLs (nm) 51 +3 55+ 2
Concentration en NCLs (mg.mL?) 410 445
G’ (Pa) 460 £ 130 410 % 40
G’ (Pa) 110 £ 20 90 £ 10
Température de transition (°C) 51 28

Cette différence peut s’expliquer par la présence d’une fonction alcool supplémentaire sur le ribose de la cytidine.
En effet, elle pourrait participer a la formation de liaison hydrogéne et ainsi augmenter la réticulation de I'hydrogel.
De plus, cette observation semble confirmer notre hypothése de formation du réseau tridimensionnel de NCLs

par le biais de liaisons hydrogéne.

En plus de sa présumé non-toxicité, la molécule de Cyt-C16 permet également de diminuer la quantité nécessaire

d'agent de réticulation ce qui contribuera également a limiter la toxicité de la plateforme.
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Figure 2.29 : Représentation schématique de I'association des NCLs dans les hydrogels grace a des liaisons

hydrogéne entre molécules de Cyt-C16.

La seconde forme développée est un organogel. La gélification est permise par I'auto-assemblage des molécules
de Cyt-C16. Celles-ci s'associent certainement également au moyen de liaisons hydrogéne formées entre les

fonctions alcools du ribose. Ainsi, elles créent des fibres qui en s'accumulant vont permettre la construction d'un
réseau tridimensionnel qui immobilise I'huile (Figure 2.30).
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Figure 2.30 : Représentation schématique de I'organogel. La phase lipidique de Labrafac est immobilisée par
I'auto-assemblage des molécules de Cyt-C16 au moyen de liaisons hydrogéne.

Si ces deux formes ont montré leurs intéréts sur le plan physicochimique, elles doivent encore nous prouver leur

innocuité et leurs capacités a étre utilisées in vivo. Nous nous intéresserons a ces aspects dans le troisieme
chapitre.
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Chapitre III:

Evaluation in vitro et in vivo des plateformes
gelifiees développées en vue de leur utilisation

en tant que forme injectable
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Chapitre III

I. Introduction

Dans le précédent chapitre, deux nouvelles plateformes gélifiées utilisant la Cyt-C16 comme agent de
réticulation ont été développées. Les propriétés physicochimiques de I'hydrogel de NCLs ont largement été

caractérisées.

Nous souhaitons utiliser ces formes gels pour libérer de fagon prolongée des principes actifs (PAs). Elles se
destinent a étre administrées par une injection (sous-cutanée (SC), locale ou intra-tumorale). Dans ce but,
leur capacité a étre utilisée comme plateforme de libération prolongée et leur innocuité sont étudiées dans

ce troisiéme chapitre.

Tout d'abord, la stabilité des hydrogels conservés a 4°C a été suivie durant 6 mois. L'impact de I'injection
de I'hydrogel avec une seringue munie de différentes tailles d'aiguille sur ses propriétés viscoélastiques a
été étudié. La cinétique de libération des NCLs a partir de I'nydrogel a été suivie dans un milieu simulé de
fluide interstitiel. Puis, les toxicités des NCLs encapsulant la Cyt-C16 ont été comparées sur deux lignées
cellulaires différentes avec les NCLs sans Cyt-C16. Enfin, une étude de tolérance du gel injecté par voie SC

a été menée chez le rat.
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Fournisseurs Produits Abréviations
Sigma - Aldrich Acide hyaluronique AH
(St Quentin-Fallavier, (Polysaccharide de glycosaminoglycane

bactérien, produit par Streptococcus equi,
France) masse molaire de 1,5 a 1,8.10° Da)

Chlorure de sodium (NaCl)

Chlorure de magnésium hexahydraté

(MgClI2 -6H20)

Chlorure de potassium (KCI)

Chlorure de calcium (CaCl2)

Bicarbonate de sodium (NaHCO3)

Acide chlorhydrique (HCI)

Soude (NaOH)

Rouge de Nile (9-diéthylamino-5H-

benzo[a]phénoxazine-5-one)

HEPES 10 mM (acide 4-(2-hydroxyéthyl)-1-

pipérazine éthane sulfonique)

B-mercaptoéthanol 20 uM

Antibiotiques (10000 unités de pénicilline, 10 Antibiotiques

mg de streptomycine et 25 pg d’amphotéricine

B par mL)

L-glutamine 2 mM

PMA 200 nM (Phorbol-12-myristate-13-acétate)
Promega CellTiter 96® AQueous One Solution Cell

(Madison, Etats-Unis)

Proliferation Assay

Lonza
(BioWhittaker,

Verviers, Belgique)

Milieu DMEM (Dulbecco's modified Eagle's
medium)

Sérum de veau foetal (FBS) décomplémenté
Milieu RPMI 1640 (Roswell Park Memorial
Institute medium)

Sodium pyruvate 100 mM

Croda
(Snaith, Royaume-Uni)

Huile de graine de sésame
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III. Stabilité des hydrogels de NCLs

La stabilité des hydrogels a été analysée durant une période de 6 mois. Chaque mois, les propriétés

viscoélastiques des gels, ainsi que la distribution de taille des NCLs ont été mesurées.

Ces essais ont été réalisés sur des hydrogels de NCLs de diametres 50 et 100 nm, réticulés avec 2,5% de
Cyt-C16 (m/muiabrafac).

Ces deux formulations ont été fabriquées sous la forme de trois lots d’hydrogel de 12 mL chacun. Avant
leur gélification, chaque lot est séparé en 6 groupes de 1,5 mL. Ces derniers sont placés dans une seringue
en plastique de 5 mL (SOFT-JECT®, HSW, Tuttlingen, Allemagne). Les formulations ont été stockées a 4°C
durant des périodes allant de une nuit a six mois dans ces seringues bouchées avec un film plastique
(Parafilm M®, Bemis®, Neenah, Etats-Unis). Pour les mesures de propriétés viscoélastiques, les hydrogels
ont été déposés directement (sans aiguille) sur la partie fixe du rhéométre et la partie mobile de la
géométrie a été placée au contact de I'échantillon. Les mesures ont été réalisées a 25°C dans les mémes

conditions que celles présentées dans le chapitre II (Partie V.7.).
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Figure 3.1 : Modules élastique G’ (symbole plein, trait plein) et visqueux G” (symbole vide, trait pointillé)
des hydrogels en fonction du temps de conservation a 4°C. Fréquence d’oscillation de 1 Hz et amplitude
de déformation de cisaillement de 0,1%. NCLs de diamétres 50 (®0O) et 100 nm (#<), réticulées avec

2,5% de Cyt-C16 (m/murabratac) €L aux concentrations respectives de 410,2 et 503,8 mg.mL!. (n=3,

moyenne + écart-type).

Au cours des 6 mois de I'étude, I'observation macroscopique ne montre aucune modification notable sur
I'aspect des hydrogels. Les valeurs des modules élastiques et visqueux restent constantes quels que soient
les diamétres des NCLs (Figure 3.1). Pour tous les temps de conservation testés, les rapports G"/G’ sont

restés compris entre 0,23 et 0,43. Les valeurs d’angle de déphasage 0 entre la sollicitation de déformation
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de cisaillement et la réponse de contrainte de cisaillement sont faibles et comprises entre 13 et 23°. Ce
qui prouve une élasticité conservée des matériaux.

Aprés ces mesures rhéologiques, les échantillons ont été récupérés pour réaliser une mesure des valeurs
de Z-average et de PdI des NCLs en DLS (avec le méme protocole que présenté dans le chapitre précédent).

Les résultats sont présentés dans la figure 3.2.
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Figure 3.2 : Z-average et PdI des NCLs dans les deux hydrogels en fonction du temps de conservation a
4°C, NCLs de diamétres 50 (barre noire) et 100 nm (barre grise), réticulées avec 2,5 % de Cyt-C16
(m/muabrarac) €t @aux concentrations respectives de 410,2 et 503,8 mg.mL. (n=3, moyenne * écart-

type).

Les valeurs de Z-average et de PdI des NCLs présentent d'importantes augmentations et ce dés le premier
mois. Ces variations peuvent étre dues a une modification des NCLs par la voie d'un procédé classique de
déstabilisation des émulsions (coalescence ou floculation par exemple), ou a un probléme lors de la re-
suspension des NCLs lors de la dilution de I'hydrogel (présence d'agrégats de NCLs). Le diamétre des NCLs
est quantifié avec le Z-average qui est une moyenne pondérée du diametre. Avec ce seul paramétre, il est
impossible de savoir s'il s'agit réellement d’agrégats de NCLs ou de NCLs dénaturées. L'observation de la
structure des nanocapsules étant impossible (chapitre II, partie V.6. Observation en microscopie
confocale), il est trés difficile d’objectiver une déstabilisation des NCLs. A ce jour, cette question n'a pas

été résolue mais des pistes seront données en discussion générale.

IV. Extrusion des gels au travers d’une aiguille

Les hydrogels de NCLs développés constituent des candidats innovants pour la libération prolongée de
différents PAs. Dans ce but, ils devront étre administrés chez un patient. Le moyen le plus simple et le

moins invasif est une injection locale au moyen d’une seringue munie d'une aiguille.

Lors de cette extrusion, le matériau placé dans une seringue est soumis a de nombreuses forces de

cisaillement qui risquent de modifier ses propriétés viscoélastiques.
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Des gels composés de NCLs de diamétres 50, 75 et 100 nm, réticulés avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muiabratac)
ont été de nouveau formulés. Avant que la gélification ne débute, 2 mL de chaque formule ont été placés
dans des seringues de 5 mL (Soft-Ject®, HSW, Tuttlingen, Allemagne). Les seringues sont ensuite
conservées horizontalement une nuit a 4°C pour permettre une gélification compléte. Différentes tailles
d’aiguilles (Terumo Europe, Leuven, Belgique) associées aux seringues ont été testées : 18, 21 et 26

gauges (G), correspondant respectivement a des diamétres internes de l'aiguille de 1,2 ; 0,8 et 0,45 mm.

Les hydrogels sont simplement déposés par extrusion au travers des aiguilles entre les parties fixe et
mobile du rhéométre pour étudier leurs propriétés viscoélastiques a 25°C. Les modules G’ et G” sont

ensuite mesurés dans des conditions similaires aux précédents essais (Figure 3.3).
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Figure 3.3: Modules élastique G’ (barre noire) et visqueux G” (barre rayée) des hydrogels de NCLs aprés
leur extrusion au travers d'une aiguille (18, 21 et 26 G) comparés aux mémes hydrogels sans extrusion
(@). Fréquence d'oscillation de 1 Hz et amplitude de déformation de cisaillement de 0,1%. NCLs de
diameétres 50, 75 et 100 nm, réticulées avec 2,5 % de Cyt-C16 (m/muabraac) €t aux concentrations

respectives de 410,2, 561,6 et 503,8 mg.mL!. (n=3, moyenne * écart-type).

L'utilisation d’une seringue munie d’une aiguille diminue les valeurs de G’ et G”, cependant les propriétés
élastiques sont toujours conservées. En effet, les rapports G”/G' aprés extrusion sont restés compris entre
0,18 et 0,32, ce qui correspond a de faibles valeurs d'angle de déphasage d (entre 10 et 18°). Sans
extrusion, les rapports G”/G’ sont compris entre 0,14 et 0,20, ce qui correspond a une valeur d'angle de

déphasage 0 comparable (entre 8 et 12°). Les formules restent donc dans un état de gel aprés leur
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extrusion au travers de l'aiguille et I'état liquide rhéologique n’est jamais atteint. Plus l'aiguille est étroite
(haut numéro de gauge) et plus les valeurs des modules viscoélastiques sont diminuées. En effet, le gel
est soumis a plus de cisaillement avec une aiguille plus fine. Afin de conserver au mieux les propriétés des
gels, I'utilisation d‘aiguilles de grands diamétres internes devra étre privilégiée lorsque cela est possible.
Ces conclusions sont similaires a celles qui avaient été observées avec des hydrogels de NCLs réticulés par
la Gem-C12 [1].

V. Etude de la libération des NCLs a partir de I’'hydrogel

Afin d’étre utilisé comme des formes a libération prolongée, les hydrogels doivent prouver leur capacité a

libérer progressivement les NCLs.

Nous destinons ces formes a des applications nécessitant une injection SC ou locale. Les Pharmacopées
Européenne et Américaine décrivent précisément des tests de libération (ou de dissolution) pour les
nombreuses formes destinées a la voie orale [2]. Cependant, pour les médicaments destinés a la voie SC,
aucun consensus réglementaire n‘existe actuellement. Ce flou entourant les études in vitro des formes SC
est lié d’'une part a leur faible nombre par rapport aux formes destinées a la voie orale ou intraveineuse.
D'autre part, le fonctionnement du tissu SC est encore mal connu ce qui rend difficile la création d’un test
in vitro prédictif. Par exemple, un des facteurs clés dans la libération est le drainage du tissu SC, or si la
composition de la matrice extracellulaire est connue, son volume disponible et sa cinétique de

renouvellement ne sont pas spécifiés [3,4].

En 2015, Kinnunen et al. ont proposé un nouveau dispositif permettant de simuler le devenir d’une injection
SC [5]. Ce dispositif nommé Scissor (pour « subcutaneous injection site simulator ») est composé de deux
compartiments. Le premier compartiment reproduit le site d’injection. Il contient la forme pharmaceutique
étudiée ainsi qu’une matrice extracellulaire artificielle. La température et la pression sont maintenues
constantes a I'intérieur. Il est placé a I'intérieur du second compartiment dont il est séparé au moyen d’une
membrane de dialyse. Ce second compartiment contient un grand volume de tampon, mimant le reste de
I'organisme accessible par le biais des circulations sanguine et lymphatique. Les PAs étudiés devront
d'abord diffuser au sein du premier compartiment, comme ils le feraient dans le tissu SC, pour ensuite

rejoindre la circulation systémique ou lymphatique.

Dans le cadre de ce travail, ce dispositif est trop complexe a mettre en place. Cependant, plusieurs points

clés ont été retenus pour créer le protocole de notre étude de libération.
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V.1. Protocole de I'étude de libération des NCLs a
partir de I'hydrogel.

La méme matrice extracellulaire artificielle que celle présentée par Kinnunen et al. a été utilisée comme
milieu de dispersion des NCLs. Celle-ci est inspiré des travaux de Fogh-Anderson et al. qui ont déterminé
la composition des fluides interstitiels [6]. Cette matrice est composée d'une solution d'électrolytes
tamponnée au pH de 7,4 et additionnée d'acide hyaluronique (AH). L'AH est présent dans tous les tissus
des vertébrés et est retrouvé massivement dans le derme et le tissu SC. La concentration en AH dans le
derme est estimée a 0,2 mg.g™! chez I'homme mais aucune valeur précise n’est disponible pour le tissus
SC [7]. Kinunnen et al. utilisent dans leur publication une concentration en AH comprise entre 1 et 10

mg.mL*, dans notre étude nous I'avons fixé a 1 mg.mL1.

L'hydrogel de NCLs a été mis en contact direct avec le milieu de libération mais aucun second compartiment
n‘a été utilisé. En effet, a ce stade I'objectif est de montrer la capacité des hydrogels a libérer des NCLs
dans le milieu extracellulaire autour du site d‘injection et non de prédire le devenir des NCLs dans

I'organisme.
Enfin, I'étude est réalisée sans agitation et a la température constante de 37°C pour reproduire au mieux
les conditions réelles. Par ailleurs, le volume de libération doit étre suffisant pour permettre la re-

suspension compléte des NCLs apres leur libération totale a partir des hydrogels.

Les quantités nécessaires de chaque constituant formant la matrice extracellulaire artificielle sont

présentées dans le tableau 3.1.

Tableau 3.1 : Composition de la matrice extracellulaire artificielle

Composé Quantité

(mg)
Acide hyaluronique (Streptococcus equi, 1,5-1,8.108 Da) 400
Chlorure de sodium (NaCl) 2560
Chlorure de magnésium hexahydraté (MgCl, -6H20) 36
Chlorure de potassium (KCl) 160
Chlorure de calcium (CaCl2) 40
Bicarbonate de sodium (NaHCO3) 840
Eau dé-ionisée (H20) gsp. 400 mL
Ajout de soude (NaOH 1M) gsp. pH=7,4

L'étude de libération a été menée sur deux hydrogels avec des NCLs de diametre 50 et 100 nm, réticulés

avec 2,5 % de Cyt-C16 (m/miabrafac). Afin de pouvoir suivre la libération des NCLs, ces derniéres sont
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marquées avec une molécule fluorescente lipophile : le rouge de Nile (NR), qui sera solubilisée au coeur
des NCLs. Cette sonde fluorescente a pu par le passé poser des problemes, car elle peut fuir des NCLs en
présence d'un autre compartiment lipidique (huile, nanocapsules lipidiques, membranes cellulaires par
exemple) [8,9]. En présence d'un milieu purement aqueux, tel que la matrice extracellulaire utilisée, le NR
reste encapsulé dans les NCLs et peut étre utilisé pour quantifier la présence des NCLs. Lors de la
formulation des hydrogels, le NR est préalablement solubilisé dans du Labrafac a la concentration de 0,1%

(m/muabratac), avant de réaliser la méthode d'inversion de phases (chapitre II).

Dés la fin de la formulation, 300 uL de chaque gel sont précautionneusement déposés dans le fond d’un
tube a hémolyse en verre (bord droit, fond rond, 6 mL, NAFVSM, Andeville, France). Ce volume est suffisant
pour remplir le fond du tube et ainsi former une surface de contact de taille toujours identique. L'utilisation
d’un tube en verre a été privilégiée, car des essais préalables ont montré que les gels de NCLs n’adhérent
pas suffisamment aux parois d’'une cuve en plastique (cuve en polystyréne, DTS0012, Malvern Instruments
S.A., Worcestershire, Royaume-Uni). Avec cette cuve, au cours de l'essai, le gel se détache des parois, ce
qui fait varier la surface de contact entre le gel et le milieu de libération et fausse les résultats obtenus.

Les formulations sont préparées en triplica et chacune d’entre elle permet de préparer 4 tubes tests.

Les hydrogels sont conservés une nuit a 4°C pour garantir leur gélification compléte. Puis un volume de
5,7 mL de matrice extracellulaire artificielle (a 37°C) est précautionneusement ajouté sur le dessus des
hydrogels, sans modifier la forme des hydrogels. Les tubes sont alors bouchés de facon hermétique et
conservés a 37°C a I'abri de la lumiére. A chaque intervalle de temps considérés, 200 uL de surnageant
sont prélevés et remplacés par un méme volume de matrice initiale. Les prélévements sont placés dans
une plaque 96 puits (Greiner bio-one GmbH, Frickenhausen, Allemagne). La fluorescence est mesurée avec
un lecteur de plaque Fluoroscan Ascent® (Labsystems SA, Cergy-Pontoise, France) dont les longueurs
d’onde d’excitation et d'émission sont fixées respectivement a 515 et 590 nm. La libération des NCLs est
suivie sur une période de 13 jours avec des prélévements plus soutenus durant les premieres 48 heures.
Les profils de libération cumulée des NCLs sont obtenus en considérant que le 100% de libération
correspond a la valeur obtenue pour la dispersion compléte de I'hnydrogel de NCLs. L'intensité de
fluorescence du NR est proportionnelle a la concentration en NR (encapsulé dans les NCLs) pour toute la
gamme de concentrations considérée dans I'étude. Ainsi, la fluorescence des prélévements a été mesurée

sans dilution supplémentaire. Ce protocole est résumé sur la figure 3.4.
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Figure 3.4 : Protocole de libération des NCLs a partir des hydrogels.

V.2. Résultats
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Figure 3.5 : Libération cumulée des NCLs a partir d'un hydrogel vers une matrice extracellulaire
artificielle (pH = 7,4) a 37°C. NCLs de diamétres 50 et 100 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16
(m/Muabrarac) €t marquées avec 0,1% de rouge de Nile (m/muabratac), aux concentrations respectives de

410,2 et 503,8 mg.mL!. (n=3, moyenne % écart-type).

La dispersion compléte de I'hydrogel dans le milieu donne une concentration en NCLs proche de 20 mg.mL

1. Cette concentration est dix fois inférieure a la valeur seuil qui sépare les formes gélifiées des formes

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 112



Chapitre III

suspensions (200 mg.mL™1). Ainsi, I'étude est réalisée dans des conditions qui permettent la libération

compléete des NCLs.

Durant les premieres 24 heures, les NCLs sont libérées rapidement jusqu’a atteindre des valeurs de 80 et
60% de libération respectivement pour les diamétres 50 et 100 nm. Durant les trois jours suivants, la
libération va progressivement augmenter jusqu’a atteindre les valeurs maximales de 95 et 85%. Ces
valeurs restent ensuite constantes durant les 10 jours suivants (Figure 3.5). Les NCLs de diamétre 100 nm
semblent avoir une libération Iégerement ralentie par rapport aux NCLs de 50 nm. Un contrdle a
parallélement été réalisé avec les formes de NCLs en suspension (sans Cyt-C16), Dés la premiére heure,
la libération des NCLs atteint une valeur de 100% (résultats non montrés). Les formes gélifiées de NCLs
permettent donc bien de prolonger la libération des NCLs.

Des conclusions similaires avaient pu étre tirées de I'étude de libération des hydrogels de NCLs réticulés
par la Gem-C12 [1]. Néanmoins, si les profils de libération prolongées étaient identiques, ils étaient obtenus
avec des concentrations de 5% en Gem-C12 (m/muiabrarac). Cette comparaison appuie nos conclusions du
chapitre II qui montraient des propriétés viscoélastiques équivalentes entre les hydrogels de NCLs réticulés
avec 2,5% de Cyt-C16 ou 5% de Gem-C12 (m/muiabrarac) (Tableau 2.11). Ainsi, un intérét supplémentaire
de la Cyt-C16 est sa capacité a former a une concentration moindre que la Gem-C12 des hydrogels de

NCLs dont les profils de libération ne sont pas modifiés.

