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Résumé 

L'un des principaux défis de la nanomédecine est la capacité à cibler sélectivement les sites 

pathologiques. Le ciblage repose généralement sur la réponse sélective à une ou certaines 

caractéristiques des tissus ciblés (stimuli endogènes). Cette thèse s’intéresse à l’étude de la réponse 

sélective des nanoparticules fonctionnelles à deux stimuli endogènes bien caractérisés : la densité 

surfacique élevée d’un récepteur biologique sur une membrane cellulaire et le milieu acide des 

endosomes.  

Dans un premier temps, nous démontrons que les nanoparticules peuvent s’adsorber sélectivement 

sur les surfaces présentant une densité de récepteurs supérieure à un certain seuil, en 

fonctionnalisant leur surface avec une monocouche de polymères bimodaux (un poly (éthylène 

glycol) non-fonctionnel et un PEG portant un ligand). Les paramètres de conception de la 

monocouche comme la longueur relative des chaînes, la densité surfacique globale de la 

monocouche ou la densité surfacique de ligands peuvent être modulées pour améliorer la 

sélectivité des nanoparticules. 

Dans un second temps, nous rapportons des nanoparticules lipidiques capables de déstabiliser des 

membranes lipidiques à pH acide grâce à un lipide bascule pH-sensible. Nous montrons que le 

changement de conformation du lipide bascule augmente son aire interfaciale et provoque une 

dynamique membranaire qui peut se traduire macroscopiquement par des changements 

morphologiques et relargage du contenu des nanoparticules lipidiques.  

En améliorant le ciblage sélectif pour les membranes cellulaires, d’une part, et la livraison 

intracellulaire, d’autre part, ce travail servira à concevoir des nanoparticules multifonctionnelles 
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sélectives et ciblées, pour une meilleure efficacité de vectorisation de médicaments ou d’acides 

nucléiques. 

Mots-clés : ciblage sélectif, sélectivité à la densité surfacique de récepteur, échappement 

endosomal, déstabilisation membranaire, nanoparticules fonctionnelles, fonctionnalisation, pH-

sensible, lipide bascule, interaction nanoparticule-cellule 
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Abstract 

One of the main challenges of nanomedicine is the ability to selectively target disease sites. 

Targeting efficiency is generally based on a selective response to characteristics (endogenous 

stimuli) of the targeted tissues. This thesis focuses on the selective response of functional 

nanoparticles to two endogenous stimuli: the cell surface over-expressing a specific receptor and 

the acid medium of endosome. 

First, we report that nanoparticles surface-functionalized with a bimodal monolayer of polymers 

containing nonfunctional polyethylene glycol (1) and ligand-functionalized PEG exhibit selective 

adsorption to receptor surface with a surface density of receptor above a certain threshold. We 

show that design parameters of the bimodal monolayer, including the relative length of two chains, 

the total surface density of the monolayer or the surface density of ligand can be modulated to 

enhance the selectivity of the nanoparticle adsorption.  

Secondly, we report lipid nanoparticles that induce membrane destabilization under acidic 

condition thanks to a pH-switchable lipid. We show that the conformational change of the pH-

switchable lipid increases the area occupied at the interface, causing membrane dynamics 

phenomena, that result in morphological changes and release of the cargo from lipid nanoparticles. 

By improving the ability of nanoparticles to selectively target cell surfaces and escape endosomal 

membrane, the selective responses of functional nanoparticles reported in this thesis will 

potentially serve to design multifunctional nanoparticles for selective targeting and efficient 

delivery of drugs and genetic materials 
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Chapitre 1                                      

Introduction 

1.1 Ciblage thérapeutique et nanoparticules 

Le cancer est une des maladies les plus meurtrières dans le monde. Selon le rapport 

Statistiques canadiennes sur le cancer 2021, deux Canadiens sur cinq recevront un diagnostic de 

cancer au cours de leur vie, et environ un sur quatre décèdera du cancer (2). Actuellement, les 

principaux traitements du cancer comprennent la chirurgie, la chimiothérapie et la radiothérapie. 

Parmi eux, la chimiothérapie semble largement pratiquée en clinique, particulièrement dans les 

cancers hématologiques et les tumeurs métastatiques (3). Toutefois, de nombreux agents de 

chimiothérapie ont une efficacité limitée et posent des problèmes de toxicité, car l’administration 

à long terme de ces molécules (une pratique souvent utilisée pour gérer les tumeurs solides) 

entraîne des dommages fatals aux organes sains. Ceci est attribuable à plusieurs facteurs. En 

premier lieu, les médicaments administrés par voie systémique se distribuent dans tout l’organisme 

plutôt que spécifiquement au site pathologique, ce qui entraîne une accumulation de ces molécules 

https://cancer.ca/fr/research/cancer-statistics/canadian-cancer-statistics
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sur les tissus sains (toxicité) et une faible quantité sur les tissus tumoraux (efficacité suboptimale) 

(4). D’autre part, un phénomène de résistance peut apparaître pendant le traitement, par exemple 

la résistance multiple aux anti-cancéreux (Multi Drug Resistance - MDR) due à la surexpression 

d’un transporteur membranaire Glycoprotéine-P (P-gp) et limiter l’efficacité d’une chimiothérapie 

(5). Enfin, la pénétration des médicaments au centre d’une tumeur solide est limitée par des 

barrières physiques et biochimiques (6). Le ciblage thérapeutique a le potentiel de remédier à ces 

limitations. Il consiste à vectoriser les principes actifs au site d’action tout en évitant les organes 

sains (4). Ce concept a été inspiré par l’hypothèse du « magic bullet » de Paul Ehrlich : une 

chimiothérapie qui serait capable de cibler et éliminer les cellules pathogènes tout en évitant les 

cellules saines (7). Un tel système permettrait d’augmenter l’efficacité de la chimiothérapie ainsi 

que l’observance thérapeutique (8). Le ciblage thérapeutique peut être effectué par la voie 

d’administration locale ou systémique.  

Par voie locale : Les médicaments sont directement appliqués et libérés au site d’action en 

utilisant les formulations topiques (9). Les formulations anti-cancéreuses topiques comprennent 

des gels, des implants métalliques fonctionnalisés, des nanofibres (10). Elles sont généralement 

conçues pour être implantées immédiatement après une résection chirurgicale d'une tumeur, dans 

la cavité (10). Cette approche peut donner une libération prolongée des anti-cancéreux localement 

afin d’éliminer complètement les cellules résiduelles et de réduire le risque de récidive du cancer 

après la chirurgie. Le ciblage par voie locale est l’approche la plus simple et directe, cependant, il 

exige souvent la chirurgie, et il n’est pas possible pour certains cancers métastatiques.  

Par voie systémique : Les médicaments sont encapsulés et protégés par un vecteur, qui a 

pour but de les transporter à travers l’organisme au tissu cible. Les nanoparticules, définis ici 

comme des colloïdes à l’échelle nanométrique, sont souvent utilisées comme vecteurs, telles que 
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les nanoparticules polymériques, les liposomes, les nanoparticules lipidiques, les nanoparticules 

métalliques etc. (11), et sont rassemblés sous le terme « nanomédecine ». Les nanomédecines 

peuvent s’accumuler au site thérapeutique grâce à différents mécanismes (8, 11): (a) le ciblage 

passif, après injection intraveineuse, grâce à l’effet de perméabilité et de rétention améliorée (EPR, 

Enhanced Permeability And Retention) dans certaines tumeurs; (b) le ciblage actif, en 

fonctionnalisant le nanovecteur avec un ligand,  i.e. une molécule (à savoir un anticorps ou un 

fragment d’anticorps, des vitamines, des sucres, des protéines ou des aptamères) capable de 

reconnaître spécifiquement des récepteurs membranaires des cellules cancéreuses pour favoriser 

son internalisation; (c) le ciblage actif, en modifiant le relargage en fonction des conditions 

physiologiques (température, pH, enzymes) ou d’un stimulus externe (photon, ultrason).  

Les objectifs principaux de l’utilisation des nanomédecines sont (8, 11-13): l’amélioration 

de la biodistribution et du profil pharmacocinétique de l’agent de chimiothérapie, entraînant une 

amélioration de la biodisponibilité et de l'efficacité; l’amélioration de la solubilité et de la stabilité 

de l’agent de chimiothérapie; le ciblage sélectif et la libération contrôlée des agents de 

chimiothérapie; la possibilité de transporter simultanément plusieurs principes actifs pour une 

thérapie combinée ou pour la théranostique (combinaison de la thérapie et du diagnostique); la 

diminution de la toxicité grâce à une faible accumulation non-spécifique aux organes sains. 

L’utilisation des nanoparticules pour le ciblage thérapeutique a permis d’améliorer le 

traitement de nombreuses maladies, en particulier des cancers. En effet, depuis l’approbation du 

premier produit de nanomédecine (à base de liposomes) Doxil® en 1995, plus de 70 nanomédecines 

ont été approuvées par la FDA (14) (13, 15). Toutefois, ce chiffre ne représente qu’une poignée 

des milliers d’articles scientifiques publiés sur les nanomédecines, dont la translation clinique reste 

limitée, en partie à cause des écarts entre les modèles in vitro, in vivo et les études cliniques (16, 
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17). En effet, les différences de pathologie et de physiologie entre les espèces animales et humaines 

influencent considérablement le comportement des nanoparticules (17). En outre, après injection 

dans le système sanguin, les nanoparticules sont reconnues comme éléments étrangers et doivent 

faire face à une série de barrières biologiques complexes qui limitent considérablement leur accès 

au site d’action, ce qui n’est pas toujours le cas pour les modèles expérimentaux in vitro (17, 18). 