VI. Toxicité cellulaire

Afin d'étudier I'impact de la Cyt-C16, les toxicités des NCLs avec et sans Cyt-C16 sont comparées. Pour ce

faire, un test de toxicité cellulaire a été réalisé in vitro sur deux lignée cellulaires différentes.

Différentes concentrations de NCLs avec ou sans Cyt-C16 ont été mises en contact avec les cellules durant
48h. La quantité de cellules toujours vivantes a ensuite été mesurée grace au réactif 3-(4,5-
diméthylthiazol-2-yl)-5-(3-carboxyméthoxyphényl)-2-(4-sulfophényl)-2H-tétrazolium (MTS). Le MTS est

associé a un réactif de couplage, phénazine éthylsulfate (PES).

Le principe du test est basé sur la conversion du sel de tétrazolium en un composé formazan coloré et
soluble dans l'eau. Cette conversion est permise par l'activité mitochondriale des cellules viables. Plus
précisément, la catalyse de la réaction est effectuée par la NADH déshydrogénase, qui est une enzyme de
la chaine respiratoire présente dans la membrane mitochondriale interne (Figure 3.6). La quantité de
formazan produit est directement proportionnelle au nombre de cellules viables en culture et ce composé

peut étre détecté par absorbance a 492 nm.
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Figure 3.6 : Conversion du MTS en formazan grace a la NADH déshydrogénase.

VI.1. Protocole des études de cytotoxicité

En pratique, les cellules ont été ensemencées avec 200 pL de milieu de culture dans une plaque 96 puits
stérile (Thermo Fischer Scientific, Roskilde, Danemark) a une densité choisie. Les cultures ont ensuite été
stabilisées pendant 48 h pour permettre aux cellules de se multiplier et d’adhérer a la surface du puit.
Une fois vidés, les puits regoivent 200 L d’une dilution de NCLs dans le milieu de culture des cellules.
Les concentrations en NCLs testées variaient de 0 a 20 mg.mL™. Les cellules ont été incubées en
présence des NCLs pendant 48 h. A l'issue de ce délai, 20 uL de réactif CellTiter 96® (AQueous One
Solution Cell Proliferation Assay, Promega, Madison, Etats-Unis) ont été ajoutés dans chaque puit. Aprés
4 h d'attente, I'absorbance a été mesurée a une longueur d’onde de 492 nm grace a un lecteur de plaque

de type Multiskan Ascent® (Labsystems SA, Cergy-Pontoise, France) (Figure 3.7).

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 114



Chapitre III

Ajout des NCLs
diluées dans le
Cellules en culture v Ensemencement 48 h milieu
| f >
(=l
COCCCCOCCCC(
COCCCCOCCCC(
CCCCCCCCCC
CCCCCCCCCC
CeCceCcCCCCC
CCCOCCCCCCC
Ajout de 20 pL de Mesure de I'absorbance
48 h réactif MTS 4h 2492 nm

v

Figure 3.7 : Protocole des essais de toxicité cellulaire réalisés avec un réactif MTS.

La quantité optimale de cellules par puit a préalablement été établie grace a une gamme de concentrations
en cellules. Ainsi, les valeurs mesurées sont comprises entre les limites de détection et de saturation de
I'appareil.

Un contréle positif a été réalisé avec des cellules ne recevant pas de NCLs et la valeur d'absorbance
moyenne de ces puits correspond au 100% de survie cellulaire. Un controle négatif est également réalisé
sans cellules pour vérifier que les NCLs dans le milieu de culture n’absorbent pas a 492 nm. Les valeurs
d’absorbance des controles négatifs sont trés faibles et donc négligeables par rapport a celles obtenues en
présence de cellules.

Le pourcentage de cellules vivantes est calculé selon I'équation suivante :

) Absorbance des cellules traitées
Cellules vivantes (%) = —— X 100
Absorbance moyenne des cellules non traitées

A partir de ces résultats, la courbe de survie cellulaire en fonction de la concentration en NCLs a été tracée.
La concentration inhibitrice médiane (CI50), qui est la concentration permettant de réduire de moitié la
viabilité cellulaire a été estimée.

Ces études de toxicité cellulaire ont été conduites sur une lignée cellulaire de macrophages (THP1) et une
lignée cellulaire de tumeur pancréatique (B6KPC3). Elles ont été menées avec des NCLs de diamétres 50

et 100 nm, contenant 0 ou 2,5% de Cyt-C16 (m/muabrarac). Pour chaque type de formule, trois lots différents
ont été testés.
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VI.1.1. Lignée cellulaire THP1

Les premiers essais ont été réalisés sur des macrophages, car ces cellules sont présentes dans les tissus
conjonctifs et notamment les tissus SC. La lignée cellulaire THP1 est une lignée de monocytes humains qui
se développent en suspension dans leur milieu de culture (non-adhérentes). Dans un premier temps, il
faudra différencier ces cellules en macrophages. Pour ce faire, les cellules sont ensemencées avec une
densité de 15 000 cellules par puit. Puis une solution de Phorbol-12-myristate-13-acétate (PMA) est ajoutée
a la concentration finale de 100 nM. Apreés 48 h d‘incubation, les cellules se différencient en macrophages
et adhérent a la surface du fond du puit. Elles sont alors prétes a étre incubées avec les différentes

concentrations de NCLs.

La composition du milieu de culture est décrite dans le tableau 3.2. Les cellules sont toujours incubées a

37°C dans une atmosphére humide controlée contenant 5% de COa.

Tableau 3.2 : Composition du milieu de culture des cellules THP1

Composants Quantités (%)

HEPES 10 mM 1%
Sodium pyruvate 100 mM 1%
Antibiotique 1%
Sérum de veau feetal (FBS) décomplémenté 10%
B-mercaptoéthanol 20 yM 2 UL
Milieu RPMI 1640 Qsp. 500 mL

VI.1.2. Lignée cellulaire B6-KPC3

Les cellules B6KPC3 sont des cellules murines de tumeur de pancréas. Ces cellules adhérentes ont été
isolées chez des souris transgéniques KPC, qui développent spontanément des adénocarcinomes canalaires
du pancréas [10,11]. Elles ont été gracieusement fournies par |'Université de Padoue (Department of
Oncology and Surgical Sciences of Padova, groupe du Pr Vincenzo Bronte).

Les cellules B6-KPC3 sont incubées avec une densité de 3500 cellules par puit dispersées dans 200 pL de
milieu. Les conditions d’incubation sont identiques a celles des THP1 (37°C et atmosphére humide
contenant 5% de C02).

Le milieu de culture de la lignée B6-KPC3 est décrit dans le tableau 3.3.
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Tableau 3.3 : Composition du milieu de culture des cellules B6-KPC3

Composants Quantités (%)

L-glutamine 2 mM 1%
HEPES 10 mM 1%
Antibiotiques 1%
Sérum de veau feetal (FBS) décomplémenté 10%
B-mercaptoéthanol 20 uM 14 pL
Milieu DMEM Qsp. 500 mL

VI.2. Résultats

Les résultats obtenus pour les deux tests de toxicité cellulaires sont présentés dans la figure 3.8.
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Figure 3.8 : Proportion de cellules vivantes : lignées cellulaires THP1 (A) et B6-KPC3 (B) en fonction de la
concentration en NCLs aprés 48 h d‘incubation a 37°C. NCLs de diamétres 50 (O®) et 100 nm (CIM),
contenant 0 (OO) ou 2,5% (®M) de Cyt-C16 (m/Muiabrafac). (N=3, moyenne £ écart-type).

Les NCLs ont une action cytotoxique sur les deux lignées cellulaires dépendamment de leurs
concentrations. Pour les NCLs de diamétre 50 nm, les valeurs de CIS0 (moyenne * écart-type) sont
estimées a 2,13 + 0,30 et 1,66 £ 0,23 mg.mL! respectivement pour les lignées cellulaires THP1 et B6-
KPC3. Pour les NCLs de diamétre 100 nm, ces valeurs sont estimées a 2,51 + 0,36 et 2,12 £ 0,24 mg.mL"
!, Les deux diameétres de NCLs testés présentent des toxicités proches mais lIégérement plus élevées pour

les petites tailles, ce qui a déja été montré dans la littérature [12].

L'ajout de Cyt-C16 a la surface des NCLs ne modifie pas de maniére significative les valeurs de CI50. Les
NCLs de diametre 50 nm contenant de la Cyt-C16 présentent des valeurs de CI50 de 2,15 + 0,19 et 1,47
* 0,21 mg.mL! respectivement pour les lignées cellulaires THP1 et B6-KPC3. Pour les NCLs de diamétre
100 nm, les valeurs obtenues sont les suivantes 3,08 £ 0,50 et 2,16 + 0,25 mg.mL! et sont comparables
a celles obtenues sans Cyt-C16.

Lorsque la Cyt-C16 se trouve a la surface des NCLs, leur toxicité n'est pas renforcée. Dans les précédentes
études, les mémes essais avaient été menées avec des NCLs encapsulant de la Gem-C12 sur deux autres
lignées cellulaires (tumeurs pancréatique BxPc-3 et tumeur pulmonaire H460). Les valeurs d'IC50 obtenues
pour les NCLs avec la Gem-C12 étaient diminuées d'un facteur 50 environ comparativement aux NCLs sans
Gem-C12 [1].

Nous pouvons ainsi conclure que I'agent de réticulation synthétisé posséde bien les propriétés désirées : il
est composé d’'une molécule endogéne et son utilisation n’entraine pas de toxicité supplémentaire. Cette

étude est préliminaire et différentes études in vitro et in vivo supplémentaires seront nécessaire pour

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 118



Chapitre III

observer sa réelle innocuité, telles que : des tests de génotoxicité (mutations géniques, chromosomiques
et/ou altérations primaires de I'ADN), de formation de radicaux libres (stress oxidatif), de bio-persistance,
de capacité phagocytaire, de cancérogénicité et des études pharmacocinétiques (évaluation de I'absorption,

de la distribution, du métabolisme et de I'excrétion) [13].

VII. Etude de tolérance in vivo

VII.1. Méthode

Lorsqu’une forme pharmaceutique est injectée, les tissus vivants qui I'entourent peuvent réagir de
différentes facons. Afin de connaitre I'impact in vivo des plateformes développées lorsqu’elles sont injectées

en SC, une étude de tolérance a été menée chez le rat.

Les formules testées sont d'une part un hydrogel composé de NCLs de diamétre 50 nm et réticulées avec
2,5% de Cyt-C16 (m/muiavratac) et d’autre part un organogel contenant 1% de Cyt-C16 (m/muiabrarac). Ces
deux gels sont comparés avec un contrdle composé d’huile de sésame. L'huile de sésame est un excipient
autorisé pour la formulation de médicaments destinés aux voies SC et/ou intramusculaire (Haldol
Decanoas® 50 mg/mL solution injectable en ampoule (Janssen-Cilag), Modecate® 125 mg/mL solution
injectable IM en flacon (Sanofi-Aventis)). Ainsi, les réactions provoquées par les deux formes inédites
seront comparées aux réactions provoquées par un excipient actuellement accepté par la Pharmacopée

Européenne.

L'étude a été conduite sur 57 rats femelles (Sprague-Dawley), dgées d’au moins 8 semaines. Les animaux
sont nés et élevés au sein du service commun d’animalerie hospitalo-universitaire (SCAHU) du CHU
d’Angers dans des cages (6 rats par cage). Chaque cage contient un abri pour les animaux (enrichissement)
et une litiére en copeaux de bois. L'eau et I'alimentation sont disponibles ad libitum. Les cages sont
stockées dans une piéce climatisée avec des cycles d'alternance de lumiére et d'obscurité de 12 heures.
L'ensemble des expérimentations animales ont été réalisées conformément a la directive européenne
2010/63/UE et avec l'accord du Comité d'Ethique pour I'Expérimentation Animale des Pays de la Loire
(autorisation CEEA 2012-37 et 2012-73).

L'anesthésie des animaux a été réalisée par inhalation d'isoflurane (Isoflurane Belamont, Belamont
Laboratoires, Boulogne-Billancourt, France) a la dose de 5% dans un flux d’oxygene de 3 L.min!. La nuque
de chaque animal a été rasée pour faciliter I'injection et le suivi du point d’injection. Un volume de 500 pL
de I'une des formules testées a été injecté en SC avec une seringue de 1 mL (Soft-Ject®, HSW, Tuttlingen,
Allemagne) et une aiguille 18 G (Terumo®, Leuven, Belgique). Pendant leur réveil, les animaux sont

surveillés. Chaque condition (formule et temps) a été répétée sur un groupe de 3 animaux. Tout au long
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de I'étude, la masse et le comportement des animaux ont été controlés pour vérifier I'absence de signe de

souffrance.

Lors de six temps différents (1, 2, 4, 7, 14, 28 jours), les animaux ont été de nouveau anesthésiés (comme
décrit précédemment) et euthanasiés par une ponction cardiaque réalisée sur thorax ouvert. Le sang
collecté a été utilisé pour réaliser des bilans hématologique et biochimique. Les tissus entourant la zone
d’injection ont également été prélevés pour une analyse histologique. Ce protocole est résumé sur la figure
3.9.

Injection sous- - Prélevement de 500 pL de sang et
cutanée de de 200 pL de plasma

500 pL de - Sacrifice et prélévement du site
formule d'injection

12 4 7 14 28 jours
L | | | ' - Bilan hématologique
\.____/"' > - ‘ ! L Bilan biochimique

- Analyse histologique

- Hydrogel
- Organogel
- Huile de sésame

Figure 3.9 : Protocole de I'étude de tolérance in vivo.

VII.1.1. Bilan hématologique

Un premier prélévement de 500 pL de sang a été placé dans un tube contenant de I'EDTA (Tube BD
Microtainer® MAP K2 EDTA, BD, New Jersey, Etats-Unis) afin d’éviter sa coagulation. Les prélévements ont

été conservés a 4°C et rapidement analysés.

Le bilan hématologique a été réalisé avec le concours du Pr Marc Zandecki par le Laboratoire d'Hématologie
du CHU d’Angers. Les paramétres étudiés sont : la concentration en hématies, la concentration en
hémoglobine, I'hématocrite, le volume globulaire moyen (VGM), la teneur corpusculaire moyenne en
hémoglobine (TCMH), la concentration corpusculaire moyenne en hémoglobine (CCMH), la concentration
en plaquettes, le volume plaquettaire moyen (VPM), la concentration en leucocytes et la formule

leucocytaire.

VII.1.2. Bilan biochimique

Un second volume de 500 UL de sang a été placé dans un tube hépariné (Li-Heparin - Tube Micro, Sarstedt,
Marnay, France). Les tubes ont ensuite été centrifugés a 4°C pendant 15 min a 2000 g afin de récupérer
seulement le plasma. Environ 200 pL de plasma sont récoltés et congelés a -20°C.

L'ensemble des analyses biochimiques ont été réalisées par le Département de Biochimie et Génétique du
CHU d'Angers avec l'aide du Dr Valérie Moal. Les paramétres mesurés sont la concentration en urée, en
sodium, en potassium, en chlore, en créatinine, en phosphatase alcaline, en aspartate aminotransférase

(ASAT) et en alanine aminotransférase (ALAT).

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 120



Chapitre III

VII.1.3. Analyse histologique

Les tissus entourant la zone d‘injection ont été prélevés (piéce d’environ 3x3 cm) et immédiatement placé
dans une solution de formol pour déshydrater I'échantillon. Le jour suivant, les échantillons de tissus ont
été coupés dans leur longueur afin de traverser les différentes structures de la peau ainsi que la forme
injectée (Figure 3.10).

Prélevement des tissus
entourant le gel implanté

Fixation dans le formol et - Inclusion en paraffine

P — —_— ,

découpe longitudinale - Coupe de 5 pm,

- Montage des lames,

- Coloration a I’hématoxyline et éosine

I

Figure 3.10 : Découpe des échantillons de tissus entourant la zone d'injection.

Les morceaux d’échantillon obtenus ont été inclus dans la paraffine. Des coupes de 5 pm d’épaisseur des
tissus paraffinés ont ensuite été réalisées au microtome. Les coupes sont placées sur une lame en verre,
déparaffinées et colorées avec un mélange hématoxyline-éosine. Finalement, les préparations sont
montées entre lames et lamelles pour permettre leur conservation et leur observation. Toutes les étapes
de préparation des tissus ont été réalisées par le Département de Pathologie Cellulaire et Tissulaire du CHU

d’Angers sous le contrble du Pr Marie-Christine Rousselet.

Les lames ont été scannées avec un scanner de lame compléte Aperio (Scanscope CS System, Aperio
Technologies, Leica Biosystems Imaging, Wetzlar, Allemagne) pour obtenir des images de haute résolution,
observées avec le logiciel Aperio image scope® (Leica Biosystems Imaging, Wetzlar, Allemagne). Pour
chaque image, différents parameétres ont été évalués : le recrutement de leucocytes, la présence de
fibroblastes et de dépot de collagéne et, enfin, la création de nouveaux capillaires sanguins. Chacun de ces

paramétres a été noté avec I'un des grades suivants : normal, minimum, moyen, modéré et important.
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VII.2. Résultats

Les administrations en SC des trois formes testées n‘ont pas posé de problémes particuliers. De par sa
fluidité, I'huile de sésame est moins bien retenue et a tendance a refouler par le point d‘injection, ce qui
n'a pas été observé pour les formes gélifiées. Durant les premiéres 24 heures aprées |'administration des 3
formules, des comportements de grattage et de toilettage du site d'injection ont pu étre observés chez les
animaux mais n‘ont pas été reportés au-dela de cette période. Tout le long de I'étude, aucun animal n‘a
présenté de modification de son comportement (diminution du toilettage, asthénie) ou de signe de
souffrance. Les poids des animaux ont été fréquemment controlées car une perte de masse corporelle reste

le meilleur marqueur de souffrance (Figure 3.11).

350 +
C
@ 300 -
e
o
©
(%]
C
g 250 -
o
€
(%]
©
ks
a.
200 -
B Hydrogel de NCLs
O Huile de sésame
A Organogel
150 v+
0 5 10 15 20 25 30

Temps (jours)

Figure 3.11 : Evolution des poids des rats femelles (Sprague-Dawley) ayant recu une injection sous-
cutanée (500 pL) d'hydrogel de NCLs (NCLs de 50 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/Miabraac) 3 la
concentration de 410,2 mg.mL?) (W), d'organogel (contenant 1% de Cyt-C16 (m/Mmuiabratac)) (O) ou

d’huile de sésame (A). (n=3-54, moyenne * écart-type).