L’interaction entre les nanoparticules et les barrières biologiques dépend de nombreux paramètres, 

comme la composition, la morphologie, la chimie et la charge de surface, les propriétés stimuli-

sensibles, la déformabilité, l’élasticité (18). Au cours des dernières années, les avancées 

fondamentales des connaissances sur la pathologie du cancer ainsi que sur la chimie de synthèse 

ont permis de concevoir des nanoparticules avec des architectures et des fonctionnalités complexes 

afin de franchir certaines barrières biologiques (18-20). Les particularités de ces barrières et les 

stratégies pour les surmonter sont discutées dans la section suivante. 

1.2 Barrière biologique 

Les nanomédecines administrées par voie intraveineuse doivent affronter diverses barrières 

biologiques: intravasculaires, endothéliales, extracellulaires, cellulaires et intracellulaires (Figure 

1.1). 
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Figure 1.1. Schéma présentant les diverses barrières biologiques rencontrées par les 

nanoparticules, avec permission de (21). 

1.2.1 Barrière intravasculaire 

Après administration intraveineuse, les nanomédecines sont exposées à plusieurs obstacles 

intravasculaires. En premier, elles peuvent interagir avec de nombreuses biomolécules 

plasmatiques (protéases, nucléases, protéines, lipides), qui causent la dégradation des 

nanoparticules et de leur cargo (18, 21, 22). De plus, les petites nanoparticules (< 6 nm) sont 

éliminées par filtration rénale (23). Plus important encore, les nanoparticules peuvent être 

séquestrées par le système réticulo-endothélial (ou phagocytaire mononucléé, mononuclear 

phagocyte system, MPS), composé principalement des macrophages présents dans la rate, les 

ganglions lymphatiques et le foie (cellules de Kupffer) (24). La séquestration commence par 
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l’adsorption des protéines opsonines sur la surface des nanoparticules (25). Puis, les nanoparticules 

opsonisées sont reconnues et phagocytées par le système MPS via un attachement spécifique entre 

un récepteur des cellules MPS et les protéines opsonines (26). Ces phénomènes raccourcissent la 

demi-vie des nanoparticules dans le sang (27).   

La stratégie la plus répandue pour augmenter le temps de circulation plasmatique consiste à 

décorer les nanoparticules avec des polymères hydrophiles et flexibles tels que le poly(éthylène 

glycol) (1), pour obtenir les nanoparticules dites « furtives ». Les liaisons hydrogène entre les 

unités EG et les molécules d’eau entraînent la formation d’une couche hydratée inerte, qui limite 

l’adsorption des protéines et la capture par les cellules du MPS (28, 29). Le PEG reste aujourd’hui 

le matériau le plus efficace et le plus utilisé pour améliorer la furtivité des nanomédecines (30), 

mais il est de plus en plus décrié à cause des réactions immunologiques anti-PEG ainsi que son 

manque de biodégradabilité (29). Certains polymères peuvent être utilisés comme alternative, 

comme les polymères zwittérioniques (poly(carboxybétaïne), poly(sulfobétaïne)) (31), le 

polyglycérol, le poly 2-oxazoline, le polyacrylamide, le polyvinylpyrrolidone et les 

polysaccharides (29). D’autres stratégies biomimétiques, comme recouvrir les nanoparticules avec 

la membrane des cellules sanguines, ont réduit l’adsorption des protéines (32) ou prolongé la 

circulation sanguine jusqu’à 72 heures (33). Il est également possible d’empêcher la phagocytose 

en fonctionnalisant les nanoparticules avec le peptide du « soi » (« self peptide ») CD47 (34). 

CD47 est capable d’interagir avec le récepteur SIRPα (signal regulatory protein-α) des 

macrophages, inhibant la phagocytose des nanoparticules portant CD47 (34).  

1.2.2 Barrière endothéliale 
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Les nanoparticules furtives qui ont échappé au MPS doivent traverser la barrière endothéliale 

pour atteindre les tissus cibles (22). Les cellules endothéliales forment une paroi interne 

(endothélium) qui tapisse les vaisseaux sanguins et lymphatiques et adhère étroitement au tissu 

conjonctif sous-jacent grâce à la lame basale (35). En condition physiologique, l’endothélium 

forme une barrière semi-perméable contrôlant le passage des macromolécules, des cellules et des 

fluides entre le sang et l’espace interstitiel (35). La perméabilité de la barrière endothéliale varie 

en fonction des tissus et de leur condition pathologique. Par exemple, les cellules endothéliales au 

niveau des capillaires cérébraux (barrière hémato-encéphalique, BHE) sont unies par les jonctions 

serrées sans fenestration et reposent sur une lame basale riche en collagène, ce qui empêche le 

passage des molécules entre les cellules endothéliales. Ces caractéristiques permettent d’isoler le 

cerveau des substances pathogènes, toutefois elles représentent une véritable barrière pour le 

ciblage des médicaments au cerveau (36). Contrairement à la BHE, les microvaisseaux du foie et 

de la rate présentent des fenestrations plus larges (50-300 nm de diamètre) favorisant le transport 

passif de macromolécules (37). Les conditions pathologiques, telles que les tumeurs, 

l’inflammation, les lésions tissulaires, peuvent aussi augmenter la perméabilité de l’endothélium. 

Cette anomalie est particulièrement importante dans l’état tumoral, où la néovascularisation est 

rapide et désorganisée à cause de la nature angiogénique agressive des tumeurs (38). Les cavités 

ou les fenestrations dans les vaisseaux tumoraux varient de 0.1 à 3 µm de diamètre (39). Cette 

imperfection des vaisseaux a été exploitée dans la stratégie du ciblage passif.  

Matsumura et Maeda (40) ont démontré, pour la première fois en 1986, l’accumulation 

sélective de macromolécules ou de nanoparticules dans les tissus tumoraux. Ce phénomène est 

attribué à une haute densité de réseaux vasculaires, à une perméabilité accrue et à un faible 

drainage lymphatique (39). Il porte le nom d’effet EPR pour « enhanced permeability and retention 
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effect ». Depuis, la majorité des nanomédecines anti-cancéreuses exploitent cet effet et certaines 

ont été approuvées en clinique (Doxil™, Abraxane™, DaunoXome™, Marqibo™, et Onivyde™ 

aux États-Unis; Genexol-PM™ en Corée ; SMANCS ™ au Japon; Myocet™ et Mepact™ en 

Europe) (15). Toutefois, l’efficacité thérapeutique de ciblage passif est encore limitée et 

controversée (41). En effet, l’effet EPR est généralement modéré, permettant moins de 2 fois plus 

d’accumulation des médicaments au tissu tumoral par rapport aux organes sains critiques (rein, 

foie) (40). La faible efficacité du ciblage passif peut être associée à des raisons suivantes: (i) 

hétérogénéité de l’effet EPR: Le niveau et la taille des fenestrations varient au sein des tumeurs, 

entre les types ou le stade des tumeurs (42, 43). Par exemple, la périphérie de la tumeur est plus 

vascularisée que le noyau, qui présente un réseau vasculaire dendrimérique (44), ce qui limite 

l’extravasation des nanoparticules au centre de la tumeur. Pour un traitement personnalisé, la 

théranostique, qui consiste à intégrer des agents thérapeutiques et d’imagerie dans une seule 

formulation nanoparticulaire a été proposée (45, 46). Les agents d’imagerie permettent d’observer 

la bio-distribution des nanoparticules et de déterminer l’hétérogénéité de l’effet EPR au cas par 

cas. De plus, l’intégrité de l’endothélium peut être altérée à l’aide des stimulations physiques telles 

que les ultrasons (47), les radiations (48, 49) ou des agents perturbateurs comme l’oxide nitrique 

(NO) (50). Par exemple, le dispositif à ultrason pulsé SonoCloudTM est conçu pour être implanté 

dans la boîte crânienne. La barrière BHE peut être temporairement perméabilisée en activant le 

dispositif grâce à un contrôle externe, ce qui permet d’augmenter l’accumulation cérébrale et 

l’efficacité des médicaments. Ce dispositif fait actuellement l’objet d’essais cliniques pour le 

glioblastome, les métastases cérébrales et la maladie d’Alzheimer (47, 51-53). Dans une autre 

étude, Park et al. (50) ont formulé des nanoparticules capables de générer du NO en présence de 

glutathion. Ce système a permis de perméabiliser l’endothélium tumoral et d’accumuler la 
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doxorubicine de façon significative. Enfin, la pénétration à travers la barrière endothéliale 

tumorale peut être améliorée grâce à un biomarqueur surexprimé spécifiquement dans 

l’endothélium tumoral (54, 55). Comme le peptide iRGD présente une affinité pour l’intégrine αν 

et la neuropiline-1 (56), son greffage à la surface des nanoparticules a permis d’améliorer 

l’accumulation des nanoparticules dans les tumeurs (56-58); (ii) l’anormalité de la barrière 

extracellulaire (voir la section 1.2.3); (iii) le stress solide lié à la croissance anormale des cellules 

tumorales: la prolifération rapide et incontrôlée des tissus tumoraux entraîne une compression 

solide des vaisseaux sanguins adjacents (59), empêchant la pénétration des nanoparticules (60) 

ainsi que la diffusion des agents thérapeutiques profondément dans le tissu tumoral (61); (iv) 