Quelle que soit la formulation regue, les animaux présentent une évolution de leur poids équivalente. La
prise de poids ne présente pas de cassure et suit I'évolution normale pour cette espéce. Les trois formules
administrées ne semblent pas modifier I'état de santé général des rats. Par ailleurs, les formes injectées
restent visibles tout au long de I'étude sous la forme d’une grosseur sous la peau. La zone entourant le
site d'injection ne semble pas infectée, érythémateuse ou douloureuse. Sur les 54 animaux traités, seul
deux, ayant recu l'organogel, ont présenté une crolite au niveau du site d'injection. Lors du sacrifice de
chaque animal, un prélévement de sang a été réalisé pour permettre un bilan hématologique complet sur

sang frais (Tableaux 3.4 et 3.5) et un bilan biochimique sur plasma (Tableau 3.6).
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Tableau 3.4 : Bilans hématologiques. Concentrations en hématies et hémoglobine, hématocrite, volume globulaire moyen (VGM), teneur corpusculaire moyenne
en hémoglobine (TCMH), concentration corpusculaire moyenne en hémoglobine (CCMH), concentration en plaquettes et volume plaquettaire moyen (VPM) dans le
sang de rats femelles (Sprague-Dawley) ayant recu une injection sous-cutanée (500 uL) d’hydrogel de NCLs (NCLs de 50 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16

(m/Mmuabrarac) @ la concentration de 410,2 mg.mL™!), d’organogel (contenant 1% de Cyt-C16 (m/muasratac)) ou d’huile de sésame (HS). (n=3, moyenne * écart-

type).
Hématies . . ; i Plaquettes
Hémoglobine Hématocrite VGM TCMH CCMH VPM
x 107 (g/dL) (%) (fL) (P9) (9/dL) x 10° (f1)
(/L) (/L)
Groupe contréle 7,1£0,1 12,7 £ 0,3 37,7 £ 1,7 53,0+ 1,9 17,9+0,3 33,8+ 1,8 532,3 £ 63,1 7,6 £0,3
1 jour HS 7,8 0,3 13,9 £0,2 41,1 £0,4 529+1,9 179 +0,6 33,9+0,6 586,3 £ 70,8 7,43 £ 0,3
Hydrogel 7,5+0,2 13,4+ 0,4 40,0 £ 0,55 53,6 + 1,2 18,0 £ 0,2 33,5+ 0,7 649,0 + 113,5 7,8+0,1
Organogel 7,8 0,5 14,1 + 0,4 41,4 £0,9 53,6 £ 2,3 18,2 £ 0,7 34,0 £ 0,2 685,7 + 51,3 7,5+0,1
2 jours HS 7,4+0,3 14,0 £ 0,5 43,6 £ 1,3 59,0 £ 1,1 19,0 £ 0,3 32,2+0,1 679,3 + 73,3 7,3+0,3
Hydrogel 7,9 £0,2 14,9 £ 0,3 45,1+ 0,7 57,0 £ 1,0 18,9 £ 0,4 33,1+0,2 547,0 + 41,9 7,0+0,1
Organogel 8,2+0,1 15,2+ 0,4 45,8 £ 1,0 56,1 £ 1,5 18,6 £ 0,5 33,1 +£0,2 645,3 £ 43,8 7,2+0,1
4 jours HS 7,8+0,1 14,7 £ 0,2 43,9 £ 0,6 56,2 + 1,4 18,9 £ 0,2 33,6 = 0,6 513,0 £ 142,6 7,5+0,1
Hydrogel 7,7 £0,2 14,4 + 0,4 42,8 £1,3 55,9 + 1,5 18,8 £ 0,6 33,6 £ 0,1 702,0 + 48,5 7,2+0,3
Organogel 8,0+0,1 14,5 + 0,4 42,7 £ 1,1 53,2+ 1,4 18,1 £ 0,5 34,0+ 0,4 640,0 + 67,0 7,2+0,2
7 jours HS 7,104 13,7 £ 0,7 41,4 £ 2,4 58,0 £ 0,3 19,1+ 0,1 33,0+ 0,2 586,7 £ 58,6 7,6 £0,2
Hydrogel 7,9+0,1 14,6 + 0,4 44,1+ 1,4 55,7 + 1,7 18,4 £ 0,4 33,0 £ 0,3 676,3 + 90,8 7,6 £ 0,2
Organogel 8,1+ 0,4 14,7 £ 0,6 44,5+ 1,3 55,0 + 2,1 18,2 + 0,8 33,0 £ 0,3 627,7 £ 14,3 7,4+0,3
14 jours HS 75+0,1 14,1+ 0,5 41,9+1,2 55,7 £ 0,6 18,8 £ 0,5 33,8 £ 0,8 621,3 + 35,0 75+0,1
Hydrogel 7,7 0,1 14,4 £ 0,5 43,3+ 1,4 56,6 = 1,6 18,8 £ 0,6 33,2+ 0,2 595,0 + 11,4 7,5+0,1
Organogel 7,4+0,1 13,7 £ 0,4 41,3+1,0 56,0 + 0,4 18,6 £ 0,2 33,3+0,1 568,0 + 94,3 7,5+ 0,2
28 jours HS 7,2+0,1 13,2+0,2 41,6 £0,2 57,6 + 1,4 18,3+ 0,5 31,8 £ 0,2 634,0 = 77,5 7,4 +0,1
Hydrogel 7,9 +0,1 14,2 £ 0,9 44,3 + 2,8 56,1 £ 0,5 18,0 £ 0,1 32,0 £ 0,4 675,3 £ 59,2 7,4 +0,2

Organogel 7,6 £0,1 13,8 +0,2 42,8+ 0,7 56,1 + 0,2 18,0 £ 0,3 32,1+ 0,4 704,3 + 47,7 7,5+0,2
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Tableau 3.5 : Formule leucocytaire. Concentration en leucocytes et proportion en granulocytes neutrophiles, lymphocytes, monocytes, granulocytes éosinophiles et
granulocytes basophiles, dans le sang de rats femelles (Sprague-Dawley) ayant recu une injection sous-cutanée (500 uL) d’hydrogel de NCLs (NCLs de 50 nm,
réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muabrerac) @ la concentration de 410,2 mg.mL?), d'organogel (contenant 1% de Cyt-C16 (m/muiabrarac)) ou d'huile de sésame

(HS). (n=3, moyenne + écart-type).

Leucocytes Granulocytes Granulocytes Granulocytes
Lymphocytes Monocytes
x 10°° Neutrophiles (%) (%) Eosinophiles Basophiles
(/L) (%) (%) (%)
Groupe contréle 10,6 £ 2,0 8,6 2,2 86,5* 5,7 23+1,7 2,621 0,03 £ 0,06
1 jour HS 13,5 + 4,3 6,4 %22 91,6 £ 3,4 1,1+14 0,9+0,2 0,00 = 0,00
Hydrogel 12,1+ 1,8 8331 88,7 £ 3,6 2,1+0,6 0,9+0,3 0,00 = 0,00
Organogel 11,5+ 1,8 13,1 £ 4,1 84,8 + 3,6 1,1+0,9 1,1+0,2 0,00 + 0,00
2 jours HS 17,6 £9,1 7,6 1,4 89,1 = 3,6 2,9 +2,3 0,4+0,4 0,03 + 0,06
Hydrogel 14,7 £ 2,7 8,3+38 87,5+ 4,6 3,5+0,7 0,7+0,3 0,07 £ 0,06
Organogel 15,7 £ 0,6 15,2 £ 9,6 82,2+38,3 2,1+1,4 0,5+0,5 0,00 + 0,00
4 jours HS 98+1,3 7,2%+0,9 89,8 £ 0,2 2,2+0,9 0,8+0,3 0,00 + 0,00
Hydrogel 12,5 £ 2,3 8,1+1,0 89,7 1,2 0,9+0,8 0,9+0,4 0,00 + 0,00
Organogel 13,4 + 2,3 11,2 £ 5,4 86,2 = 3,6 2,1+£1,6 0,4 +0,5 0,03 + 0,06
7 jours HS 109+ 7,2 7,6 1,5 90,1+ 2,1 1,8+0,5 0,4+0,2 0,03 £ 0,06
Hydrogel 13,7+ 0,7 11,0+ 3,4 85,3 £ 4,2 29+0,8 0,8+0,2 0,03 £ 0,06
Organogel 20,7 + 10,1 7,5+1,9 89,6 = 2,4 2,2+1,6 0,6 0,2 0,03 + 0,06
14 jours HS 12,6 £ 1,6 6,3+ 1,2 90,2 + 1,1 2,5+0,2 1,0 £ 0,3 0,00 + 0,00
Hydrogel 15,9 + 4,2 7,1+0,5 89,8 +1,8 2,3+0,9 0,8+0,4 0,03 + 0,06
Organogel 12,0 = 10,6 9,1+ 4,2 87,7 £ 3,7 2,3+0,6 0,9+0,0 0,05 + 0,07
28 jours HS 10,3+ 1,6 10,1 £ 3,9 87,1 £5,1 1,6 £1,4 1,2+0,2 0,03 + 0,06
Hydrogel 13,6 £ 3,4 8,9%1,7 86,9 £ 0,7 32+1,6 1,0 £0,2 0,07 + 0,06
Organogel 9,4 +0,3 8,404 88,6 £ 1,8 1,8+1,5 1,1 +£0,3 0,00 + 0,00
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Tableau 3.6 : Analyse biochimique plasmatique. Concentrations en urée, sodium, potassium, chlore, en créatinine, phosphatase alcaline, aspartate aminotransférase
(ASAT) et alanine aminotransférase (ALAT) dans le plasma de rats femelles (Sprague-Dawley) ayant recu une injection sous-cutanée (500 L) d’hydrogel de NCLs
(NCLs de 50 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muiabrarac) @ la concentration de 410,2 mg.mL!), d'organogel (contenant 1% de Cyt-C16 (m/miabratac)) OU

d’huile de sésame (HS). (n=3, moyenne * écart-type).

Urée Sodium Potassium Chlore Créatinine Phosphatase
alkaline ASAT (UI/L) ALAT (UI/L)
(mmol/L) (mmol/L) (mmol/L) (mmol/L) (pmol/L)
(UI/L)

Groupe contréle 7,8+0,6 140,3 £ 0,6 4,2+04 105,0 £ 0,0 32,3+3,1 201,3 £ 44,5 160,5 + 60,1 85,0 £ 17,0
1 jour HS 8,0+0,6 140,0 £ 0,0 4,1+0,3 1053+ 1,2 39,7 £ 4,0 141,7 £ 22,2 168,7 + 52,7 112,7 + 16,8
Hydrogel 7,0£0,9 138,3 £ 0,6 4,7 £0,3 105,0 £ 1,0 37,0 £ 3,0 147,3 £ 27,5 158,0 £ 49,1 78,3 £ 21,0

Organogel 7,8+0,6 139,7 £ 1,2 4,4 £0,3 105,7 £ 1,5 39,0 +£ 2,7 128,3 + 16,9 135,0 + 13,2 80,7 £ 19,4

2 jours HS 7,6 0,4 138,3+ 1,5 5,0+0,4 103,3+ 1,5 32,7 £ 3,2 351,3 + 75,6 152,7 + 57,3 99,3 + 12,6
Hydrogel 6,6 £0,3 140,3 £ 1,2 39+0,5 104,7 £ 0,6 30,0 £ 2,0 227,3 £ 27,0 143,7 + 64,7 90,3 + 13,4

Organogel 6,9 £0,5 139,0 £1,0 4,3+0,2 105,0 £ 0,0 42,7 £ 2,1 214,3 + 27,7 111,3 £ 19,0 89,3 £ 13,0

4 jours HS 8,3+0,8 137,7 £ 2,1 4,4 +£0,4 103,0 £ 1,0 32,0 £ 3,5 242,7 = 50,0 111,0 + 30,8 79,0 £ 15,7
Hydrogel 7,9+1,3 139,0 £ 1,0 4,8 £0,6 105,0 £ 1,0 33,3+5,5 238,0 + 43,0 120,0 £ 17,1 79,33 £ 4,2

Organogel 7,1+0,9 138,7 £ 1,2 4,1+£0,2 105,3 £ 2,1 37,7 £ 5,5 174,7 + 20,1 112,7 £ 8,4 70,3 £ 21,6

7 jours HS 9,0+0,5 138,7 £ 0,6 50+0,4 105,0 £ 2,0 36,0 £ 5,2 260,0 = 17,1 153,7 £ 33,1 86,7+ 7,1

Hydrogel 7,2+0,3 137,7 £ 1,5 52+0,3 103,3 £ 0,6 29,7 £ 5,5 201,3 + 18,6 125,3 + 35,2 78,3 %5,5

Organogel 7,5+0,3 139,0 £1,0 4,8 £0,3 103,0 £ 1,0 33,7+ 3,5 197,7 + 18,9 148,0 + 45,9 77,0 £ 5,6

14 jours HS 8,2+0,2 138,7 £ 1,5 4,8 £0,2 102,7 £ 0,6 35,0+ 5,0 222,7 = 30,0 108,0 + 14,0 71,0 £ 14,1
Hydrogel 8,2+0,5 136,0 £ 0,0 5,3+0,0 102,3 £ 0,6 33,7+1,5 262,0 + 36,8 129,0 + 40,6 73,3+ 8,4

Organogel 8,3+0,8 139,0 = 0,0 4,7 £0,4 104,7 £ 1,5 32,3+ 5,0 225,7 £ 10,3 126,0 = 11,8 78,7 + 18,2

28 jours HS 6,7+0,8 137,7 £ 1,5 4,7 £0,4 105,0 £ 1,0 34,7 £ 2,1 191,7 £ 29,0 129,7 % 43,0 73,3+ 22,9
Hydrogel 6,0 £ 0,3 139,0 £ 1,7 4,6 £ 0,1 104,0 £ 2,0 32,7+1,5 241,3 + 43,1 113,7 £ 12,1 81,7 = 14,1
Organogel 7,0£0,2 138,0 £ 1,7 4,4 £ 0,5 103,0 £ 2,0 26,3 £ 4,2 187,0 £ 23,3 168,0 + 60,9 124,7 + 54,9
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Quels que soient la forme injectée et le temps considéré, le bilan hématologique n’est pas modifié de fagon
significative durant I'étude. Entre le second et le quatorziéme jour, le nombre global de leucocytes semblent
légérement augmenté. Cependant, ces nombres restent proches des valeurs considérées comme normale
dans la littérature (3.10° a 15.10° /L) [14]. De plus, la répartition en pourcentage des différents types de
cellules leucocytaires reste inchangée au cours de I'étude. Enfin, les bilans biochimiques des animaux

restent constants.

Pour chaque sacrifice, les tissus entourant I'implant injecté ont été prélevés. Les coupes de tissus ont
ensuite été colorées avec une coloration hématoxyline-éosine. L'hématoxyline permet de colorer les
structures contenant I’ADN et I'éosine colore spécifiquement en rose les protéines. Ainsi, les noyaux des
cellules ressortent en bleu-violet, tandis que les cytoplasmes et la matrice extracellulaire présentent

différentes nuances de roses [15].

Les différentes lames sont comparées avec un contréle sain (Figure 3.12) et pour chaque condition

(formules et temps) une note a été attribuée (Tableau 3.7).

- épiderme

- derme
Capillaires sanguins

b Tissus adipeux

- Tissus musculaires

Figure 3.12 : Coupe histologique d’un tissu sous cutanée non traité.
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Tableau 3.7 : Réactions des tissus avoisinants les implants : injection sous-cutanée (500 pL) d’hydrogel
de NCLs (NCLs de 50 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muiasrarac) @ la concentration de 410,2

mg.mL1), d'organogel (contenant 1% de Cyt-C16 (m/mutabrarac)) OU d’huile de sésame (HS) chez des rats

femelles (Sprague-Dawley). (n=3, moyenne * écart-type).

Fibroblastes et

Infiltration de o Néo-
leucocytes depot‘de angiogéneése
collagene
1 jours HS +++ 0 0
Hydrogel +++ 0 0
Organogel +++ 0 0
2 jours HS +++ 0 0
Hydrogel +++ 0 0
Organogel +++ 0 0
4 jours HS +++ +/- +/-
Hydrogel +++ +/- 0
Organogel +++ + +/-
7 jours HS ++ ++ +
Hydrogel ++ ++ +
Organogel ++ ++ +
14 jours HS + +++ ++
Hydrogel + +++ +++
Organogel + +++ ++
28 jours HS +/- +++ ++
Hydrogel +/- +++ +++
Organogel +/- +++ ++

0 : normal, +/- : minimum, + : moyen, ++ : modéré et +++ : important

Dés les premiéres 24 heures, une réaction inflammatoire aigué est observée pour les trois formules. La

zone qui contenait la forme injectée est bien visible. Cette cavité ovoide est vide de toute structure. En

effet, les étapes de préparation du tissu ont conduit a I'élimination de la formule et aucun tissu vivant ne

s'y est infiltré. La réaction inflammatoire se traduit par le recrutement de nombreux leucocytes tout autour

du site d'injection. Ces cellules sont principalement composées de granulocytes neutrophiles et de quelques

granulocytes éosinophiles. Plus ces cellules sont proches des marges de la cavité et plus elles sont

concentrées. Les tissus avoisinants présentent également un cedéme interstitiel qui semblent légerement

plus importants pour les formes gélifiées. Aprés 48 heures, les cavités contenant les formulations sont

toujours bien délimitées et le recrutement des granulocytes se poursuit.
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HS Hydrogel de NCLs Organogel

o e O Th

Figure 3.13 : Coupes histologiques représentatives des réactions tissulaires observés autour du site
d'injection des implants au second jour : injection sous-cutanée (500 pL) d’hydrogel de NCLs (NCLs de
50 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muiabrarac) @ la concentration de 410,2 mg.mL), d’organogel
(contenant 1% de Cyt-C16 (m/mLabrafac)) ou d’huile de sésame (HS) chez des rats femelles (Sprague-
Dawley). Zone contenant la formule injectée (fleche noire), leucocytes (fleches bleues), vaisseaux

sanguins (fleches rouges), capsule fibreuse (fléche verte).

A partir du quatriéme jour d’observation, le nombre de leucocytes présents dans les tissus se stabilise et

quelques fibroblastes apparaissent.

Aprés une semaine, les granulocytes commencent a diminuer et cédent leur place aux macrophages. De
plus, autour des formes implantées, les fibroblastes se multiplient. Les zones d'injection des formes
organogel et huile de sésame gardent le méme aspect de cavité vide et bien délimitée par contre I'espace
contenant I'hydrogel de NCLs change d’aspect. En effet, la cavité se fragmente en plusieurs grandes

vacuoles entre lesquelles des tissus vivants s'infiltrent.
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HS Hydrogel de NCLs Organogel

d'injection des implants au septiéme jour : injection sous-cutanée (500 pL) d’hydrogel de NCLs (NCLs de
50 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muiabrarac) @ la concentration de 410,2 mg.mL™t), d'organogel
(contenant 1% de Cyt-C16 (m/muiabrafac)) ou d’huile de sésame (HS) chez des rats femelles (Sprague-

Dawley). Zone contenant la formule injectée (fleche noire), leucocytes (fléches bleues), vaisseaux

sanguins (fleches rouges), capsule fibreuse (fleche verte).

Au quatorziéme jour, les cavités qui contenaient I'organogel et I'huile de sésame sont toujours visibles et
vides. Les formes hydrogels présentent un aspect de plus en plus infiltré par la matrice extracellulaire et
quelques cellules. Les cavités vides ou non sont maintenant entourées d'une capsule fibreuse composées
de fibroblastes et de dépot de collagéne. Quelques leucocytes, principalement des cellules mononuclées
(macrophages et lymphocytes), sont encore retrouvés a l'intérieur et autour de cette capsule mais leur

nombre reste modéré. De plus, des capillaires sanguins nouvellement formés peuvent étre observés tout
autour de l'implant.
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HS Hydrogel de NCLs Organogel

1

EHRE
Figure 3.15 : Coupes histologiques représentatives des réactions tissulaires observés autour du site

d'injection des implants au quatorziéme jour : injection sous-cutanée (500 L) d’hydrogel de NCLs (NCLs
de 50 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muasrarac) @ la concentration de 410,2 mg.mL),
d’organogel (contenant 1% de Cyt-C16 (m/muiabrafac)) ou d’huile de sésame (HS) chez des rats femelles
(Sprague-Dawley). Zone contenant la formule injectée (fleche noire), leucocytes (fleches bleues),

vaisseaux sanguins (fleches rouges), capsule fibreuse (fléche verte).

Le développement d’une fibrose conséquente autour des formules est classique des réactions
inflammatoires de type réaction a corps étrangers. Le corps étranger est entouré par un granulome
macrophagique composé de tissus fibreux et de macrophages qui tentent de phagocyter le corps étranger.
Lorsque ce dernier est de taille importante les macrophages s'accumulent sur sa périphérie et finissent par
fusionner ensemble sous la forme de cellules géantes (cellules de Miiller). Dans la littérature, I'injection
d'huile dans les tissus conduit a un oléome dans lequel le granulome macrophagique s'associe en général

a une fibrose rétractile marquée [16].

A la fin de I'étude, quatre semaines aprés leur administration, les cavités contenant I'huile et I'organogel
sont toujours bien délimitées et acellulaires. Elles sont entourées d'une capsule fibreuse. Les hydrogels
présentent, quant a eux, un aspect de plus en plus fragmenté et infiltré par des cellules. Cependant, la

zone d'injection est également entourée d’une capsule de fibroblastes.
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HS Hydrogel de NCLs Organogel
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Figure 3.16 : Coupes histologiques représentatives des réactions tissulaires observés autour du site
d'injection des implants au vingt-huitiéme jour : injection sous-cutanée (500 uL) d’hydrogel de NCLs
(NCLs de 50 nm, réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muasrarac) @ la concentration de 410,2 mg.mL™),
d’organogel (contenant 1% de Cyt-C16 (m/miabratac)) ou d’huile de sésame (HS) chez des rats femelles

(Sprague-Dawley). Zone contenant la formule injectée (fleche noire), leucocytes (fleches bleues),

vaisseaux sanguins (fleches rouges), capsule fibreuse (fléche verte).

Durant la semaine qui suit leur injection, les hydrogels de NCLs et les organogels testés provoquent une
premiére phase d'inflammation aigué qui est suivie par une phase sub-chronique/chronique. Cette réaction
inflammatoire est locale et ne présente pas de signe de gravité associé. Par ailleurs, le traumatisme induit
par le passage de l'aiguille lors de l'injection participe également au déclenchement de I'inflammation aigle.
Enfin, les formes utilisées ont été réalisées dans des conditions propres mais non parfaitement aseptiques,
ce qui a pu également augmenter la réaction inflammatoire. Bastiat et al. ont développé des formes
organogels a base d’huile de carthame en administration SC, pour libérer la rivastigmine, qui est un PA
utilisée dans le traitement de la maladie d’Alzheimer. Ces organogels réalisés et administrés en condition
aseptique, ont présenté une réponse inflammatoire de type corps étranger, comparable en intensité a celle
que nous observons [17]. Par ailleurs, le controle composé d’huile de sésame provoque les mémes
réactions que les deux formes gélifiées. L'huile de sésame est actuellement un excipient utilisé pour des
formes destinées a une injection parentérale. Ainsi, les réactions provoquées par les deux plateformes

gélifiées semblent acceptables.

Cette étude a été réalisée sur une période d’un mois, qui n’est pas suffisante pour observer la dégradation
compléte des formes injectées. Une étude de plus longue durée serait intéressante pour étudier le devenir
des gels ainsi que la cicatrisation de tissus les entourant. L'utilisation de modéles animaux supplémentaires

permettrait également d’élargir cette étude de tolérance.
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VIII. Conclusion

L'objectif de ce chapitre était I'évaluation in vitro et in vivo des plateformes gélifiées développées dans le

chapitre 1I, en vue de leur utilisation en tant que forme injectable.

Plusieurs résultats importants ont été obtenus :
1. Les hydrogels de NCLs conservent leurs propriétés viscoélastiques sur une période de 6 mois ;
2. L'injection des hydrogels de NCLs est possible avec une seringue munie d'une aiguille (18, 21 ou
26 G) sans altérer leur structure ;
3. Aucune toxicité supplémentaire n'a été observée lorsque les NCLs sont modifiées par la Cyt-
Ci6;
4, L'étude de la libération des NCLs montre que celle-ci est prolongée par rapport a une forme

suspension.

Ces trois derniéres particularités, prouvées in vitro, font des hydrogels de NCLs des candidats
particulierement intéressants pour étre utilisés comme forme injectable permettant une libération
prolongée. Cependant l'intégrité des NCLs lorsqu’elles sont conservées plusieurs mois sous leur forme
gélifiée reste a vérifier. En effet, aprés un mois de conservation, une augmentation des valeurs de Z-
average et de PdI des NCLs a été montrée. A ce jour, nous n‘avons pas pu prouver si cette altération est

liée a un mauvaise redispersion des NCLs ou une réelle modification de leur forme.

Enfin, une étude de tolérance a été menée chez des rats femelles, pendant 1 mois, aprés que les formes
hydrogels de NCLs et organogels aient été injectées en SC. D’'une maniére générale, les implants ne
modifient pas I'état général de santé des animaux (masse corporelle, comportement, bilans biochimique
et hématologique). L'observation des tissus entourant les implants (hydrogels de NCLs ou organogel)
montrent une réaction inflammatoire localisée et séparée en deux temps : une réaction inflammatoire
aigué durant 48 h post administration, suivi d'une inflammation sub-chronique. Ce processus inflammatoire
correspond a une inflammation de type corps étranger et est comparable avec la réponse induite par
I'injection dans les mémes conditions d’huile de sésame, qui est un excipient autorisé pour les préparations
injectables. Il est important de noter que seul les implants hydrogels de NCLs présentent une infiltration
par des tissus biologiques contrairement aux formes lipidiques. Ce qui pourrait étre di a sa composition
contenant une phase aqueuse importante ou a la libération progressive de NCLs. Cette particularité peut
présager une meilleure cicatrisation des tissus aprés la résorption compléte du gel. L'étude de tolérance a
été menée sur une période d’'un mois qui n'est pas suffisante pour conduire aux complétes résorptions de
I'nydrogel de NCLs et de I'organogel. Une étude plus longue devra donc étre menée pour la compléter. Par

ailleurs, la formation d'une capsule fibreuse autour du gel durant la phase d'inflammation sub-chronique
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pourrait occasionner une variation des profils de libération des PAs. Cette question pourra étre résolue en

réalisant une étude pharmacocinétique de ces formes.
Dans ce chapitre, les résultats in vitro et in vivo obtenus pour les hydrogels de NCLs et les organogels sont

prometteurs pour permettre leur utilisation en tant que plateforme de libération de PAs. Dans les deux

prochains chapitres, deux applications utilisant les formes hydrogels de NCLs seront abordées.
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Chapitre IV :

Devenir des nanocapsules lipidiques apres leur
injection sous-cutanée.
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Chapitre IV

I. Avant-propos

Les hydrogels de NCLs développés se destinent a étre administrés localement ou en sous-cutanée.
Injectés en sous-cutanée (SC), ils forment un dépdt sous la peau a partir duquel les NCLs se détachent
progressivement pour étre libérées. Les injections SC sont faciles a mettre en ceuvre et le patient peut
étre formé a réaliser ce geste lui-méme. Pourtant cette voie n'est relativement que peu envisagée dans
les recherches en nanomédecines. Ainsi, les injections SC de NCLs n‘ont été testées in vivo qu’avec deux
actifs : la Gem-C12 dans le cadre i) de la restauration d’une réponse immunitaire dans des modéles
tumoraux de lymphome et de mélanome (en ciblant de maniére spécifique une sous-population de
cellules immunitaires : les « myeloid-derived suppressor cells » ou MDSC) [1] ou ii) dans le traitement de
métastases dans le médiastin de tumeurs bronchiques non a petites cellules [2] et I'ivermectine pour le

développement d’un traitement antiparasitaire [3].

A ce jour, trés peu d'informations sont disponibles sur le devenir des NCLs aprés leur injection SC.
L'utilisation des formes hydrogels de NCLs va permettre la libération des NCLs dans le tissu sous-cutané,
il est donc primordial de connaitre le devenir des NCLs pour ensuite pourvoir proposer des applications
thérapeutiques adaptées. La forme hydrogel n’étant pas administrable par voie intraveineuse (IV), nous
avons d‘abord réalisé une étude sur les formes suspensions afin de pouvoir comparer les injections SC et
Iv.

Le devenir des NCLs a donc été étudié en injectant en SC et en IV des formes suspensions chez le rat
(Sprague Dawley). Différents sites d'injection SC ont également été comparés. Les pharmacocinétiques
et biodistributions des NCLs ont été établies sur une période de quatre semaines. Les NCLs étaient
suivies grace a une sonde fluorescente : le 1,1'-dioctadécyl-3,3,3’,3'-tetraméthylindodicarbocyanine 4-

chlorobenzénesulfonate (DiD).

Etonnamment, les profils pharmacocinétiques ont montré que quasiment aucune NCLs n’est retrouvée
dans la circulation sanguine aprés une injection SC. La taille des NCLs semble les empécher de pouvoir
rejoindre les capillaires sanguins a partir du tissu sous-cutané. Par contre, l'injection IV permet de
retrouver des NCLs a la fois dans la circulation sanguine et dans tous les organes prélevés (foie, rate,
ganglions lymphatiques). Aprés une injection SC, les ganglions lymphatiques sont principalement et

majoritairement ciblés par les NCLs.

L'injection SC permet une séquestration des NCLs dans la circulation lymphatique dont elles suivent le
flux. Ainsi le site d’administration a également une importance car les NCLs ne pourront atteindre que les
ganglions lymphatiques présents en aval de la circulation lymphatique a partir du site d'injection. Cette

circulation est ascendante dans I'animal. Elle part des membres inférieurs en remontant vers le thorax,
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ce qui signifie qu’une injection SC au niveau de la queue a permis de cibler un plus grand nombre de
ganglions qu‘une injection derriére la nuque du rat. Par ailleurs, dépendant du site d'injection SC, ce

ciblage « passif » des ganglions lymphatiques est plus spécifique qu'avec une injection IV.

Ces travaux ont fait 'objet d'une publication dans le journal « European Journal of Nanomedicine » en
2015 [4].
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Marion Pitorre, Guillaume Bastiat*, Elodie Marie dit Chatel and Jean-Pierre Benoit

Passive and specific targeting of lymph nodes:
the influence of the administration route

Abstract: Patients diagnosed with an advanced-stage
cancer present a dismal prognosis due to the presence
of metastases. From the primary tumor, the cancer cells
are disseminated via lymphatic circulation; metastases
develop initially in lymph nodes. Therefore, the target-
ing of lymph nodes needs to be improved in the design of
future chemotherapy, and one way to ensure this target-
ing is by using the subcutaneous (SC) route. Using lipid
nanocapsules (LNCs) (40 nm and fluorescently-labeled
with DiD) as nanocarriers, a correlation between the SC
injection site (behind the neck, the right and left flanks,
and above the tail) for LNC administration and specific
lymph node accumulation (left and right cervical, axillary
and inguinal lymph nodes) was achieved for Sprague-
Dawley rats. The pharmacokinetic and biodistribution
profiles confirmed the absence of LNCs in systemic circu-
lation after SC administration due to the optimal size of
the LNCs. With appropriate SC administration, LNCs can
accumulate in specific lymph nodes, whereas IV admin-
istration led to a weak accumulation of LNCs in all lymph
nodes. Specific accumulation followed the lymph flow:
bottom-up from the lower to upper limbs and top down
from the head, with two lymph circulation partitions:
right upper limb and the rest. Administration above the
tail presented high inguinal and axillary lymph node
accumulation whereas weak accumulation was observed
after administration behind the neck. LNCs administered
in the left flank only accumulated in the left inguinal and
axillary lymph nodes, whereas left and right inguinal
and axillary lymph nodes presented accumulation after
administration in the right flank. Cervical lymph nodes, in
the opposite direction of lymph flow, were never targeted
after SC administration, whatever the injection site.

*Corresponding author: Guillaume Bastiat, LUNAM Université,
Micro et Nanomédecines Biomimétiques, F-49933 Angers, France;
and Inserm, U1066 IBS-CHU, 4 rue Larrey, F-49933 Angers Cédex 9,
France, Phone: +33 244 688531, Fax: +33 244 688546,

E-mail: guillaume.bastiat@univ-angers.fr

Marion Pitorre, Elodie Marie dit Chatel and Jean-Pierre Benoit:
LUNAM Université, Micro et N édecines Bi ques,
F-49933 Angers, France; and Inserm, U106 6 IBS-CHU, 4rue Larrey,
F-49933 Angers Cédex 9, France

Keywords: lipid nanocapsules; lymph-node targeting;
subcutaneous administration.

DOI 10.1515/ejnm-2015-0003
Received January 8, 2015; accepted March 16, 2015

Introduction

Inthe USA, in 2014, cancer was the leading cause of death
and was responsible for the death of 1600 people per
day (1). The main explanation is poor treatment efficacy,
in spite of recent improvements [the 5-year relative sur-
vival rate for all cancer types increased from 49% to 68%
between 1975 and 2009 (1)], because the early detection
of cancer is very difficult to achieve. For example, pan-
creatic cancer usually develops without any symptoms in
the early stages, and only 9% of pancreatic cancer is diag-
nosed as non-metastatic cancer (1). Breast, colon, lung
and prostate cancers generally include some lymph-node
metastases, and these four types of cancer are themselves
responsible for almost half (47%) of all cancer deaths
(1). The presence of metastases in lymph nodes is always
a dismal prognosis for patients. Metastasis formation
results in the migration of cancer cells from the primary
tumor. Two ways are considered for cancer cell dissemina-
tion: via the blood circulation and the lymphatic system.
Although systemic circulation is often more readily acces-
sible to tumor cells, the lymphatic system gives a better
chance for metastasis formation. Firstly, the smallest lym-
phatic vessels are broader than blood capillaries and the
lymph moves slowly. Secondly, lymphatic fluid and inter-
stitial fluid have an almost identical composition, so the
lymph encourages tumor cell viability and proliferation.
Finally, lymph nodes can be compared to cell incubators:
lymph nodes enable the stagnation of cancer cells and
exchanges with blood (2, 3).

Currently, the treatment of lymph node metastases is
the conventional surgical resection of the lymph nodes,
often leading to complications such as pain, infection, and
lymphedema (1, 4). Moreover, the role of lymph nodes in
immune response against cancer is not well-known, and
their suppression can prove to be an obstacle to patient
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recovery. When tumors spread beyond the sentinel nodes,
patients are no longer surgical candidates because metas-
tasis resection often becomes impractical and inefficient.
In these cases, standard treatment is by systemic chemo-
therapy (1, 4). However, the lym phatic system is not easily
accessible by conventional intravenous chemotherapy,
which limits treatment efficacy (5). Additionally, chemo-
therapy is responsible for many side effects and poor com-
pliance. For all these reasons, the targeting of metastases
in lymph nodes can play a key role to improve cancer treat-
ment. Over the last 2 years, there have been various studies
focusing on the targeting of lymph nodes and the lym-
phatic system. Kono and collaborators developed specific
antigen-loaded liposomes to activate the immune response
system against tumor cells. These liposomes had their
surface modified with a pH-sensitive polymer, with the
objective of promoting antigen release in the endosomes
of dendritic cells, and to encourage cross presentation for
T cell activation (6, 7). Others studies used nanopatrticles
to release luciferin and allowed the in vivo imaging of
lymph-node metastases (8), and the release of immuno-
stimulating agents for vaccination (9) or against autoim-
mune diseases (10). The subcutaneous (SC) administration
of the treatment was the common administration route for
lymph-node targeting, and the injections were performed
in the vicinity of the target.

The goal of this study was to provide a correlation
between SC sites for nanocarrier administration and spe-
cific lymph-node accumulation. The choice ofthe nanocar-
rier was lipid nanocapsules (LNCs). This nanocarrier was
obtained using a solvent-free phase-inversion process and
was composed of a lipid core and a PEGylated surfactant
shell. Numerous studies have reported the use of LNCs with
intravenous (IV) or local brain administration (11, 12), but
no data have been published using SC administration. Phar-
macokinetic and biodistribution profiles were established
after SC administration, using four various injection sites:
behind the neck, the right and left flanks, and above the
tail. IVadministration was used as a control. Right and left
inguinal, axillary and cervical lym ph nodes were chosen as
organs of interest. For this purpose, fluorescence labeling,
using DiD, was performed to monitor LNC distribution.

Materials and methods
Materials

Labrafac® WL 1349 (caprylic-capric acid triglycerides) was pro-
vided by Gattefossé® S.A. (Saint-Priest, France). Kolliphor® HS15 (a
mixture of free polyethyleneglycol 660 and polyethyleneglycol 660
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hydroxystearate) was supplied by BASF (Ludwigshafen, Germany).
Sodium chloride and acetone were purchased from VWR (Fontenay-
sous-Bois, France). Span* 80 (sorbitane monooleate) was purchased
from Sigma (St. Quentin Fallavier, France). 1,1"-Dioctadecyl-3,3,3’,3-
tetramethylindodicarbocyanine  4-chlorobenzenesulfonate (DiD)
was provided by Life Technologies (Saint-Aubin, France). Water was
obtained from a MilliQ filtration system (Millipore, Paris, France).

Preparation of the formulations and characterization

The LNC technology was prepared following the phase-inversion
temperature (PIT) process (13). Briefly, 750 uL of DiD dissolved in
acetone (1 mg/mL) and acetone was evaporated before the addition
of Labrafac® WL 1349 (0.75 g), Kolliphor® HSI5 (125 g), Span® 80
(0.25 g), NaCl (0.045 g) and water (1.02 g). All were then mixed and
heated to 75°C under magnetic stirring followed by cooling to 45°C
(rate of 5°C/min). This cycle was repeated three times, and during
the final cooling at about 60°C, a sudden dilution with 2 mL room-
temperature water was added to dilute the emulsion and form DiD-
loaded LNCs. The resulting formulation was filtered (0.22 um filter)
and syringes with a 28-Gauge needle were filled with the LNC suspen-
sion. A non-loaded LNC suspension was also prepared as reported
previously without the first DiD addition step.

The hydrodynamic diameter (Z-average), the polydispersity
index (PdI) and the zeta potential of DiD-loaded LNCs were deter-
mined by dynamiclight scatteringusing a Zetasizer® Nano series DTS
1060 (Malvern Instruments S.A., Worcestershire, UK). LNC-based
formulations were diluted 1:60 (v/v) in deionized water. The curve
fittings of the correlation functions were performed using an expo-
nential fit (Cumulant approach) for Z-ave and PdI determinations
for LNC suspensions. Smoluchowski’s model was used to obtain
the zeta potential value. Each measurement was done in triplicate
at 25°C. Fluorescence measurements were assessed to control the
DiD loading in LNCs, using a microplate reader Fluoroscan Ascent®
(Labsystems SA, Cergy-Pontoise, France). Filter pairs with adequate
excitation and emission wavelength couples (hex-Aiem) were used,
i.e., 646—678 nm, respectively. Titration curves with DiD dissolved in
Labrafac® WL 1349 was performed to evaluate the encapsulationrate.

Animals

For in vivo studies, female Sprague-Dawley rats (Janvier Labs, Le
Genest-Saint-Isle, France) (n=120) were housed and maintained at
the university animal facility (SCAHU)in disposable plastic cages (4
animals per cage) containing environmental enrichment, with hard-
wood chip bedding, along with water and food ad libitum. The cages
were maintained in an air-conditioned room with a 12-h-light-12-h-
dark cycle. All the animal experiments were carried out in accord-
ance with EU Directive 2010/63/EU and with the agreement of the
“Comité d’Ethique pour I'Expérimentation Animale des Pays de la
Loire” (authorization CEEA; 2012-37 and 201273).

Pharmacokinetic and biodistribution studies

Rats (9 weeks old, n=24 for each group) were anesthetized (iso-
flurane) and 500 pL of DiD-loaded LNC suspensions were injected
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intravenously into the tail vein or subcutaneously behind the neck,
in left and right flanks or above the tail. From 30 min. to 24 h, about
300 pL of blood was removed from the lateral tail vein into a collec-
tion tube containing Li-heparin (Tube Micro from Sarstedt, Marnay,
France). In addition, 1, 3, 7, 14, 21 and 28 days post administration,
4 rats per group were sacrificed by carbon dioxide asphyxia. Blood,
organs (i.e., liver and spleen) and lymph nodes (i.e., left and right
inguinal, axillary and cervical lymph nodes) were removed. The
lymph node removal was performed as described by Tilney et al. (14).

For pharmacokinetic studies, each blood sample was diluted by
a factor of 2 with deionized water. The DiD concentrations (loaded
inside LNCs) in blood over time were determined using the micro-
plate reader at the excitation and emission wavelengths previ-
ously described, using extrapolation from the linear titration curve
(r*=0.988). The titration curve was established by mixing the DiD-
loaded LNC suspension (250 uL) and fresh blood from rats (250 pL),
with final DiD concentrations ranging from 0.05to 2 pg/mL. The DiD
concentration in blood was normalized in function of animal weight,
assuming blood represents 64 mL/kg of rat body weight (15), and
was reported as the percentage of the injected dose. The trapezoidal
method was used to determine the area under the curve (AUC) during
the whole experimental period.

For the biodistribution study, all organs and lymph nodes were
analyzed by a fluorescence CRI Maestro™ imaging system (Woburn,
USA). Semi-quantitative data were obtained by using a time exposi-
tion of 10 ms between 630 and 800 nm. The software Maestro 2.10
(Woburn, USA) was used to calculate the average signal expressed
in photons/cm’/s.

Results

LNC-based formulation

LNCs were obtained with the phase-inversion temperature
method (13) and are composed of an oily core (Labrafac®
WL 1349) surrounded by an organized assembly made
of sorbitan oleate (Span® 80) and PEGylated surfactants
(Kolliphor® HS15) with the PEG chains oriented towards
the aqueous phase. The DiD-loaded LNC diameter was
3816 nm (Z-average). The PdI was 0.12+0.05, i.e., a mono-
modal and monodispersed distribution. The zeta poten-
tial of the nano-objects was slightly negative (41 mV).
The wave length of Zetasizer® Nano Series DTS 1060 laser
beam used for the physico-chemical parameter analysis
is close to the DiD wave length excitation, and the auto-
correlation function is not optimal to determine the LNC
size using the Cumulant approach or others methods.
To confirm the DiD-loaded LNC parameters, non-loaded
LNCs were prepared and the Z-Ave, Pdl and zeta poten-
tial were found to be similar to those obtained with DiD-
loaded LNCs. Fluorescence analysis confirmed the total
encapsulation of DiD inside LNCs as previously reported
for others lipophilic carbocyanine dyes (16).
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LNC pharmacokinetics vs. injection sites and
administration routes in healthy rats

The pharmacokinetic profiles of fluorescent-labeled DiD-
loaded LNCs was examined after intravenous (IV) and
subcutaneous (SC) administration in Sprague-Dawley rats
(Figure 1). Four sites were chosen for SC injections: behind
the neck, in theright and the left flanks, and abovethetail,
whereasthetail vein was selected for IV injection. IV phar-
macokinetic profile was standard, with a first distribution
phase followed by the elimination step. The percentages
of injected dose of 1, 0.25 and <0.15% were recovered 1,
3 and 7-days post administration, respectively. It corre-
sponded to an AUC of 11 pg.h/mL. After SC administra-
tion, the blood exposition of DiD-loaded LNC was much
lower. The percentages of the injected dose were always
lower than about 0.4% whatever the post-administration
time and the injection site. It corresponded to an AUC of
0.008, 0.008, 0.005 and 0.007 pug.h/mL when the formu-
lation was subcutaneously injected behind the neck, in
the right flank, in the left flank and above the tail, respec-
tively, i.e., a decrease by a mean factor of about 1600.

LNC biodistribution vs. injection sites and
administration routes in healthy rats

To complete the pharmacokinetic study, the biodistribu-
tion of DiD-loaded LNCs was assessed after IV and SC
administrationsin Sprague-Dawleyrats. Semi-quantitative
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Figure1: Pharmacokinetic profiles (°% of administered dose of

DiD vs. time) of DiD-loaded lipid nanocapsules (LNCs) in healthy
Sprague-Dawley rats, after intr (V) administration in the
tail vein and sub cut: s (SC) administrations behind the neck, in
the right flank, in the left flank and above the tail (n=4, mean+SD).
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Figure 2: Biodistribution profiles of DiD-loaded lipid nanocapsules
(LNCs) in healthy Sprague-Dawley rats, afterintravenous (IV) admin-
istration in the tail vein and subcut: (SC) administration in
the right flank and abovethe tail. Semi-quantification of the fluores-
cence signals of the removed liver and spleen using fluorescence
images atvarious times post LNC administration (1, 3, 7, 14, 21 and
28 days) (n=4, meantSD).

fluorescence signals for liver and spleen extracted after 1,
3, 7, 14, 21 and 28 days are reported in Figure 2. One day
after IV administration, high DiD accumulation in the
liver and spleen were visible, followed by a continuous
decrease in the average fluorescence signal until 28 days.
After SC administration in the right flank and above the
tail, a very low accumulation was observed in the liver
and spleen one day after administration and throughout
the study. Whatever the time, all average fluorescence
signals were lower than values observed 28 days post IV
administration. Similar results were observed after SC
administration in the left flank and behind the neck of
the animal (data not shown). The high LNC accumulation
in the liver and spleen after IV administration were con-
sistent with the numerous published data using LNC (17,
18). In addition, the differences in the LNC biodistribution
profiles after IV and SC administration were correlated to
the pharmacokinetic profiles, since a very low fraction of
LNCs reached systemic circulation after SC administration
whereas the total injected dose was in the blood after IV
administration (Figure 1).