Hémorhéologie et l’écoulement des nanoparticules dans les vaisseaux: Afin de s’extravaser des 

vaisseaux sanguins au niveau de la tumeur, les nanoparticules doivent tout d’abord se déplacer 

vers les parois endothéliales et se trouver dans la périphérie de l’écoulement sanguin. La majorité 

des nanomédecines disponibles en clinique possèdent une géométrie sphérique. Cependant, il est 

rapporté que les nanoparticules sphériques s’écoulent au centre du vaisseau, parallèlement à la 

paroi (62). Ce phénomène pourrait défavoriser l’extravasation des nanomédecines par l’effet EPR 

(63). Il est suggéré que les particules ellipsoïdales présentent un déplacement latéral très 

dynamique (oscillation d’une paroi à la paroi opposée du vaisseau sanguin) (62), favorisant l’effet 

EPR et la liaison nanoparticule-cellule (via l’interaction spécifique ligand-récepteur) dans le 

ciblage actif (63). 

1.2.3 Barrière extracellulaire (stroma tumoral) 

Après l’extravasation endothéliale, les nanoparticules doivent pénétrer à travers le 

microenvironnement extracellulaire composé d’une matrice extracellulaire (ECM), la lame basale, 

les fibroblastes et les cellules immunitaires (64). La ECM tumorale est très dense et riche en fibres 
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de collagène et d’autres composants, à savoir des microfibres d’élastine, des protéoglycans, des 

glycosaminoglycans, des polysaccharides (65). Tous ces composants forment un gel réticulé et 

visqueux avec les pores inférieures à 40 nm de diamètre (66), défavorisant la diffusion et la 

convection des nanoparticules (67). En outre, la densité de la matrice ECM et le mauvais drainage 

lymphatique augmentent la pression du liquide interstitiel tumoral (18), réduisant l’extravasation 

des nanoparticules à travers la paroi du vaisseau (18). La pression interstitielle peut être diminuée 

en normalisant les vaisseaux. Vikash et al. (68) a suggéré de réparer les vaisseaux tumoraux en 

bloquant le récepteur du facteur de croissance endothéliale vasculaire-2 (VEGF-2). Cela a amélioré 

l’extravasation de petites nanoparticules (diamètre 12 nm), au détriment des plus grandes (diamètre 

125 nm). Quant à la matrice extracellulaire, il est possible d’inhiber la production de collagène 

avec un agent antifibrotique. Cette approche améliore l’accumulation et l’efficacité des liposomes 

encapsulant la doxorubicine (69).  

1.2.4 Barrière cellulaire et intracellulaire 

Après leur extravasation dans le tissu cible, les nanoparticules doivent traverser la membrane 

cellulaire et les composants thérapeutiques (agents anti-cancéreux, protéines, acides nucléiques) 

doivent être libérés pour interagir avec leur cible thérapeutique intracellulaire. La membrane 

cellulaire est une enveloppe semi-perméable formée d’une bicouche de phospholipides et de 

cholestérol jonchée de protéines membranaires, présentant une charge globale négative. La 

majorité des nanoparticules empruntent une voie d’endocytose active telle que la pinocytose 

médiée par clathrine ou par les cavéoles (Figure 1.2) (70-72). Les nanoparticules sont internalisées 

dans des vésicules endocytaires avant d’être transférées dans le cytosol. Cependant, la pénétration 

directe dans le cytoplasme a été rapportée et peut être utilisée comme une voie alternative, 

puisqu’elle permet d’éviter la dégradation lysosomale (71) (Figure 1.3).  



11 

 

1.2.4.1 Voies d’endocytose 

Les mécanismes par lesquels les cellules endocytent les nanoparticules sont nombreux et 

peuvent être divisés en 3 groupes : phagocytose, macropinocytose et pinocytose (Figure 1.2).  

 

Figure 1.2. Schéma représentant les voies d’endocytose actives, et les voies de pénétration non-

endocytaire, avec permission de (73).  

Phagocytose (Figure 1.2) : Cette voie est couramment utilisée par les cellules phagocytaires 

(macrophages/monocytes, neutrophiles et cellules dendritiques) pour l’élimination de pathogènes 

(71, 74). La phagocytose est généralement initiée par une liaison spécifique aux récepteurs 

membranaires des phagocytes tels que les récepteurs Fc (protéines transmembranaires exprimées 

chez certaines cellules immunitaires), les récepteurs de mannose, les récepteurs du complément. 

Comme discuté dans la section 1.2.1, les cellules phagocytaires sont principalement responsables 

de la courte demi-vie des nanoparticules (75).  
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Macropinocytose (Figure 1.2): Cette voie est un processus endocytaire non-spécifique qui 

est caractérisé par la capture de fluides et de solutés extracellulaires à travers des extensions de 

membrane plasmique initiés par l’actine. Les particules de taille micrométrique sont généralement 

capturées par cette voie (76) et se retrouvent dans de grosses vésicules (diamètre de 0.2 à 5 µm) 

appelées macropinosomes (77). Les macropinosomes sont plus perméables que les autres vésicules 

endocytaires (78), ce qui permet l’échappement des nanoparticules (79).  