Left and right cervical, axillary and inguinal lymph
nodes were also extracted and the fluorescence signal was
analyzed after the IV (Figure 3A) and SC (above the tail,
in the right flank, in the left flank, and behind the neck
in Figure 3B, 3C, 3D and 3E, respectively) administrations.

After IV administration, the DiD accumulation was
distributed in a homogeneous fashion in all lymph
nodes studied, with a fairly limited fluorescence signal,
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whereas SC administration produced specific accumu-
lation depending on the injection site. Cervical lymph
nodes were never targeted by LNCs regardless the site
of SC administration. After administration behind the
neck, only the axillary lymph nodes (right and left) were
preferentially targeted by LNC. However this accumula-
tion presented low fluorescence values compared to the
other injection sites. The rats that had received an injec-
tion above the tail, presented a highly homogenous fluo-
rescence in inguinal and axillary lymph nodes on both
sides of the animal. LNCs subcutaneously delivered in the
left flank accumulated exclusively in the left side lymph
nodes, and mostly in the axillary lymph node. Finally,
after right flank administration, LNCs were spread over
both sides ofthe animal.

Discussion

This study was carried in orderto understand LNC circula-
tion in the animal body, focusing on the specific target-
ing of lymph nodes after SC administration from various
injection sites. The monitoring of LNCs was possible to
assess the pharmacokinetic and biodistribution profiles
and to make comparisons with IV administration, by
using fluorescent-labeled LNCs. For this purpose, DiD was
encapsulated in LNCs because the fluorescence and phys-
ico-chemical properties of DiD supported the choice of
this fluorescence labeling. It is highly fluorescent in lipo-
philic nanocarriers and weakly fluorescent in aqueous
media (19); the auto-fluorescence wavelength emitted
by animals is limited because it is a near-infrared fluoro-
phore (20, 21), and there is a strong fluorescence labeling
stability of the nanocarrier (no DiD release even in favora-
ble media) (16).

The SC administration of nanocarriers to deliver
anticancer treatment is a promising alternative to con-
ventional IV administration for lymph-node targeting.
Indeed, nanoparticles are small enough to travel through
the aqueous channels of the interstitial tissue, but large
enough to prevent their absorption into theblood. Size is a
fundamental parameter to reach the lymphatic circulation
system. With diameter <10 nm, nanoparticles are mainly
absorbed into theblood stream. When larger than 100 nm,
they do not spread through the lymphatic system, and
remain trapped in interstitial tissue (2, 3). Moreover, it has
been observed that lipid compositions for nanocarriers
improve lymphatic uptake efficiency, and that PEGylated
surface modification can improve lymph node targeting
(2, 3). Based on such observations, the LNCs used for this
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Figure 3: Biodistribution profiles of DiD-loaded lipid nanocapsules (LNCs) in healthy Sprague-Dawley rats, after (A) intravenous (IV) admin-

istration in the tailvein and subc

(SC) admini

ations (B) above the tail, (O in the right flank, (D) in the left flank and (E) behind

the neck. Semi-quantification of the fluorescence signals of the removed right (R) and left (L) inguinal, axillary and cervical lymph nodes
(LN) using fluorescence images at various times post LNC administration (1, 3, 7, 14, 21 and 28 days) (n=4, meantSD).

study have been identified as good candidates to target
the lymphatic system after SC administration: i) the size
of the LNCs was about 40 nm, which is in the optimal size
range; ii) the LNC core and shell were composed of triglyc-
eride and PEGylated surfactant.

Todeterminea correlation between the SCadministra-
tion sites and the targeted lymph nodes, the formulations
were administered to ratsin five different ways: IVadmin-
istration in the tail vein, and SC administration behind
the neck, on the right and left flanks, and above the tail.
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Two behaviors were observed after IV and SC administra-
tions. The distribution of LNCs after IV injection was not
specific and related to all the body as all the lymph nodes
were targeted (Figures 3A and 4A). The accumulation in
all lymph nodes was weak in comparison to the accumu-
lation observed after SC administration. SC administra-
tions enabled sequestration in the lymphatic system and
specific lymph node targeting (Figure 3B to 3E), without
absorption in the blood stream, preventing the accumu-
lation of LNCs in the liver and spleen (Figures 1 and 2).
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' . Inguinal LN

Figure 4: Biodistribution profiles of DiD-loaded lipid nanocapsules (LNCs) in healthy Sprague-Dawley rats, after (A) intravenous

(V) administrationin the tail vein and subcutaneous (SC) administration (B) above the tail, (C) in the right flank, (D) in the left flank
and (E) behind the neck. Diagrams of the animals in dorsal decubitus with the localization of LNC administration (star), lymph flow
(grey arrows), direct accumulation (solid red arrows) or passive spreading (dot red arrows) for LNC distribution, and positions of the

lymph nodes (oval).

In addition to lymph-node targeting efficacy, SC admin-
istration was a promising alternative to conventional
IV administration to avoid severe side effects due to too
much systemic exposure to chemotherapeutics. Using
gemcitabine-loaded LNCs, recent results have shown that
SC administration reduced the myelosuppression that is
observed after IV administration (22), at the same dose.
Differences observed for LNC biodistribution afterthe
four SC administrations can be explained by the anatomy
ofthelymphaticsystem. The lymphatic system is separated
into two parts: a right part which drains onlythe head and
the right upper limb, and a left part for the other upper
limb and lower limbs (grey arrows in Figure 4A to 4E).

The lymph flow is bottom-up from lower to upper limbs
and top down from the head, since the lymph returns in
the blood via the subclavian vein (14, 23, 24). The distribu-
tion of LNCs after SC administration followed the direc-
tion of lymph circulation. When LNCs were administered
behind the neck, cervical lymph nodes, even close to the
administration site, were not targeted (in the opposite
direction of the lymph flow) even with passive spreading.
Similar results were obtained forthe other SC administra-
tion sites. Nevertheless, a low accumulation was observed
in the right and left axillary lymph nodes, due to partial
passive spreading in the opposite direction of the lymph
flow. No accumulation was observed in the two inguinal
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lymph nodes, that were too far from the injection site for
passive spreading (Figure 4E). When administered above
the tail, a high direct distribution of LNCs was observed
in the left and right inguinal lymph nodes, followed
by a direct distribution to the left axillary lymph nodes
(lymph flow in the direction of the lymph node). In addi-
tion, high passive spreading was also observed in the
right axillary lymph node (Figure 4B). When LNCs were
administered in the left flank, a high direct distribution
of LNCs was observed in the left axillary lymph node, and
passive spreading in the opposite direction of the lymph
flow was observed in the left inguinal lymph node. No
LNCs were distributed in the right inguinal and axillary
lymph nodes, since they were too far from the injection
site for passive spreading, and it corresponds to the other
lymphatic circulation sites (for the right axillary lymph
node) (Figure 4D). Administered on the right side, a high,
direct distribution was observed in the right axillary
lymph node, and passive spreading was observed in the
right inguinal lymph node. The injection site was located
at the frontier of the two lymphatic circulation sites. As
the inguinal right lymph node was targeted, it follows
that direct accumulation was observed in the left inguinal
lymph node followed by accumulation in the left axillary
lymph node (Figure 4C). When LNCs were administered in
the left flank, they were sequestered in the left lymphatic
system and in the left side of the animal. After administra-
tion in the right flank, LNCs were found between the two
sides since they can circulate in both flanks.

Conclusion

To improve chemotherapy protocols, a promising way to
deliverdrugs in lymph nodes should bethe SC administra-
tion of drug-loaded nanocarriers. Using LNCs as nanocar-
riers, passive and specific targeting of lymph nodes was
observed, depending on the SC administration site. With
appropriate SC administration, LNCs can accumulate in
specific lymph nodes. Therefore a personalized therapeu-
tic scheme for patients could be considered when specific
lymph node targeting is needed. In addition, LNCs were
sequestrated in the lymphatic system, without returning
to the blood circulation. The limitation of side effects,
often due to excessive drug dosage to overcome liver
metabolization, could be expected.
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Chapitre V

I. Introduction

Dans les chapitres II et III, nous avons développé une nouvelle plateforme gélifiée a base de NCLs. Celle-
ci a prouvé sa capacité a étre injectée et permettre une libération prolongée des NCLs. Sa bonne

biocompatibilité a également été montrée a la fois in vitro et in vivo.

Les propriétés viscoélastiques de ce matériau laissent supposer qu'il peut facilement s'adapter a la
conformation de son site d’administration et en épouser les contours. Les hydrogels pourraient ainsi étre

administrés a l'intérieur d’une plaie pour y délivrer des PAs (antibactérien ou cicatrisant par exemple).

Le traitement de différents cancers passe par le retrait chirurgical, quand il est possible, de la masse
tumorale ce qui laisse une importante lésion. En fonction de la localisation de la tumeur et de 'organe
considéré, la résection de I'ensemble des cellules cancéreuses n’est pas toujours possible. Or, les cellules
restantes peuvent étre a I'origine du développement d'une nouvelle tumeur. L'administration locale d'un
agent de chimiothérapie peut permettre de tuer ces cellules résiduelles pour limiter le risque de récidive

de la maladie.

Les NCLs ont déja servi a encapsuler différentes molécules lipophiles anticancéreuses (tamoxiféne,
paclitaxel, étoposide...) et a leur administration par voie systémique ou locale (NCLs en suspension) [1-5].
Leur forme gélifiée, facilement injectable, pourrait étre utilisée localement a la suite de I'exérése
chirurgicale d’'une tumeur. Placée dans la cavité de résection, elle libérera les NCLs pour cibler sur une

période prolongée les cellules cancéreuses avoisinantes.

Nous envisageons cette stratégie thérapeutique pour le glioblastome, une tumeur cérébrale
particulierement maligne. Dans ce chapitre, I'utilisation de deux types d’hydrogel de NCLs, formulés a partir
de la Gem-C12 et de la Cyt-C16, a été explorée pour proposer un traitement local des suites opératoires

de la résection d’un glioblastome.
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I1. Glioblastome et traitements actuels

Les tumeurs cérébrales représentent seulement 2% des cancers de l'adulte mais sont toujours de trés
mauvais pronostic. Parmi elles, le glioblastome est a la fois la plus fréquente et la plus agressive des

tumeurs du systeme nerveux central (SNC) de I'adulte [6,7].

Le glioblastome est un astrocytome de grade IV qui présente une forte propension a la nécrose et
I'angiogéneése ainsi qu’une résistance a I'apoptose [6]. Ce cancer apparait principalement entre 50 et 75
ans et peut étre de deux types : une tumeur primaire qui apparait de novo dans 90% des cas ou plus
rarement une forme secondaire qui résulte de l'infiltration lente d'une tumeur gliale.

Dans les deux cas, le tableau clinique est similaire et la médiane de survie est inférieure a 15 mois [6]. En
général, les patients souffrent de céphalées qui découlent de I'hypertension intracranienne provoquée par
le volume de la tumeur. Les autres symptomes sont dépendants de la localisation de la tumeur (effet de
masse) et peuvent revétir différentes formes : déficit sensitivomoteur, troubles phasiques, troubles du

comportement, ralentissement idéo-moteur, crise d'épilepsie [8,9].

L'incidence du glioblastome est estimée a 5 cas pour 100 000 habitants [10]. Du fait de I'allongement de

la durée de vie et de I'amélioration du diagnostic, le nombre de nouveaux cas est en augmentation [11,12].

Le diagnostic est principalement réalisé grace a I'imagerie par résonance magnétique (IRM), celle-ci permet
de connaitre I'emplacement et la taille de la tumeur. Cependant, seule I'analyse histologique pourra

confirmer de fagon définitive le diagnostic [13].

Les conséquences physiques, psychologiques et neurologiques de cette tumeur sont trés handicapantes
pour le patient et s'aggravent rapidement en I'absence d’une prise en charge adaptée. Le traitement débute
par l'exérése chirurgicale de la tumeur. Elle est proposée en premiere intention dés que la localisation de
la tumeur ne risque pas d'entrainer des lésions neurologiques trop importantes. L'examen
anatomopathologique de la piéce opératoire et le diagnostic histologique permettent de confirmer le
diagnostic de glioblastome.

Les traitements adjuvants ne sont débutés que plusieurs semaines aprés |'exérése chirurgicale afin de
permettre une bonne cicatrisation du tissu cérébral. Ils associent radiothérapie et chimiothérapie et sont
découpés en trois temps [14] :

- Une phase d'induction (6 semaines) durant laquelle le patient est irradié 5 jours sur 7 avec une
dose de 2 Gy (dose totale de 60 Gy) et recoit une prise quotidienne de témozolomide par voie
orale a 75 mg/m? ;

- Une pause de 4 semaines ;

- Une phase de consolidation qui consiste en 6 cycles de chimiothérapie de 28 jours. A chaque début

de cycle, le patient recoit pendant 5 jours une dose de temozolomide de 150 a 200 mg/m?/jour.
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Malgré ces protocoles, seuls 8% des patients survivent plus de 2,5 ans aprés le diagnostic de leur maladie
[15]. La principale limite a laquelle se heurtent les traitements actuels est I'emplacement anatomique de
la tumeur. En effet, le SNC est protégé par la barriere hémato-encéphalique (BHE) qui limite le passage
des PAs dans le cerveau et jusqu‘a la tumeur. D'autre part, I'exérése chirurgicale est restreinte pour éviter
des séquelles pouvant étre moteurs, sensorielles ou cognitives. Enfin, les cellules tumorales, qui ne sont

pas éliminées par la résection, sont responsables de la majorité des récidives de la maladie.

L'administration locale d‘'un médicament aprés la résection tumorale est une option thérapeutique
prometteuse. En effet, le PA est ainsi suffisamment concentré sur son site d’action pour étre efficace sans

avoir a traverser la BHE. D’autre part, le risque d’effets indésirables systémiques est diminué.

Actuellement, le seul médicament approuvé par la FDA et I'ANSM pour une administration locale est le
Gliadel®. Ces implants polymeéres biodégradables imprégnés de carmustine sont placés lors de I'exérése
chirurgicale a la place de la tumeur a une dose finale maximale de 61,6 mg (soient 8 implants de 7,7 mg
chacun). Prés de 20 ans aprés son approbation réglementaire, des méta-analyses et des études
rétrospectives ont montré que I'administration locale de Gliadel®, seule ou avec une thérapie concomitante,
améliore légerement la médiane et la survie globale [16,17]. La pénétration de la carmustine dans les
tissus restent peu profondes et sa libération rapide (80% de la carmustine libérée en 1 semaine) sont
souvent cités comme des lacunes qui peuvent affecter I'efficacité des implants [18,19]. De plus, la
carmustine est un agent alkylant et le glioblastome présente des résistances intrinséques ou acquises aux
agents alkylants [20,21]. Bien que biodégradable, la résorption compléte de la matrice polymére des
implants prend du temps, les ré-opérations et les autopsies ont montré des résidus de polyméres 232 jours
aprés l'implantation [22]. La présence de ces résidus et la facilité de migration des implants dans les tissus
occasionnent plusieurs complications, telles que de I'hypertension intracranienne, des abceés, des cedémes

cérébraux, des infections intracraniennes ou des difficultés de cicatrisation [13].

Malgreé les limites rencontrées par le Gliadel® en clinique, I'administration locale d’anticancéreux reste une
approche prometteuse dans le traitement du glioblastome. De nombreuses recherches sont menées dans
ce but [23-26]. La structure des hydrogels de NCLs permettrait leur administration et adaptation a la zone
de résection tout en limitant le risque de Iésion des tissus environnants. D'autre part, leur composition a
base de NCLs biocompatibles et I'absence de polyméres permettent d’espérer une bonne tolérance. Enfin,
les NCLs en suspension ont déja prouvé leur potentiel in vivo sur le glioblastome en association avec le

ferrociphénol ou le paclitaxel [27-30].
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ITII. Hydrogel de NCLs a base de Gem-C12

Une premiere application a été envisagée avec les hydrogels de NCLs sous leur forme initiale a base de
Gem-C12. Ces travaux ont été menées par Chiara Bastiancich qui réalise sa thése en cotutelle entre le
laboratoire MINT et le « Louvain Drug Research Institute » de I'Université Catholique de Louvain. Dans le
cadre de cette collaboration, nous avons synthétisé les molécules de Gem-C12 et fourni les protocoles de

formulation.

Ces travaux ont conduit a une premiére publication dans « Journal of Controlled Release » [31], dont les
principaux résultat sont présentés dans la partie présente, qui serviront de base solide pour les essais

préliminaires que nous avons développé dans le cadre des traitements du glioblastome.

Comme évoqué précédemment, le développement de formes pour la libération locale de PAs est considéré
comme particulierement prometteur pour le traitement du glioblastome. La gemcitabine est un agent de
chimiothérapie dont le mécanisme d’action est différent de celui de la carmustine. C'est un analogue
nucléosidique et non un agent alkylant. Ainsi, la gemcitabine pourrait s'avérer intéressante pour surmonter
les résistances des cellules de glioblastome. Par ailleurs, cet actif présente de bonnes propriétés de radio-
sensibilisation [32]. Enfin, la forme hydrogel de NCLs réticulées avec la Gem-C12 (NCLs-Gem-C12) permet

d’administrer et de retenir les NCLs localement sans avoir recours a une matrice polymere additionnelle.

III.1. Formulation d'un hydrogel de NCLs-Gem-C12

Le protocole de formulation des NCLs est identique a celui utilisé par Moysan et al. [33]. La concentration
en Gem-C12 est fixée a 7,5% (m/muabrrac). Toutes les formules sont placées avant leur gélification dans
des seringues. Les NCLs ont ensuite été caractérisées et I'encapsulation de la Gem-C12 a été dosée par

chromatographie en phase liquide a haute performance (HPLC) (Tableau 5.1).

Tableau 5.1 : Z-average, PdI, PZ et efficacité d’encapsulation de la Gem-C12, dans des NCLs formulées

avec ou sans Gem-C12 (n=4, moy % écart-type). (adapté de la référence [31]).

Efficacité Taux de

Z-average PdI zzz;e?:_:sl) d’encapsul charge
(nm) ation (%) (%)
NCLs sans Gem-C12 68+5 0,12 0,08 -2+<1 - -
NCLs avec Gem-C12 69+4 0,27 £0,05 -3+<1 98 £ 11 7,3+£0,8

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 151



Chapitre V

L’encapsulation de la Gem-C12 ne modifie pas les valeurs de Z-average et PdI des NCLs. Par ailleurs, cette
encapsulation est efficace et le taux de charge obtenu est suffisant pour une application thérapeutique. En

effet, un volume de 10 pL, qui est le volume limite injectable dans le cerveau d'une souris permet une dose

de Gem-C12 de 5,5 mg.kg™.

Les propriétés viscoélastiques des hydrogels aprés leur extrusion au travers d’une seringue munie d’'une
aiguille de 30 G ont été mesurées (Figure 5.1). Comme montré précédemment, I'encapsulation de la Gem-
C12 permet d’obtenir un hydrogel. En I'absence de Gem-C12 qui sert d’agent de réticulation, les NCLs
restent sous une forme de suspension liquide. L'hydrogel de NCLs-Gem-C12 présentent des valeurs de

module élastique G’ proches de 1000 Pa relativement similaire aux valeurs retrouvées pour le tissu cérébral

[34].
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Figure 5.1 : Modules élastiques G’ et visqueux G" de formulations de NCLs (Gem-C12 : 0 (Unloaded LNC)
et 7,3% (m/muabratac) (GemCi2-LNC)). Balayage en fréquence d’oscillation de 0,1 a 10Hz et amplitude de
déformation de cisaillement fixe a 0,1%. Rheométre MCR 102 (Anton Paar, Austria) et géométrie cone-

plan (50 mm et 0,5°). (n=3, moyenne * écart-type). (adapté de la référence [31]).

II1.2. Cinétique de libération in vitro des NCLs

La concentration en Gem-C12 utilisée est plus élevée que celle utilisée précédemment in vivo (7,5% contre
5% m/muabratac) [35]. En effet, I'objectif était d'obtenir une libération trés lente des NCLs pour cibler de
facon prolongée les cellules cancéreuses résiduelles. Lorsque la concentration en Gem-C12 est plus élevée,

la structure du gel est davantage réticulée et donc la libération des NCLs est plus longue.

La cinétique de libération des NCLs a été évaluée in vitro. Pour cela un volume de 200 uL de gel est incubé
avec 300 pL de liquide céphalo-rachidien (LCR) artificiel @ 37°C. Le LCR artificiel est une solution ionique
tamponnée a pH = 7,35 et contenant du D-glucose, du L-acide ascorbique et de la BSA. La libération des

NCLs est suivie en dosant par HPLC la Gem-C12 dans le LCR artificiel au contact du gel (Figure 5.2).
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Durant les premiéres 48 heures, 56 % de la dose de Gem-C12 est libérée. Puis la libération est ralentie et
atteint une valeur de 77 % au bout d'un mois. La Gem-C12 n’est pas soluble dans |'eau, sa libération est
directement corrélée a la dégradation du gel et la libération des NCLs. Aprés un mois, la quantité de Gem-

C12 contenue dans le gel resté intact est égale a 8 + 3% de la dose initiale.
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Figure 5.2 : Libération cumulative de Gem-C12 (encapsulée dans des NCLs) dans un liquide céphalo-
rachidien artificiel (pH=7,4 et 37°C), a partir d'un hydrogel de NCLs réticulés avec 7,5% de Gem-C12

(m/Muabratac). (= 4, moyenne * écart-type). (adapté de la référence [31]).

La forme hydrogel de NCLs-Gem-C12 permet in vitro une libération prolongée de NCLs durant un mois.
Des essais in vivo devront confirmer cette observation car les facteurs tels que le renouvellement et le flux
de LCR peuvent modifier et, en particulier, accélérer ce profil de libération. D'autre part, la libération de la
Gem-C12 est découpée en deux phases, qui pourront étre exploitées en permettant une phase d'induction
de toxicité grace a la libération rapide d’une dose importante suivie d’une phase de consolidation de cette

toxicité avec des doses faibles et prolongées.
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III.3. Cytotoxicité in vitro des NCLs-Gem-C12

Un essai in vitro a été conduit sur une lignée cellulaire de gliome (U-87 MG) afin de comparer la toxicité
de la Gem-C12 encapsulée avec celles de la Gem-C12 non encapsulée et de la gemcitabine native (forme
non modifiée). Pour tester la Gem-C12 non encapsulée, la molécule a di étre mise en ceuvre dans des
micelles (eau/éthanol/Tween® 80 ; 6,9/87,6/5,5 v/v) car elle n'est pas soluble dans I'eau. Les différentes
formes de gemcitabine ont été incubées 24 ou 48h a des concentrations allant de 0,01 a 100 pM. Enfin, la

détection du nombre de cellules viables a été réalisée au moyen d’'un test MTT (Figure 5.3).
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Figure 5.3 : Proportion de cellules vivantes : lignée cellulaire U-87 MG en fonction de la concentration de
différentes formulations de gemcitabine aprés 24 h (A) et 48 h (B) d'incubation a 37°C. Formulations de
gemcitabine non modifiée en solution (GemHCl), de micelles de Gem-C12 (GemCi2) et de NCLs
encapsulant la Gem-C12 (GemCi2-LNC). (n= 3, moyenne # écart-type, * : p < 0,05 et *** : p < 0,001).
(adapté de la référence [31]).

Aprés 24h d'incubation, les trois formulations testées de gemcitabine présentent une toxicité d’autant plus
importante que leur concentration est élevée. A la concentration de 100uM, les NCLs encapsulent la Gem-
C12 ont un effet toxique significativement plus important que les deux autres formulations de gemcitabine.
Le pourcentage de cellules survivantes est encore plus faible pour un temps d’incubation de 48 h. Les
valeurs moyennes de CI50 obtenues aprés 48 h sont de 12,06 ; 0,18 et 0,56 uM pour la gemcitabine en
solution, les micelles de Gem-C12 et les NCLs encapsulant la Gem-C12, respectivement. Les micelles de
Gem-C12 sont plus efficaces que les NCLs encapsulant la Gem-C12 aux faibles concentrations. Cependant,
a la concentration de 100 uM, les NCLs encapsulant la Gem-C12 sont significativement plus toxiques que

les micelles de Gem-C12 et que la gemcitabine non modifiée.
Ces différences observées peuvent étre expliquées par leurs mécanismes de pénétration dans les cellules.

En effet, la Gem-C12 seule est certainement prise en charge par des transporteurs nucléosidiques [36].

Les NCLs privilégient la voie de I'endocytose, comme cela a pu étre démontré sur les lignée cellulaires 9L
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et F98 (gliome) [37,38]. Lorsque la concentration en Gem-C12 est élevée, les transporteurs nucléosidiques
atteignent un seuil de saturation, tandis que I'endocytose n'est pas affectée. Ainsi, la toxicité des NCLs

encapsulant la Gem-C12 dépasse celle de la Gem-C12 seule.

La Gem-C12 présente une activité supérieure sur les lignées cellulaires U-87 MG, comparée a sa molécule
native. Par ailleurs, I'encapsulation de la Gem-C12 n’altére pas son action et semble méme la renforcer

pour des concentrations élevées.

II1.4. Efficacité anti-tumorale in vivo (modele de
glioblastome sous-cutané)

L'efficacité in vivo de I'hydrogel de NCLs réticulés par la Gem-C12 a été testée sur un modéle sous-cutané
de xénogreffe de glioblastome humain (lignée cellulaire U-87 MG) chez la souris nude. Les formes testées
sont administrées par une injection intra-tumorale. Les hydrogels de NCLs réticulés par la Gem-C12 sont

comparés a la Gem-C12 non encapsulée (micelles) et a des NCLs sans Gem-C12 (Figure 5.4).
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Figure 5.4 : Efficacité antitumorale : rapport entre la masse de la tumeur aprés 8 jours de traitement par
rapport a sa masse initiale, aprés une injection intra-tumorale d'une dose de Gem-C12 de 19,5 mg.kg.
Comparaison de I'hydrogel de NCLs réticulés par la Gem-C12 (Group 4), de la Gem-C12 sous forme de

micelles (Group 3) et de NCLs sans Gem-C12 (Group 2) sur un modéle sous-cutané de xénogreffe de
glioblastome humain (lignée cellulaire U-87 MG) chez la souris. (n=7, moyenne * écart type, * :
p < 0.05). (adapté de la référence [31]).

L'injection de I'hydrogel de NCLs réticulées par la Gem-C12 permet de réduire de fagon significative la
masse de la tumeur, tandis que les NCLs ou la Gem-C12 seules n‘ont pas d'effet. Par ailleurs, l'injection de
la Gem-C12 seule provoque une forte inflammation ainsi qu’une nécrose des tissus entourant le site
d'injection. Les hydrogels de NCLs réticulées par la Gem-C12 entrainent une inflammation limitée durant
les 4 jours qui suivent l'injection. L'encapsulation de la Gem-C12 semble limiter les réactions

inflammatoires provoquées par cette molécule.
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II1.5. Tolérance dans le tissu cérébral a court terme

Une derniére étude a été menée in vivo sur la tolérance du tissu cérébral vis-a-vis de I'hydrogel de NCLs
réticulées par la Gem-C12. Une injection de 10 pL a été réalisée dans le cortex au niveau du lobe frontal
gauche des souris (NMRI). Les hydrogels ont été comparés a du PBS, des NCLs sans Gem-C12 et des
micelles de Gem-C12. Aprés 7 jours, les cerveaux ont été prélevés. La réaction inflammatoire, I'apoptose
et I'activation de la microglie ont ensuite été évaluées sur les coupes histologiques de cerveaux (Figure
5.5).

Au cours de I'étude, toutes les souris ont survécu jusqu'a la date de leur sacrifice et n‘ont montré aucun

comportement anormal.

Les cerveaux ayant recu une injection de PBS ou de NCLs blanches n‘ont montré aucune réponse
inflammatoire ou apoptose. L'injection de micelles de Gem-C12 entraine une forte réaction inflammatoire
(recrutement de granulocytes), ainsi qu’une importante apoptose cellulaire. Cette réaction était prévisible

car la gemcitabine est un agent cytotoxique connue pour son action apoptotique [39].

L'hydrogel de NCLs réticulés par la Gem-C12 ne provoque pas de réaction inflammatoire. La forme hydrogel
semble protéger les tissus de I'action agressive directe de la Gem-C12. Toutefois, un petit nombre de
cellules en état d'apoptose sont retrouvées de facon sporadique autour du site d'injection. Cette

observation est certainement liée a une libération progressive de la Gem-C12 par le biais des NCLs.

L'activation de la microglie a également été comparée. Ces cellules sont des macrophages spécifiques des
tissus cérébraux et sont recrutés trés rapidement en cas de Iésion ou d‘inflammation méme modérées. Sur
les sites d'injection du PBS, des NCLs sans Gem-C12 et de I'hydrogel de NCLs réticulés par la Gem-C12, le
recrutement de la microglie est similaire et modéré. Elle peut étre davantage liée au traumatisme provoqué
par l'aiguille lors de I'injection qu’aux formes injectées elles-mémes. Pour la Gem-C12 seule, le nombre de

microglies recrutées est beaucoup plus important ce qui confirme la forte neuro-inflammation.

Les hydrogels de NCLs réticulés par la Gem-C12 semblent étre bien tolérés par le tissu cérébral a court

terme.
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cavity Unloaded LNC
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Figure 5.5 : Essai in vivo de tolérance a court terme (7 jours) apreés injection de PBS, de NCLs sans Gem-
C12, de Gem-C12 (micelles) ou d’hydrogel de NCLs réticulées par la Gem-C12 dans les tissus cérébraux
sains de souris. (A) Evaluation de la réponse inflammatoire (coloration hématoxyline-éosine) ; (B)
Evaluation de I'apoptose cellulaire dans les tissus cérébraux (traitement par le test TUNEL, cellules
apoptotiques marquées en vert) ; et (C) Evaluation de I'activation de la microglie (immunohistochimie
avec coloration Iba-1 et contre-coloration a I'hématoxyline). (n=3 et barre d’échelle de 100 ym). (adapté

de la référence [31]).
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I11.6. Conclusion

Grace a ce travail, une premiére preuve de concept a été établie sur I'administration locale d'hydrogels de
NCLs réticulées par la Gem-C12 pour le traitement du glioblastome. En effet, I'hydrogel peut étre facilement
injecté avec une aiguille 30 G et permet in vitro une libération lente des NCLs encapsulant la Gem-C12.
Ces dernieres démontrent de bonnes propriétés cytotoxiques sur des cellules de glioblastome en culture.
Les essais in vivo, ont d'une part montré 'efficacité de la forme pour réduire de facon trés significative la

taille d’'une tumeur sous-cutanée et d'autre part leur bonne tolérance a court terme dans le tissu cérébral.

IV. Hydrogel de NCLs a base de Cyt-C16

Une seconde application des hydrogels de NCLs pour le traitement local du glioblastome est envisagée.
Cette fois, la structure de I'hydrogel est permise par la Cyt-C16 tandis que I'effet thérapeutique peut étre

obtenu par d'autres molécules.

Ces travaux s'inspirent des recherches menées sur le peptide NFL-TBS.40-63 (NFL) par Eyer et al. [40-
42]. Ce peptide dérive d'un neurofilament et a la capacité de pénétrer de fagon spécifique dans les cellules
de glioblastome. A l'intérieur de la cellule, le peptide interagit avec les diméres de tubuline ce qui perturbe
I'organisation des microtubules et conduit finalement a l'inhibition de la prolifération cellulaire. Cette
propriété a été prouvée sur différentes lignées cellulaires a la fois murines (rat : 9L et F98, souris : GL261)
et humaine (T98G et U-87 MG). Par ailleurs, cette action n’est que peu ou pas observée pour les cellules

saines (astrocytes et neurones).

Le NFL a été utilisé pour augmenter |'absorption cellulaire de NCLs contenant du paclitaxel (PTX) [40].
Cette molécule lipophile est un agent anti-microtubules qui peut étre utilisé dans le traitement des cancers
broncho-pulmonaires non a petites cellules, des cancers de I'ovaire, des cancers du sein, des sarcomes de
Kaposi associés au sida. Le NFL s'absorbe a la surface des NCLs par une incubation de 24h a température
ambiante. In vitro, le peptide adsorbé permet la ciblage spécifique et I'augmentation de la pénétration des
NCLs dans les cellules de glioblastome. Lorsque les NCLs sont en présence du NFL libre (non adsorbé),
elles ne présentent pas d’amélioration de leur incubation. L'injection de NCLs contenant du paclitaxel et
associées au NFL dans un modéle de tumeur orthotopique (ligné cellulaire GL261) chez la souris, permet
d’améliorer la réduction de la taille de la tumeur (75%) par rapport aux NCLs contenant du PTX mais sans
NFL (60%). Dans cette étude, les NCLs étaient suivies grace a un marquage par fluorescence. Seule une
faible quantité de fluorescence résiduelle était encore visible 21 jours aprés le traitement. L'utilisation d’'une
forme gélifiée pourrait prolonger le temps de résidence des NCLs au sein de la tumeur et prolonger leur

temps d'action.
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En partenariat avec le Dr. Joél Eyer qui a rejoint notre unité en janvier 2017, nous souhaitons associer les
propriétés thérapeutiques des NCLs contenant du PTX et associées au NFL aux propriétés galéniques de
I'nydrogel de NCLs réticulées par la Cyt-C16. L'association de différentes quantités de NFL avec des

hydrogels de NCLs réticulées par la Cyt-C16 a été réalisée pour vérifier que la gélification n'est pas altérée.

Différentes quantités de peptide NFL ont été ajoutées dans un hydrogel de NCLs afin de vérifier que
I'association de NCLs n’est pas empéchée et conduit toujours a la formation de I'nydrogel. Les résultats qui

vont suivre sont des résultats préliminaires.

Les gels ont été formulés avec des NCLs de diameétre 50 nm et 2,5% de Cyt-C16 (m/miabrarac). La trempe
est réalisée avec la moitié du volume d’eau classique. En paralléle, le peptide NFL est dilué a la
concentration adaptée dans de I'eau dé-ionisée et ces solutions permettront de compléter le volume d’eau
de trempe manquant. Pour protéger l'intégrité du peptide, celui-ci n’est ajouté que lorsque la formule a
atteint une température inférieure a 37°C. Aprés une nuit a 4°C, les propriétés viscoélastiques des gels
ont été mesurées. Pour ce faire, environs 250 UL de gel sont déposés sur la partie fixe de la géométrie du
rhéometre. La géométrie mobile est un plan de diamétre 20 mm et est positionnée a une distance de 800
um de la partie fixe de I'appareil. Les modules élastiques G’ et visqueux G" sont mesurés avec un balayage
en fréquence d'oscillation de 0,1 a 10 Hz pour une amplitude de déformation de cisaillement fixée a 0,0%.

Les valeurs de Z-average, PdI et PZ des NCLs sont ensuite controlées.

Les concentrations finales en peptide dans les formulations varient de 0,015 a 3 pg.mL. Le nombre de
peptide présent pour une nanocapsule a été estimé pour chacune des concentrations testées. Pour ce faire,

le nombre de NCLs présent dans une formulation a été calculé selon les équations suivantes :

Y
Nombre de NCLs = total NCLs 2 x10%
4 (Z - average)
3T\ 2

ou le volume total de NCLs est calculé comme étant : Vigiainers = Viabrafac T 0,7 X Vkottiphor + Vspan 80

en considérant des densités de 0,945, 1,05 et 0,99 pour le Labrafac, le kolliphor et le Span 80,
respectivement. Les volumes sont exprimés en mL (ou en cm?) et le Z-average en nm. Le Kolliphor est
composé de 30% de polyéthyléne glycol libre soluble dans I'eau qui ne participent pas a la structure des
NCLs et de 70% d’hydrostéarate de polyéthyléne glycol qui participe en tant que tensioactif a la structure
des NCLs.

Les concentrations testées vont de 1 a 200 peptides NFL pour une NCL. L'observation macroscopique ne

permet pas de faire de différence entre les formulations. Aprés leur conservation une nuit a 4°C, elles

présentent toutes un aspect gélifié similaire a la formule sans peptide. Les propriétés viscoélastiques des
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hydrogels sont données en figure 5.6, les caractéristiques de distribution de taille et PZ sont données dans

le tableau 5.2.
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Figure 5.6 : Modules élastiques G’ et visqueux G” des hydrogels obtenus en fonction du nombre estimé
de peptides NFL par NCL. Fréquence d'oscillation de 1Hz et amplitude de déformation de cisaillement de
0,01%. Hydrogel de NCLs de diametre 50 nm, réticulé avec 2,5% de Cyt-C16 (m/MLabrafac) €t a la

concentration de 410,2 mg.mL,

Tableau 5.2 : Z-average, PdI et PZ des NCLs associées a différentes quantités de peptide NFL.

Nombre de Concentration

peptides NFL en peptide Z-average pdI Potentiel zéta
pour une NCL (ug.mL?) (nm) (mv)

0 0 51 0,06 5

1 0,02 51 0,09 8

10 0,16 55 0,15 8

50 0,74 58 0.8 5

100 1,49 58 0.8 "

150 2,23 63 0,25 .

200 2,97 82 0.39 5

Quelle que soit la quantité de peptide NFL ajouté, les propriétés viscoélastiques des hydrogels ne varient
pas (Figure 5.6). Plus la quantité de peptides NFL est importante, plus les valeurs de Z-average et PdI des

NCLs augmentent. Cette variation peut étre liée a I'adsorption du peptide sur la surface des nanocapsules.
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V. Conclusion

Les hydrogels de NCLs sont des formes prometteuses pour délivrer localement et de facon prolongée un
actif. Cette propriété pourrait étre utilisée dans la prise en charge des suites opératoires d’'une résection
de glioblastome. En effet, la libération progressive des NCLs contenant des agents anticancéreux
permettrait de cibler les cellules cancéreuses résiduelles et ainsi limiter le risque de développement d'une

nouvelle tumeur.

Les hydrogels de NCLs formés grace a la Gem-C12 ont prouvé leur intérét sur un modeéle sous-cutané de
glioblastome. Cette forme permet une forte réduction de la taille de la tumeur. De plus, elle a également
prouvé sa bonne tolérance lorsqu’elle est injectée dans le tissu cérébral. La gemcitabine modifiée est
toxique pour les cellules de glioblastome. Son mode d‘action differe des agents alkylants ce qui limite le
risque de résistance. Enfin, la gemcitabine présente également des propriétés radio-sensibilisantes qui

pourrait améliorer I'efficacité des radiothérapies adjuvantes a la chirurgie.

Parallélement, des essais préliminaires ont été menés sur |'association des hydrogels de NCLs a base de
Cyt-C16 et le peptide NFL. IIs ont permis de prouver que le peptide NFL n‘empéche pas la gélification des
NCLs grace a l'action de la Cyt-C16. Ces résultats sont préliminaires et serviront de base a des travaux

orientés sur I'évaluation préclinique des hydrogels de NCLs dans les modéles de résection de glioblastome.
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Discussion générale, conclusion et perspectives
I. Discussion générale

I.1. Contexte de ce travail

Les nanotechnologies concernent aujourd’hui des pans de plus en plus divers de notre société. Depuis la
fin des années 90, le nombre de brevets en lien avec ces technologies ne cesse de s'accroitre, ce qui est
en passe de révolutionner divers secteurs d'activité. Plus de la moitié des brevets déposés sont liés aux
sciences des matériaux ou aux domaines de I'électronique. L'autre moitié est divisée en cing secteurs
différents, dont les nanobiotechnologies qui regroupent toutes les applications en biologie et sciences du
vivant [1,2].

Malgré cette discrete présence des sciences du vivant, les nanotechnologies sont considérées comme trés
prometteuses dans le domaine médical. Elles peuvent étre a l'origine d'améliorations thérapeutiques
notamment en ciblant la libération d'un principe actif ou en prolongeant son temps de circulation dans
I'organisme. Elles peuvent également étre utilisées dans un but de diagnostic ou de régénération tissulaire.
Cependant, le cadre réglementaire strict et les risques potentiels associés aux applications médicales

ralentissent considérablement |'arrivée sur le marché des nanosystemes (NSs).

Aujourd’hui, encore peu de produits de santé employant des NSs sont commercialisés. Certains emploient
des nanocristaux. C'est par exemple le cas des comprimés de Rapamune® (Pfizer) utilisés en prophylaxie
du rejet d'une greffe de rein [3,4]. Les formes micellaires sont également retrouvées, telles que
I'Estrasorb™ (Graceway Pharmaceuticals) utilisé dans le traitement topique des bouffées de chaleur
associées a la ménopause [5]. Le domaine de la cancérologie a permis la mise sur le marché de formes
plus innovantes de NSs. Il s'agit d’une part de I’Abraxane™ (Celgene) qui est composé de nanoparticules
d’albumine (130 nm) associées a du paclitaxel. Ce médicament est utilisé seul dans le traitement du cancer
du sein métastasique ou peut étre associé a la gemcitabine dans le cas d’adénocarcinome du pancréas
métastasique [6,7]. D'autre part, les liposomes ont été employés dans différents médicaments. Des
liposomes contenant de la doxorubicine sont par exemple retrouvés dans le Caelyx® (Janssen-Cilag)
(également nommé Doxil® aux Etats-Unis) ou le Myocet® (TEVA Santé) [8-11]. Ces médicaments traitent
le cancer de l'ovaire, le sarcome de Kaposi ou le cancer métastasique du sein. Le DaunoXome® (Novex
Pharma) est une forme liposomal de la daunorubicine qui permet de traiter les sarcomes de Kaposi [12].
Enfin, les liposomes sont également a la base de deux autres médicaments non liés a la cancérologie. II
s’agit de Visudyne® (Novartis Pharma SAS) qui traite la dégénération maculaire liée a I'dge avec de la
verteporfine [13] et de I’Ambisome® (Gilead Sciences) qui emploie de I'amphotéricine B contre les
infections fongiques invasives [14]. Enfin, un produit de contraste utilise des nanoparticules d'oxyde de fer

superparamagnétique : 'Endorem® (Guerbet) [15].
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L'unité MINT INSERM U1066 / CNRS 6021 s'intéresse aux développements de micro et nanomédecines
depuis plusieurs années. En 2002, Heurtault et al. ont concu les nanocapsules lipidiques [16-18], qui
permettent |'encapsulation de molécules thérapeutiques dans leur coeur lipidique liquide ou au sein de leur
interface supposée structurée [19,20]. Leur bonne biocompatibilité, leur procédé de formulation peu
contraignant et leur taille pouvant étre modulée font d'elles des vecteurs de choix pour différentes

applications thérapeutiques.