Pinocytose (Figure 1.2): Cette voie, réalisée par tous les types cellulaires, est responsable 

de la capture des fluides, des molécules et des nanoparticules. La pinocytose est divisée en trois 

sous-groupes, selon le mécanisme de formation de ces vésicules: endocytose médiée par la 

clathrine (CLA), endocytose médiée par la cavéoline (80), endocytose indépendante de la clathrine 

et de la cavéoline (IC).  

• La voie CLA est une voie majeure pour la pénétration cellulaire des 

nanoparticules à ciblage actif (71, 72, 81). Le processus est habituellement initié par 

l’interaction spécifique entre des ligands à la surface des nanoparticules et les récepteurs 

membranaires (récepteurs de transferrine, récepteur de l’EGF (Epidermal Growth 

Factor), etc.), ce qui entraîne des invaginations membranaires tapissées d’un manteau 

de clathrine (Figure 1.2). Les nanoparticules se retrouvent dans les endosomes qui soit 

sont recyclés, soit fusionnent avec les lysosomes contenant de nombreuses enzymes 

digestives et un milieu très acide. Ces dernières provoquent la dégradation rapide des 

nanoparticules et leur cargo (82, 83).  

• La voie CAV est également une voie importante pour l’internalisation des 

nanoparticules, qui implique des invaginations membranaires en forme de bulbe 

recouverte de cavéoline (cavéoles) (Figure 1.2) (72, 84). Les destinations typiques des 
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vésicules endocytaires CAV sont l'appareil de Golgi et le réticulum endoplasmique (85), 

qui peut être exploité pour la vectorisation des médicaments agissant dans ces 

organelles. Les nanoparticules présentant du folate, de l’albumine et du cholestérol 

peuvent être endocytées par cette voie (18, 26). Par ailleurs, il a également été rapporté 

que dans les cellules endothéliales, les cavéoles sont capables d’effectuer un transport 

transmembranaire appelé transcytose (entrée et sortie à travers une cellule). Cette 

propriété a été exploitée pour le ciblage des tissus sous-endothéliaux (86).  

• La voie IC : Il s'agit d'un ensemble de plusieurs voies endocytaires liées à 

la présence de microdomaines lipidiques riches en cholestérol (40 à 50 nm de diamètre) 

dans la membrane cellulaire appelés « radeaux lipidiques » (87) (Figure 1.2). Les 

nanoparticules fonctionnalisées avec folate peuvent être également internalisées par 

cette voie. Et ces nanoparticules internalisées sont directement libérées dans le 

cytoplasme (88).  

1.2.4.2 Pénétration directe dans le cytoplasme 

Les nanoparticules peuvent être directement délivrées au cytoplasme en appliquant des 

approches biochimiques ou physiques. Les stratégies principales comprennent : la translocation 

directe, la fusion lipidique, l’électroporation et la micro-injection (Figure 1.3). Toutes ces 

approches permettent aux nanoparticules de pénétrer directement dans le cytoplasme. La 

translocation directe et la fusion lipidique dépendent des propriétés physicochimiques des 

nanoparticules. Pour la micro-injection, une aiguille microscopique est utilisée pour injecter des 

nanoparticules directement dans le cytoplasme alors que pour l’électroporation, la membrane 

cellulaire est perméabilisée par des impulsions électriques. Cependant, l’application clinique de 

ces stratégies est encore limitée (71). A titre d’exemple, les nanoparticules lipidiques ont délivré 
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un siARN dans le cytoplasme des cellules dendritiques par l’électroporation avec une bonne 

efficacité de transfection et une faible toxicité (89). 

 

Figure 1.3. Schéma représentant les voies de pénétration directe au cytoplasme, avec de 

permission de (73). 

Les stratégies pour contourner les barrières cellulaires sont décrites dans la section 1.3. 

1.2.5 Barrière et transport intracellulaire 

À la suite de la pénétration cellulaire, les nanoparticules interagissent avec les composants 

intracellulaires, ce qui détermine leur trajet et leur destination finale dans les compartiments 

cellulaires. Les barrières intracellulaires simplifiées des nanovecteurs sont présentées à la Figure 

1.4. 