Classiguement les NCLs se présentent sous la forme d'une suspension liquide. L'encapsulation d’une
gemcitabine modifiée a fortuitement conduit a une forme gélifiée des NCLs [21,22]. La molécule, nommée
Gem-C12, est formée de I'association d'une chaine laurique a la gemcitabine. Elle présente des propriétés
amphiphiles qui lui permettent de se placer préférentiellement au niveau de l'interface huile/eau des NCLs.
Une molécule de Gem-C12 est capable de former des liaisons hydrogéne avec une seconde molécule placée
a la surface d’'une NCL voisine. Ainsi, les NCLs s'associent entre elles sous la forme d'un réseau
tridimensionnel qui meéne a la gélification du systéme. Cette nouvelle plateforme permet de combiner les
propriétés des NCLs et celles d’'un hydrogel. Lorsqu’une partie de I'hydrogel est dissous, une suspension
de NCLs est obtenue. De plus, cette forme peut étre employée pour permettre une libération prolongée

et/ou une application locale.

Au cours de cette thése, notre objectif était de reproduire la structure des hydrogels de NCLs sans faire
appel a la Gem-C12 qui est trés toxique. Afin de limiter la toxicité des hydrogels de NCLs, la gemcitabine
a été remplacée par une molécule endogéne : la cytidine. Cette derniére a été modifiée en greffant sur sa
fonction amine libre une chaine palmitique, ce qui permet d’obtenir la Cyt-C16. La synthése de cette
nouvelle molécule a permis la formulation et la caractérisation de nouveaux hydrogels de NCLs. Cette
molécule permet également d’obtenir un organogel. Ces deux formes pourront étre utilisées comme des
plateformes polyvalentes pouvant mettre en ceuvre des PAs de nature diverse. Les principales
problématiques résultant de ce travail sont la compréhension des mécanismes permettant I'association des
molécules de Cyt-C16 dans les formes hydrogel et organogel, ainsi que le comportement des NCLs
encapsulant de la Cyt-C16. Dans cette partie, différentes pistes de réflexion seront proposées autour de
ces deux problématiques. De plus, la forme hydrogel de NCLs que nous avons développée sera confrontée
aux différentes formes conventionnelles (avec réseau polymére) ou similaires (sans réseau polymere)

ayant pu étre décrites dans la littérature.

I.2. Interactions des molécules de Cyt-C16 entre elles

L'encapsulation de la Cyt-C16 permet d‘obtenir un hydrogel résultant de I'association des NCLs. Ces
associations sont supposées permises par des liaisons hydrogéne. Les molécules de cytidine se placeraient
a l'interface des NCLs avec d’une part les chaines aliphatiques dirigées vers le coeur lipidique des NCLs et
d’autre part la base pyrimidique et le ribose tournés vers la phase aqueuse. Les fonctions alcools libres

présentes sur le cycle de ribose pourraient créer des liaisons hydrogéne avec une autre molécule présente
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a proximité, comme observé pour la Gem-C12 [21]. Grace a ces liaisons hydrogéne, les NCLs s'associent
entres elles pour former un réseau qui stabilise la phase aqueuse dans laquelle il est immergé.
L'observation en microscopie confocale des hydrogels a permis d'objectiver la présence d'un réseau fibreux

qui n'est pas présent lorsque les NCLs ne contiennent pas de Cyt-C16 (Figure 2.14).

Plus la quantité de Cyt-C16 employée est importante et plus I'nydrogel obtenu est « rigide ». En effet, un
plus grand nombre de molécules offre la possibilité de créer davantage de liaisons hydrogéne ce qui réticule
de facon plus importante le gel et stabilise sa structure.

Le nombre de molécules de Cyt-C16 présentes dans une NCL a été estimé en utilisant le méme calcul que
présenté dans le chapitre V (partie IV). Pour une concentration en Cyt-C16 de 2,5 % (m/Muabratac), plus de
mille ou de sept mille molécules sont retrouvées associées a une seule NCL de diamétre respectif 50 ou
100 nm. Chaque molécule dispose de trois fonctions alcools différentes, ce qui offre la possibilité de créer

un trés grand nombre de liaisons hydrogéne et de combinaisons différentes d'interactions entre les NCLs.

En paralléle, la formation d'un organogel semble également permise par |'association des molécules de
Cyt-C16 au moyen de liaisons hydrogéne. Dans le milieu lipophile, les tétes formées par le nucléoside,
correspondant a la partie hydrophile de la Cyt-C16, interagissent au coeur de fibres. Les chaines palmitiques
sont orientées vers |'extérieur de ces fibres et permettent la stabilisation du réseau dans le milieu lipophile

environnant. Ce type d'association a largement été décrit dans la littérature [23-28].

I.2.1. Structure cristalline de la Cyt-C16

Afin de mieux comprendre |'action de la Cyt-C16, nous avons souhaité étudier sa structure sous sa forme
pure. La molécule synthétisée se présente sous la forme d'une poudre blanche. Si en son sein, les molécules
s‘organisent sous la forme d’un cristal, nous pourrions en tirer des comparaisons avec leur comportement
dans les gels.

Dans leurs travaux, Bastiat et al. ont modifié des acides aminés (phénylalanine et tyrosine) par I'ajout de
chaines aliphatiques, afin d’obtenir des molécules organogélatrices. Les valeurs d'enthalpie de fusion de
ces molécules seules sont comparables a celles mesurées pour la transition gel/solution des organogels
obtenus avec ces molécules. Les mémes interactions entre molécules sont donc impliquées dans les formes
cristallines (molécules pures) et dans les formes organogel (molécules dans une matrice composée d’huile)
[28]. Pour étudier la structure cristalline de la Cyt-C16, nous avons eu recours a la cristallographie aux
rayons X.

Cette technique utilise un monocristal de I'échantillon étudié. Un monocristal correspond a la répétition
organisée d’'un méme motif dans I'espace. Les cristaux, au sens usuel, sont composés de |'association de
plusieurs monocristaux. Un monocristal est un systéme anisotrope dans lequel la lumiére se propage dans
une direction privilégiée en fonction de ses paramétres de maille.

Dans le cas de la diffraction des rayons X, le monocristal subit une rotation dans les trois dimensions tout

en étant exposé a des rayonnements X. Le traitement numérique des taches de diffraction des rayons X
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obtenues permet de déterminer la structure compléte du systéme cristallin dont la nature des atomes

présents et leurs positions respectives dans la maille.

Un premier essai a été réalisé directement sur le produit obtenu a la fin de la synthese de la Cyt-C16. Cette
tentative n‘a pas été concluante car aucun monocristal n'a pu étre trouvé. Un second essai a été réalisé
aprés une étape de recristallisation de la Cyt-C16. Pour ce faire, la molécule a été dissoute dans I'acétone,
puis le solvant a trés lentement été évaporé dans une atmosphére saturée en acétone. Malgré cette

précaution, la Cyt-C16 ne forme pas de cristaux et reste sous une forme amorphe.

Pourtant la cytidine native est organisée sous forme de cristaux dont les paramétres ont été décrits par
Furberg et al. en 1950 [29,30]. Le cristal de la molécule (CoH130sN3) est décrit comme étant
orthorhombique et présente les paramétres de maille suivant : a=13,93 ; b=14,75 et c=5,10 A. Le motif
unitaire du monocristal contient quatre molécules, les cycles pyrimidiques se trouvent dans le plan tandis
que les cycles de ribose n'y sont pas. Les fonctions alcool situées en 2’, 3’ et 5’ du ribose permettent
d’établir de nombreuses liaisons hydrogene qui assurent la cohésion et I'organisation des molécules entres

elles (Figure 6.1).

<i5)

d  dHE) Hi

Figure 6.1 : Projection de la structure cristalline de la cytidine. Les lignes pointillées représentent les

liaisons hydrogéne. (adapté de la référence [30]).

L'ajout d’'une chaine palmitique sur la molécule de cytidine semble empécher 'organisation sous une forme
cristalline de la Cyt-C16. Cependant, si sous sa forme solide la Cyt-C16 reste amorphe, il est probable que
de nombreuses liaisons hydrogene soient encore établies entre les molécules mais de fagon complétement
aléatoire. Il est donc trés vraisemblable que les hydrogels et les organogels soient structurés par des

liaisons hydrogéne.
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A titre de comparaison, les mémes tests ont été réalisées avec la Gem-C12. Celle-ci se révele également
sous une forme amorphe, ce qui empéche donc l'utilisation de la cristallographie aux rayons X. La
description de la structure cristalline de la molécule native de gemcitabine a été faite par Wu et al. en 2015
[31]. Le cristal de CoH11F2N304 est orthorhombique et présente les paramétres de maille suivants a=17,64
; b=6,99 et c=18,65 A.

Des résultats similaires ont été observé pour le tryptophane modifié par une chaine aliphatique par Bastiat
et al. [28]. Le tryptophane a I'état pur est sous forme cristalline [32,33], tandis que sa modification par
une chaine aliphatique empéche toute formation de monocristal. Le tryptophane modifié se présente
seulement dans un état amorphe, mais permet tout de méme la formation d'un organogel quand il est
solubilisé dans I'huile. Le réseau fibreux de tryptophane modifié se forme par des liaisons hydrogene entre

les parties tryptophane au cceur des fibres.

I.2.2. Inhibition de la formation des liaisons hydrogene

Les essais de cristallographie ne nous ont pas permis d'étayer notre hypothése selon laquelle les hydrogels
sont obtenus grace a des liaisons hydrogéne entre les NCLs. Afin de prouver leur implication dans la
structure des hydrogels, nous avons mesuré I'impact de l'inhibition de la formation de liaisons de faible
énergie sur les propriétés viscoélastiques de ces derniers.
Pour cela, nous avons ajouté trois produits différents, connus pour empécher la formation de liaisons de
faible énergie :
L'urée qui est un agent chaotropique, c’est-a-dire, qu’une fois solubilisé dans I'eau, il favorise la
solvatation des groupes hydrophobes et déstabilise les liaisons hydrogéne. Cette molécule est
classiqguement utilisée pour détruire la structure tridimensionnelle des protéines [34,35].
Le chlorure de sodium (NaCl) dont les ions H* et CI- en solution entrent en compétition avec
d’éventuelles interactions électrostatiques et limitent leurs formations.

L'éthanol qui permet de réduire la formation des liaisons de Van der Waals.

Ces trois substances ont été ajoutées dissoutes dans |'eau de trempe des hydrogels de NCLs de diamétre
50 nm et réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muiasratac). Le nombre de moles de ces substances est 60 fois
plus important que le nombre de moles de Cyt-C16 présent dans les formules. Les propriétés
viscoélastiques des gels obtenus ont ensuite été mesurées afin d’observer I'impact du chlorure de sodium,

de I'éthanol et de I'urée sur la gélification (Figure 6.2).

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 170



Discussion générale, conclusion et perspectives

1000

100

[EY
o
1l

G'etG" (Pa)

0,0l T T T 1

0% Cyt-C16  2,5% Cyt-Cl16 2,5% Cyt-C16 2,5% Cyt-C16 2,5% Cyt-C16
Urée NaCl Ethanol

Figure 6.2 : Modules élastique G’ (barre noire) et visqueux G” (barre rayée) des hydrogels de NCLs,
additionnés d'urée, de NaCl et d’éthanol (ratio molaire de 60 par rapport a la Cyt-C16). Fréquence
d’oscillation de 1 Hz et amplitude de déformation de cisaillement de 0,1%. NCLs de diamétre 50 nm,
réticulées avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muabraac) @ la concentration de 410,2 mg.mL*. (n=3, moyenne *

écart-type).

L'ajout d'urée, de NaCl et d’éthanol n’entraine aucune différence significative sur les propriétés
viscoélastiques des hydrogels. Soit la structure du gel n'est pas permise par des liaisons de faible énergie,

ce qui reste peu probable, soit un rapport molaire de 60 n'est pas suffisant pour induire un changement.

Dans leurs travaux sur la Gem-C12, Moysan et al. avaient également réalisé des essais similaires [21].
L'ajout de 20 moles d’urée pour une mole de Gem-C12 dans une formulation, entrainait une diminution
significative des modules élastique G’ et visqueux G”. Ceux-ci passaient d’une valeur respective de 410 et
21 Pa a 90 et 10 Pa. En paralléle, I'ajout de NaCl et d'éthanol n‘avait aucun impact. Ces résultats

permettaient de prouver l'influence des liaisons hydrogéne dans la réticulation des NCLs.

Dans le cas des hydrogels a base de Cyt-C16, I'ajout d'urée avec un rapport molaire de 20 ou de 60 par
rapport a la Cyt-C16, ne permet pas de modifier les valeurs de modules élastique G’ et visqueux G”. La
présence d'une fonction alcool supplémentaire sur le cycle ribose de la cytidine permet d'établir un plus
grand nombre de liaisons hydrogéne comparé a la Gem-C12. L'ajout d’'urée, méme en quantité trois fois
supérieure, ne suffit pas a déstabiliser la structure du gel. Ces essais pourront étre répétés en augmentant

encore la quantité d'urée testée.
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Dans un second temps, nous avons essayé d'ajouter des chaines de 1,2-distéaroyl-sn-glycéro-3-
phosphoéthanolamine-N-[méthoxy-(polyéthyleneglycol)2000] (DSPE-mPEG2000) (Avanti Polar Lipids,
Alabaster, Etats-Unis) a la surface des NCLs. La présence des chaines de PEG de 2000 Da peut, en

encombrant la surface des NCLs, limiter I'association des molécules de Cyt-C16 entre elles.

L'ajout de chaines de DSPE-mPEG2000 peut étre réalisé de deux facons. La premiére méthode est la plus
conventionnelle, elle consiste a post-insérer les chaines de DSPE-mPEG2000 dans les NCLs déja formulées
[36]. La seconde méthode est nommée « one-step », les chaines de DSPE-mPEG2000 sont placées avec
les autres constituants des NCLs avant le début du procédé de formulation. Cette méthode est plus rapide

et tout aussi efficace que la méthode originale [37].

Des NCLs de diamétres 50 et 100 nm, contenant 2,5% de Cyt-C16 (m/Muiabrafac), ONt été formulées par la
méthode « one-step » avec 5% de DSPE-mPEG2000 (m/muiabratac). Les propriétés viscoélastiques des

hydrogels obtenus ont ensuite été mesurées (Figure 6.3).
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Figure 6.3 : Modules élastique G’ (barre noire) et visqueux G” (barre rayée) des hydrogels. Fréquence
d’oscillation de 1Hz et amplitude de déformation de cisaillement de 0,1%. Hydrogels de NCLs de
diametres 50 ou 100 nm, réticulé ou non avec 2,5% de Cyt-C16 (m/muabrafac), @ la concentration

respective de 410,2 et 503,8 mg.mL™!, en présence ou non d'une concentration en DSPE-mPEG2000 de

5% (m/Muabratac). (N=3, moyenne * écart-type).
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L'ajout de 5% de DSPE-mPEG200 (m/muasratac) N'a aucune action significative sur les valeurs des modules
élastiques G’ et visqueux G" des hydrogels. La présence de DSPE-mPEG2000 dans les NCLs non réticulées

ne modifie pas leurs propriétés viscoélastiques.

Les chaines de DSPE-mPEG2000 s’organisent a la surface des NCLs, en augmentant |I'épaisseur de la
couronne de PEG liée aux NCLs. Nous pouvions nous attendre a ce que I'encombrement stérique occasionné
par ces chaines géne l'association des molécules de Cyt-C16. Les chaines de DSPE-mPEG2000 présentent
peut-étre une souplesse suffisante pour s'écarter et permettre ces interactions. Par ailleurs, la masse
molaire du DSPE-mPEG2000 est égale a 2805 g.mol!, ce qui représente environ une molécule de DSPE-
mPEG2000 introduite pour trois molécules de Cyt-C16 dans les formules. Ce rapport molaire n'est peut-

étre pas suffisant pour impacter la réticulation du systeéme.

L'ajout d'une quantité plus importante de DSPE-mPEG2000 est envisageable, cependant dans la littérature
les quantités maximales reportées correspondent a environ 8% (m/muiasratac) [37,38]. Cette quantité ne

permettrait d'atteindre qu’un ratio d'une molécule de DSPE-mPEG2000 pour deux molécules de Cyt-C16.

I.3. Comportement des NCLs au sein des hydrogels

Lorsque les hydrogels de NCLs sont conservés, les NCLs présentent rapidement des modifications de la
dispersion de leur taille (Figure 3.2). Ces variations peuvent étre liées a la modification des NCLs elles-
mémes, par exemple par un procédé de coalescence. Elles peuvent également étre liées a une mauvaise
redispersions des NCLs en suspension. Les NCLs qui étaient réticulées dans leur forme gélifiée ne sont pas

toutes complétement séparées lors de la dissolution du gel.

Dans la majorité des essais de cette thése, les valeurs de Z-average et de PdI des NCLs ont été mesurées
sur une suspension de NCLs fraichement préparées et n'ayant pas encore gélifié. Les suspensions préparées
avec des NCLs déja gélifiées présentent une moins bonne polydispersité, et ce, dés le lendemain de la
préparation des hydrogels. D'autre part, nous avons aussi pu observer que lorsque les dilutions d’hydrogels

de NCLs sont conservées plusieurs jours a 4°C, les PdI en sont également affectés.

Ainsi, les NCLs contenant de la Cyt-C16 interagissent entre elles dans leur forme hydrogel, mais tout porte
a croire qu’elles continuent a pourvoir interagir sous leur forme suspension. En suspension, les NCLs ne
seraient donc pas totalement indépendantes les unes des autres, mais plutot associées sous la forme

d’agrégats de quelques NCLs.

Dans le chapitre II, des résultats de dosage de la Cyt-C16 dans les hydrogels de NCLs ont été montrés. La

molécule avait simplement été dosée dans la formulation sans étape de séparation préalable. La totalité
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de la quantité de Cyt-C16 présente au départ de la formulation était retrouvée, ce qui confirme que le

procédé de formulation n'altére pas l'intégrité de la molécule.

D'autres essais de dosage ont été réalisés apres différentes étapes de séparation. Les hydrogels ont d'abord
été dissous puis filtrés sur un filtre Millex-HP (polyéthersulfone, Merck Milipore, Darmstadt, Allemagne).
Deux tailles de filtre ont été utilisées : 0,22 et 0,45 um. De plus, la filtration sur les filtres 0,45 pm a été
réalisée avec ou sans sonication préalable des échantillons dans un bain a ultrasons pendant 10 minutes.
Parallélement, 300 pL d’une suspension de NCLs ont été placés dans un filtre Amicon-ultra 30 kDa, (Merck
Milipore, Darmstadt, Allemagne) et centrifugés a 6700 g pendant 30 minutes. Les quantités de Cyt-C16
présentes aprés chacune de ces étapes ont été dosées avec la méthode de LC-MS/MS précédemment
présentée (Chapitre II, partie V.4). Tous ces tests ont été menés avec des hydrogels de NCLs présentant

un diametre de 50 ou 100 nm et réticulées avec 1 ou 2,5% de Cyt-C16 (m/Miabratac) (Tableau 6.1).

Tableau 6.1 : Proportion de Cyt-C16 dans les NCLs une fois les hydrogels dissous puis filtrés, par rapport

a la quantité initiale utilisée dans des hydrogels, mesurée par LC-MS/MS (n=3 ; moyenne + écart-type).

Filtré

. - Phase
Non filtré Filtré Filtré 0,45 Hm aqueuse
(%) 0,22 pm 0,45 pm a_pre§ (amicon)
(%) (%) sonication (%)
(%) °
NCL 50 nm, 2,5% Cyt-C16 102,0+88 19,8+04 26,7+0,6 63,1 +11,1 0,1+ <0,1
NCL 50 nm, 1% Cyt-C16 106,6 £ 52 556+6,2 614+26 890%+79 1,6 +1,3
NCL 100 nm, 2,5% Cyt-C16 98,6 +34 11,4+08 21,0+£3,2 37,7+6,3 04+0,4
NCL 100 nm, 1% Cyt-C16 9%,0+14 303+1,8 44415 64,2+84 1,1+0,7

Tout d'abord le dosage de la Cyt-C16 a été réalisé dans les phases aqueuses des suspensions, qui ont été
séparées des NCLs grace a une centrifugation sur filtre amicon. La quantité de Cyt-C16 retrouvée est
négligeable et s'approche de sa limite de détection de 0,4 £ <0,1 ng.mL?, Il n'y a donc pas de Cyt-C16
libre en dehors des NCLs.

Lorsque les NCLs sont filtrées, la quantité de Cyt-C16 retrouvée est réduite et est comprise entre 20 et
60% de la quantité initiale. Par rapport aux filtres 0,45 um, l'utilisation d‘un filtre 0,22 um diminue
davantage la quantité de Cyt-C16 retrouvée. D’autre part, la sonication des échantillons permet d’améliorer

les résultats obtenus aprés passage sur un filtre 0,45 um.

Ces résultats semblent montrer qu’une partie des NCLs sont retenues par la filtration. Plus le filtre est petit,
plus la quantité de NCLs retenue est importante. Cette observation semble confirmer que les NCLs en
suspension continuent a interagir les unes avec les autres. Elles forment des agrégats de NCLs qui peuvent
étre retenus par le filtre. La sonication permet de désolidariser une partie de ces agrégats car la quantité
de Cyt-C16 retrouvée apres filtration est améliorée. Par ailleurs, la formation d’agrégats semble augmenter

lorsque la concentration en Cyt-C16 est élevée ce qui est cohérent puisque la quantité disponible de
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donneurs et d'accepteurs de liaisons hydrogéne augmente. La formation d'agrégats semble aussi

augmenter pour les diameétres de 100 nm.

Les valeurs de Z-average et de PdI des suspensions de NCLs ont été mesurées avant et apreés filtration sur

un filtre 0,45 pm (Tableau 6.2).

Tableau 6.2 : Valeurs de Z-average et PdI des suspensions de NCLs, de diameétres 50 et 100 nm

contenant 1 ou 2,5% de Cyt-C16 (m/miabrafac), @avant et apres filtration sur un filtre 0,45 ym (avec ou

sans sonication) ou 0,22 um. (n=3 ; moyenne % écart-type).

NCL 50 nm, NCL 50 nm, NCL 100 nm, NCL 100 nm,
2,5% Cyt-C16 1% Cyt-C16 2,5% Cyt-C16 1% Cyt-C16
Z-average PdI Z-average PdI Z-average PdI Z-average Pdl
(nm) (nm) (nm) (nm)
Avant filtration 58 + 0,21 + 54 + 0,06 + 93 + 0,09 % 99 + 0,12 +
2 0,02 1 0,01 2 0,02 4 0,05
Apreés filtration 56 + 0,15 £ 55 + 0,07 £ 90 + 0,06 £ 96 + 0,08
(0,45 pm) 2 0,04 2 0,02 2 0,03 2 0,03
?(')’T; f"n:;a;f" 53 + 0,08 + 55 + 0,06 + 89 + 0,11 % 96 + 0,09 +
/29 HI <1 0,01 2 0,02 3 0,03 3 0,03
sonication

Apreés filtration 50 + 0,05 + 52 + 0,06 £ 88 = 0,05 £ 94 + 0,07 £
(0,22 pm) 1 0,01 2 0,01 2 0,01 2 0,02

Avant la filtration des NCLs, les valeurs de Z-average et PdI mesurées sont supérieures a celles obtenues

directement aprés la formulation des NCLs (Tableau 2.8). Ces observations sont compatibles avec la

présence d'agrégats composés de deux NCLs ou plus. Apreés la filtration, les valeurs de Z-average des NCLs

sont légerement inférieures. L'indice de polydispersité est par contre nettement amélioré. Ces 2 parameétres

qui définissent la distribution de taille des NCLs semblent tendre vers les valeurs initialement obtenues

juste apreés le procédé de formulation (Tableau 2.8). Cette observation semble corroborer notre hypothése

de la présence d'agrégats de NCLs en suspension retenus par la filtration.
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I.4. Particularités des formes hydrogels de NCLs

Les formes hydrogel développées permettent d'associer les propriétés des gels et des NCLs. D'une part,
les NCLs servent a encapsuler et a protéger une ou plusieurs molécules pouvant étre lipophiles ou
amphiphiles. Ces nano-objets présentent une trés bonne stabilité, prolongent le temps de circulation de

I'actif dans l'organisme et sont ainsi des NSs prometteurs pour des applications en santé [19].

Les NCLs se présentent classiquement sous la forme d’une suspension. Elles ont majoritairement été
envisagées pour des injections IV. Différentes preuves de concept ont été démontrées pour des applications
antitumorales : mélanome [39,40], poumon [41], hépatocarcinome [42]. Quelques rares études ont utilisé
les NCLs avec des injections SC, notamment pour des applications antiparasitaires [43] et antitumorales
[22,44] ou des injections intra-tumorales dans le cadre du traitement du glioblastome [45-49]. Cependant,
leur forme « en suspension » ne leur permet pas d’étre retenues sur leur site d’administration, ce qui limite
leur période d'action. L'utilisation d’une forme gélifiée de NCLs pourrait permettre de prolonger le temps
de résidence des NCLs aprés leur application et ainsi d‘imaginer de nouvelles applications avec une

libération soutenue de NCLs.

En paralléle, les hydrogels peuvent étre utilisés seuls pour former un dépot a partir duquel un PA est libéré
progressivement. Des hydrogels ont par exemple été développé pour libérer la proteine-2
morphogénétique osseuse (BMP-2) et ainsi améliorer la régénération osseuse [50]. D'autre études ont
développé un hydrogel libérant de fagon prolongée de la dexaméthasone dans l'oreille interne [51,52].
Cependant, ces formes peuvent plus difficilement mettre en ceuvre des PAs lipophiles, et une forme
d’hydrogel chargé en nanosytémes (encapsulant des PAs lipophiles) sera préférée avec ce type d'actifs
[53].

La stratégie de disperser des NSs dans une matrice gélifiée est la plus simple et la plus explorée (Chapitre
I). D'une part, cette méthode est trés facile a mettre en ceuvre. D'autre part, elle permet de protéger et
moduler les cinétiques de libération des NSs. Cependant, cette technique présente le risque de multiplier
le nombre d’excipients utilisés et d’augmenter la toxicité de la formulation. En effet, l'injection d'un
médicament en SC est a l'origine d'une réaction inflammatoire dite a corps étranger. Celle-ci entraine la
formation d'une capsule fibreuse composée de fibroblastes et de dépot de collagéne autour de I'implant,
ce qui peut étre a l'origine d’une modification de la cinétique de libération du médicament. Cette réaction
est systématique et elle peut suivre I'implantation de matériaux de nature diverse, tels que : le téflon, le
polyuréthane, le caoutchouc, le silicone, le polyéthyléne, le PEG, I'or ou le titane [54,55]. Ces matériaux
non biodégradables sont couramment utilisés dans le développement de médicaments et/ou dispositifs

médicaux implantables (approuvés par la FDA et 'ANSM).

Le développement d’hydrogels implantables utilisant des polymeres biodégradables est couramment utilisé

en recherche préclinique et commence a se concrétiser au travers d'études cliniques. A ce jour, aucune
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forme hydrogel n'est utilisée en France en injections parentérales. Toutefois, ’ANSM autorise |'utilisation
de différents implants polymeéres biodégradables. Ces médicaments se présentent sous une forme solide
et permettent une libération prolongée de principes actifs. C'est par exemple le cas du Zoladex®, qui
contient la goséréline (analogue de I'normone de libération des gonadotrophines hypophysaires). Injecté
en SC, ce médicament permet une libération du PA durant trois mois et il est utilisé comme traitement
adjuvant des cancers de la prostate métastasés [56]. Une autre forme implantable a base de polymére est
le Gliadel®. Il est placé dans le cerveau pour traiter les suites opératoires d'une résection de glioblastome
grace a une libération progressive de carmustine [57]. Différentes études ont montré que la molécule
active est rapidement libérée. Aprés une semaine, moins de 20% de la dose de départ de carmustine est
présente dans Iimplant. Par contre, des études rétrospectives ont montré que la matrice polymeére est
retrouvée jusqu'a 232 jours aprés son implantation. La présence de ces résidus polyméres risque
d’occasionner différents effets indésirables notamment liés au risque de migration dans les tissus [58].
Cette forme conventionnelle, considérée comme biodégradable, entraine la présence d’excipients et de
résidus dans 'organisme bien au-dela de sa période d'efficacité. Une simplification de la composition des

formules développées permet de limiter cette réaction.

Lorsque des NSs sont dispersés dans un hydrogel de polymeére, ils vont se libérer plus ou moins rapidement
par diffusion au sein de la matrice, tandis que le réseau tridimensionnel formant la matrice gel pourra étre
lentement éliminé. A contrario, la forme hydrogel de NCLs n’utilise pas de polymere pour gélifier la phase
aqueuse, et permet la libération progressive de NCLs qui contiennent les PAs. Lorsque les NCLs ont toutes
par les NCLs) est en phase avec a la disparition de I'hydrogel. Dans la forme que nous avons développée,
la matrice de I'hydrogel est directement formée par I'association des NCLs a l'aide de liaisons hydrogéne
permises par la présence de la Cyt-C16. Le réseau tridimensionnel formé peut étre plus ou moins réticulé

en fonction de la concentration en NCLs et/ou en Cyt-C16.

Le développement d'une plateforme de libération hydrogel grace a I'association de NSs a déja été décrit
auparavant. Les NSs utilisés sont des nanoparticules polyméres a base de PLGA, de dextrane ou encore de
copolymére de mPEG et de POA. Elles sont associées au moyen de liaisons physiques : interactions
électrostatiques [59-61] ou hydrophobes [62-64]. Ces hydrogels ont été envisagés pour des applications
d’'ingénierie tissulaire (reconstruction osseuse) avec ou sans dexaméthasone [59,60,65], de régulation de

la glycémie [61] ou pour libérer du paclitaxel en cancérologie [64]

A notre connaissance, les hydrogels de NCLs développés sont les premiéres formes de ce genre impliquant
des liaisons hydrogéne. D'autre part, les NCLs présentent de bonnes propriétés de biocompatibilité et leur
procédé de formulation ne requiert pas de solvant organique contrairement aux nanoparticules polyméres.
Les hydrogels de NCLs sont donc des formes innovantes et prometteuses pour permettre une libération

prolongée de PA tout en réduisant le risque de toxicité lié a leur injection.
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I1. Conclusion et perspectives

Ces travaux de these ont mené a la synthése d'une nouvelle molécule formée par I'association d’une chaine
palmitique fixée sur la fonction amine libre de la molécule de cytidine (via une fonction amide). Cette

molécule peut étre utilisée en tant qu’agent de réticulation pour obtenir deux plateformes gélifiées.

La premiére forme est un hydrogel qui découle de I'encapsulation de la Cyt-C16 dans des NCLs. La présence
de la Cyt-C16 a la surface de ces nano-objets permet leur agrégation en un réseau tridimensionnel grace
a des liaisons hydrogéne ce qui gélifie la phase aqueuse de la formulation.

La seconde forme est permise par la solubilisation de la Cyt-C16 dans une huile. Les molécules s'associent

entre elles par le biais de liaisons hydrogéne ce qui emprisonne la phase lipidique liquide.

Nous avons montré que les propriétés des hydrogels peuvent étre modifiées en fonction de la concentration
en NCLs ou en Cyt-C16. Plus ces concentrations sont élevées et plus I'hydrogel obtenu est « rigide ». La
forme hydrogel ne peut pas étre obtenue avec des diamétres de NCLs inférieurs a 50 nm. Au-dela de cette
valeur, la taille des particules n'affecte pas les propriétés viscoélastiques des hydrogels. Concernant les
organogels, une augmentation de la concentration en Cyt-C16 permet également d’obtenir un gel plus

« rigide ».

Par la suite, nous avons montré que les hydrogels de NCLs sont injectables au moyen d’une seringue et
d’une aiguille. Par ailleurs, ils permettent une libération prolongée des NCLs in vitro et ont démontré une

bonne stabilité de leur propriété rhéologique pendant 6 mois.

La Cyt-C16 a prouvé in vitro, sur deux lignées cellulaires différentes, qu'elle ne modifie pas la toxicité des
NCLs. Cette indication de non toxicité de la Cyt-C16 est trés prometteuse mais devra étre confirmée par

d'autres test in vitro et in vivo.

Une étude de tolérance in vivo chez le rat a été menée sur les hydrogels de NCLs et les organogels.
L'injection SC de ces deux formes entraine une réaction inflammatoire locale se développant en deux
temps : une premiére phase aigué d’environ 48 heures et une seconde phase sub-chronique/chronique au-
dela. Cette réaction est normale et fait suite a toute introduction de corps étrangers dans I'organisme. Elle
peut étre observée aprés l'injection d'un excipient ou d’une forme pharmaceutique. C'est par exemple le
cas de I'huile de sésame qui a été utilisé en tant que contréle dans cette étude. Cette réaction peut
également faire suite a une procédure chirurgicale, notamment autour de points de suture. Enfin, la

réaction inflammatoire reste localisée et n'affecte pas I'état de santé général des animaux étudiés.

Marion PITORRE | Développement de deux plateformes pharmaceutiques gélifiées. | | 178



Discussion générale, conclusion et perspectives

Les deux plateformes gélifiées obtenues peuvent étre utilisées pour mettre en ceuvre des principes actifs
de nature différente. Les hydrogels peuvent étre utilisés pour libérer des actifs lipophiles, lesquels seront
encapsulés dans les NCLs. Cette forme semi solide ouvre des applications jusque-la limitées pour les
suspensions de NCLs. C'est particulierement le cas des applications topiques qui nécessitent de retenir la
forme au niveau du site d'administration (application cutanée, ophtalmique, nasale, vaginale).

D'autre part, les hydrogels peuvent également étre envisagés pour permettre la libération prolongée des
NCLs. En effet, I'injection d’'un hydrogel de NCLs devrait mener a la formation d'un dépot qui retiendra et
ralentira la libération des NCLs sur le site d'injection.

De plus, si l'utilisation d’un PA lipophile dans les NCLs semble particulierement adapté, la solubilisation
d’une molécule hydrophile dans la phase aqueuse de I'hydrogel peut également étre imaginée. Ainsi, deux
actifs pourraient étre combinés dans une méme plateforme. Les cinétiques de libération attendues sont
alors dépendantes de la nature du PA considéré. Pour de petites molécules hydrophiles, la libération sera
trés rapide car seulement dépendante de son coefficient de diffusion dans I'hnydrogel. La libération des
molécules lipophiles sera par contre plus lente car calquée sur celle des NCLs (Figure 6.4). Enfin, différents
composés biologiques, tels que des peptides ou des siRNA pourront également étre ajoutés dans la phase

aqueuse pour de nouvelles propositions thérapeutiques.

Libération
rapide du PA
hydrophile

I

Dispersion
progressive
des NCLs

&~~~ Kolliphor® HS15
¥ Span® 80
B— Cyt-C16
Labrafac® WL 1349
% Principe actif hydrophile

Y Principe actiflipophile

Figure 6.4 : Représentation schématique de la libération d’un principe actif hydrophile et d'un principe

actif lipophile a partir d'un hydrogel de NCLs.
Les organogels sont des formes intéressantes pour obtenir une libération prolongée de PAs hydrophiles. Le

PA hydrophile choisi est simplement dispersé sous forme solide dans I'organogel. La forme semi-solide est

ensuite administrée sous forme de dépdGt, par exemple au moyen d’une injection sous-cutanée. La matrice
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gélifiée va ensuite étre lentement dégradée, ce qui permettra la libération progressive et prolongée du PA
hydrophile solide, qui ne peut pas diffuser dans la matrice d’huile. La dégradation de l'organogel est

permise par les milieux biologiques environnants et, en particulier, par la présence de lipases (Figure 6.5).
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Figure 6.5 : Représentation schématique de la libération prolongée d’un principe actif hydrophile a partir

d’un organogel. Le principe actif hydrophile est dispersé sous sa forme solide dans le gel.

Ces deux plateformes pourront étre choisies pour proposer la libération prolongée de PAs lipophiles dans
le cas des hydrogels et de PAs hydrophiles pour les organogels.

Les premiéres applications ont été envisagées sur les formes hydrogels de NCLs. L'injection SC de NCLs
permet de cibler da facon passive mais spécifique les ganglions lymphatiques et le systeme lymphatique.
L'utilisation de cette voie d’administration pourra étre considérée pour traiter par exemple des métastases
ganglionnaires liées a un cancer du sein.

Par ailleurs, les hydrogels de NCLs ont commencé a étre testés en tant que traitement local des suites
d’une résection chirurgicale de glioblastome. Ils permettraient de cibler les cellules cancéreuses résiduelles
a l'origine de la majorité des cas de récidive de la maladie. Une premiére partie des essais ont été menées
avec la Gem-C12, mais un nouveau projet débutant cherche a utiliser le paclitaxel. Un premier essai a
montrer que la co-encapsulation de la Cyt-C16 et du paclitaxel est possible sans altérer la gélification de
la formule. D’autre part, nous souhaitons également associer le peptide NFL aux NCLs afin d'augmenter
leur internalisation dans les cellules gliales. Ce peptide peut étre ajouté aux hydrogels sans modifier leurs
propriétés rhéologiques. Ce projet sera poursuivi in vitro afin de prouver que l'association du peptide avec
les hydrogels de NCLs contenant du paclitaxel permet d’augmenter leur internalisation. Puis une étude

d’efficacité pourra étre menée in vivo sur un modeéle déja développé de résection de glioblastome
orthotopique chez le rat.
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Enfin, les hydrogels de NCLs pourront étre utilisés a des fins de compréhension fondamentale du
comportement d’‘objets nanométriques. En effet, au sein de notre équipe, le Dr Jean-Christophe Gimel
travaille depuis plusieurs années sur la modélisation in silico du déplacement d'une sphére au sein d'une
matrice gélifiée. Dans ce modele numérique, la forme gélifiée découle de l'association aléatoire de
nombreuses sphéres rigides [58-60]. Le déplacement de la particule est régi par un mouvement brownien
qui peut étre caractérisé par un coefficient de diffusion (D). Ce dernier est principalement influencé par la
fraction volumique du milieu qui est disponible pour la particule en mouvement, c’est-a-dire non occupée
par la matrice gélifiée. Les hydrogels de NCLs présentent une structure trés proche de celle des matrices
gélifiées de ce modéle qui sont formées de sphéres agrégées. Ils pourraient donc servir a reproduire in
vitro ce modeéle in silico. Une faible quantité de NCLs marquées avec un fluorochrome pourraient ainsi étre
introduites dans un hydrogel de NCLs. La technique de redistribution de fluorescence aprées
photoblanchiment (FRAP) pourrait ensuite étre utilisée. Une zone de I'hydrogel est illuminée tres fortement
avec un laser afin de détruire toutes les sondes fluorescentes présentes a cet endroit (blanchiment). Puis
I'évolution de la fluorescence de cette zone est suivie dans le temps. Un retour de fluorescence
correspondra aux mouvements des NCLs libres dans la matrice gélifiée et permettra d'en déduire le
coefficient de diffusion des particules. Différents parameétres, tels que la taille des NCLs en mouvement, la
taille des NCLs formant I’hydrogel ainsi que leur concentration (fraction volumique), pourront étre étudiés
et corrélés aux propriétés de diffusion des NCLs en mouvement. L'hydrogel de NCLs pourra ainsi étre une

preuve expérimentale des lois de diffusion établies par les précédents travaux in silico.
Pour conclure, ces travaux de thése ont permis d'apporter de nouvelles possibilités quant a l'utilisation des

NCLs. Leur association en plateforme gélifiée ouvre de nombreuses applications médicales nécessitant une

administration locale et/ou une libération prolongée dans le temps de PAs.
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Two pharmaceutical gel platforms: a hydrogel of lipid nanocapsules and an
organogel, obtained with the same nucleoside crosslinking agent.

Résumé

Une nouvelle plateforme hydrogel uniqguement formée
par I'association de nanocapsules lipidiques (NCLs) a
été développée en s’inspirant de précédents travaux
utilisant une gemcitabine modifiée. Afin de limiter la
toxicité de I'hydrogel, la gemcitabine a été remplacée
par la cytidine, rendue amphiphile par une chaine
aliphatique (Cyt-C16). Placée a l'interface huile/eau des
NCLs, la Cyt-C16 permet la formation d’'un réseau
tridimensionnel de NCLs a l'origine de la gélification. Un
plan de mélange a permis d’optimiser les procédés de
formulation de 4 tailles de NCLs modeles. Les
propriétés  viscoélastiques des hydrogels sont
modulables. Plus les concentrations en NCLs et Cyt-
C16 sont élevées, plus le gel est « rigide »,
indépendamment de la taille des NCLs qui doit étre
supérieure a 50 nm pour permettre la gélification. Les
hydrogels sont injectables et permettent une libération
prolongée de NCLs (de taille mono-disperse), sans
toxicité supplémentaire in vitro, du fait de la présence de
la Cyt-C16. De plus, uniguement solubilisée dans I'huile,
la Cyt-C16 permet d’obtenir un organogel, dont les
propriétés  viscoélastiques sont renforcées en
augmentant sa concentration. L'injection sous-cutanée
(SC) in vivo des deux gels est bien tolérée et entraine
une réaction inflammatoire locale comparable a celle
provoquée par un excipient pharmaceutiquement
acceptable. Ces deux formes pourront étre utilisées
pour libérer de facon prolongée différents actifs. Deux
applications préclinigues des hydrogels ont été
explorées, l'une utilisant la voie SC pour cibler les
ganglions lymphatiques, la seconde permettant un
traitement local des suites opératoires d’'une résection
de glioblastome.
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Abstract

An innovative hydrogel platform obtained by the
association of lipid nanocapsules (LNCs) was based on
the previous work on modified gemcitabine. To limit the
inherent toxicity of the hydrogel, gemcitabine was
replaced by cytidine, then modified by an aliphatic chain
(Cyt-C16). The hydrogel network was allowed by H-
bond interactions between cytidine moieties exposed at
the oil/water interfaces of LNCs. An experimental plan
provided the formulation processes for 4 optimized sizes
of model LNCs. The gelation was only possible for LNC
sizes higher than 50 nm, and the hydrogel viscoelastic
properties are versatile. The hydrogel is more “rigid”
when LNC and Cyt-C16 concentrations increase,
independently of the LNC size. The hydrogels are
injectable and allow a sustained release of LNCs (with
monodisperse size), without additional in vitro
cytotoxicity due to Cyt-C16. Moreover, when solubilized
in oil, Cyt-C16 alone produced an organogel platform,
whose viscoelastic properties are strengthened
increasing its concentration. Both types of gels showed
a good biocompatibility after an in vivo subcutaneous
(SC) injection, with a local inflammatory response
similar to that of induced by an approved excipient.
These two forms could be used to sustain the release of
various drugs, and two preclinical applications of
hydrogels have been explored: one using the SC route
to target lymph nodes, and the second for local
treatment after glioblastoma resection.
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