Après l’endocytose, les nanoparticules sont confinées dans des vésicules endocytaires 

appelées endosomes précoces. Une partie des endosomes précoces sont recyclés vers la membrane 

plasmique. L’autre partie parvient à maturité (endosomes tardifs) par acidification. Les endosomes 



15 

 

tardifs peuvent soit fusionner avec la membrane plasmique (libérant leur contenu à l'extérieur de 

la cellule sous forme d'exosomes), soit fusionner avec des lysosomes, dont le contenu est exposé 

à diverses enzymes de dégradation telles que les hydrolases lysosomales (83, 90). Ces dernières 

contribuent à la dégradation des nanoparticules et leurs contenu (91). Une autre barrière 

intracellulaire qui joue un rôle important dans la dégradation intracellulaire des nanoparticules est 

le processus d’autophagie (92, 93). Dans ce processus, certains constituants cytoplasmiques sont 

piégés par les autophagosomes, puis délivrés au lysosome pour y être décomposés. Les 

nanoparticules s’étant échappées de l’endosome et qui se trouvent dans le cytoplasme risquent 

d’être recapturées et dégradées par ce processus (94). Dans la plupart des cas, les nanoparticules 

sont conçues pour libérer des agents thérapeutiques dans le cytoplasme afin que ceux-ci puissent 

atteindre le noyau (85). Le noyau est isolé du cytoplasme par une double membrane percée de 

trous appelés les pores nucléaires (NPC) permettant le transport passif des molécules dans et hors 

du noyau. Il faut noter que le passage passif de la membrane nucléaire est seulement possible pour 

les molécules de diamètre inférieur à 9 nm (95). Les agents thérapeutiques basés sur d’ADN de 

grande taille comme les plasmides dépassent généralement la limite de taille pour le passage passif 

(95), ils se rendent donc au noyau souvent par une diffusion passive pendant la mitose (96) (la 

membrane nucléaire se décompose temporairement pendant la mitose) ou par un transport actif 

(95), par exemple, via des protéines d’import nucléaire (importines) (97). 
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Figure 1.4. Schéma représentant des principales voies et mécanismes du trafic intracellulaire de 

nanoparticules. (a) endocytose des nanoparticules, (b) endosome précoce, (ci) un endosome tardif, 

(cii) échappement endosomal, (ciii) recyclage à travers un endosome de recyclage situé à proximité 

de la région périnucléaire, (d) lysosome, (e) dégradation lysosomale, (f) trajets des nanoparticules 

aux cibles intracellulaires, (g) exocytose des nanoparticules, avec de permission de (73). 

Les stratégies pour contourner les barrières intracellulaires sont décrites dans la section 1.4. 

1.3 Ciblage actif cellulaire 

La croissance tumorale entraîne de nombreuses modifications physiologiques telles que des 

altérations de la composition tissulaire (densité cellulaire, vascularisation et stroma), une 

augmentation de la température et/ou une diminution du pH dans le milieu extracellulaire tumoral 
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(98, 99). En particulier, les cellules tumorales surexpriment souvent certains types de récepteurs 

associés à la croissance et au métabolisme cellulaire, tels que le récepteur de la transferrine (TfR), 

le récepteur du folate (FR), le récepteur de l’intégrine αvβ3 et le récepteur du facteur de croissance 

épidermique (100) (99, 101). Des ligands tels que des anticorps et leurs fragments, des vitamines, 

des sucres, des protéines ou des aptamères, ont été développés pour présenter une affinité 

spécifique pour ces récepteurs (99, 102). Fonctionnaliser la surface des nanoparticules avec ces 

ligands permet une liaison spécifique des nanoparticules aux récepteurs membranaires des cellules 

tumorales et une pénétration cellulaire facilitée via les voies de pinocytose (102-104). Il s’agit 

d’une stratégie de ciblage actif (« active targeting » en anglais) (105). Au cours des dernières 

années, le ciblage actif a été largement exploité pour améliorer l’internalisation des nanoparticules 

par les cellules cibles et ultérieurement augmenter l’efficacité des nanomédecines (101, 103, 104, 

106). L’utilisation des ligands naturels (par exemple, transferrine, acide folique, biotine, etc.) 

présente certains avantages tels qu’une spécificité et une affinité bien caractérisées, mais il faut 

être conscient que l’abondance de ligands endogènes pourrait concurrencer le ciblage aux 

récepteurs des nanoparticules. Par exemple, le prétraitement des cellules de Hela (surexprimant le 

récepteur de biotine) avec un excès de biotines a considérablement réduit l’absorption cellulaire 

des nanoparticules fonctionnalisées avec la biotine (p < 0.001) (107). Pour résoudre ce problème, 

l’utilisation des ligands synthétiques comme aptamère peut être nécessaire. Chen et al. (108) ont 

développé des aptamères de nature d’ADN et d’ARN qui reconnaissent sélectivement le domaine 

extracellulaire du récepteur de la transferrine de souris sans compétition avec la transferrine, 

apparemment grâce à un site de liaison distinct de celui de transferrine. Wilner et al. (109) ont 

montré que l’utilisation d’un aptamère ciblant le récepteur de la transferrine (TfR) permet une 

excellente pénétration aux cellules Jurkat T (surexprimant TfR) des nanoparticules lipidiques 
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même en présence de transferrine (à une concentration similaire à celle trouvée dans le sérum). 

Concernant des récepteurs ciblés, de nombreux récepteurs ne sont pas spécifiques aux cellules 

malades, mais plutôt surexprimés (110). Par exemple, les récepteurs du facteur de croissance 

épidermique et de la transferrine (TfR) sont retrouvés dans plusieurs tissus comme la peau ou les 

hépatocytes, tout en étant surexprimés dans certains cancers (110-112). Par conséquent, lors de la 

conception des nanoparticules à ciblage actif, il est nécessaire de développer une stratégie pour 

cibler sélectivement les cellules avec une forte densité surfacique de récepteur, tout en évitant 

celles avec une faible densité. Cette propriété peut être obtenue  en utilisant les nanoparticules 

dites « intelligentes » à base de polymères stimuli-sensibles (113, 114) ou par l’effet de 

multivalence (115). Ces stratégies sont décrites en détail dans la section 1.3.1 et 1.3.2, 

respectivement.  

1.3.1 Nanoparticules intelligentes 

Les nanoparticules intelligentes ou stimuli-sensibles sont conçues en utilisant des 

composants stimuli-sensibles. Ces matériaux sont capables de modifier leurs propriétés 

physicochimiques (solubilité, conformation, charge, etc.) face à de petites variations des conditions 

de leur environnement (température, pH, enzymes, radiation, champ magnétique, force ionique) 

(116). Les systèmes stimulables peuvent reposer sur des stimuli endogènes spécifiques à la tumeur 

tels que le pH interstitiel abaissé, une concentration élevée de glutathion, un niveau accru d’activité 

enzymatique, une température légèrement élevée (99). Des stimuli exogènes, à savoir des 

irradiations, des ultrasons, un champ magnétique, peuvent aussi être appliqués. La surface de ces 

nanoparticules est habituellement décorée de deux polymères: un portant un agent de ciblage au 

bout de chaîne; l’autre étant un agent de furtivité. L’un d’entre eux est sensible à un stimulus, ce 

qui permet de dissimuler le ligand lors de la circulation des nanoparticules dans les tissus sains et 
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d’exposer sous l’effet d’un stimulus à l’endroit ciblé. Grâce à cette propriété, ces nanoparticules « 

intelligentes » peuvent présenter une adsorption préférentielle aux cellules cible tout en évitant 

d’autres cellules saines, même en présence du récepteur membranaire (sans stimulus) (117-125). 

La Figure 1.5A illustre des nanoparticules décorées d’une chaîne de PEG et d’une chaîne de 

poly(histidine) portant un ligand biotine ou peptide de pénétration cellulaire TAT. À pH 7,4, les 

chaînes de poly(histidine) adoptent une conformation repliée permettant d’enfouir le ligand dans 

la couche de PEG. À pH < 6,5, les chaînes Poly(histidine) se déploient et exposent le ligand (120, 

122, 124, 125). Si le ligand est à l’extrémité de la chaîne de PEG, les chaînes polymériques stimuli-

sensibles servent à le camoufler à pH 7,4 ou à la température corporelle, en adoptant une 

conformation déployée et se replient à pH < 7,4 ou à une température supérieure à 37oC pour 

exposer le ligand (114, 117, 123, 126) (Figure 1.5B).  
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Figure 1.5. (A) Le gonflement d’un polymère pH-sensible à un pH acide menant à l’exposition en 

surface d’un ligand, avec permission de (122); (B) Le rétrécissement d’un polymère thermo-

sensible à une température au-dessus de la température de solution critique inférieure (Lower 

critical solution temperature, LCST) menant à l’exposition en surface d’un ligand, avec permission 

de (117). 

La Figure 1.6 illustre des chaînes de PEG attachées sur la surface des nanoparticules soit 

par une liaison clivable, qui est sensible au pH ou à une enzyme, soit par adsorption électrostatique. 

Au changement de pH ou en présence de l’enzyme, les chaînes de PEG vont se détacher de 

nanoparticules, menant à une meilleure exposition de ligand (118, 121, 127)   
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Figure 1.6. La couche de PEG est greffée sur la surface des nanoparticules par une liaison sensible 

à l’enzyme métalloprotéase matricielle 2 (MMP2), positivement régulée dans le micro-

environnement tumoral, avec permission de (118). 

Dans une autre étude, des nanoparticules ont été fonctionnalisées avec une couche de PEG 

portant le ligand peptidique TAT et un copolymère PEG-poly (méthacryloyl sulfadiméthoxine) 

(PSD) (Figure 1.7). PSD est négativement chargé à pH 7,4 et s’adsorbe sur le ligand TAT par 

attraction électrostatique. Dans le milieu légèrement acide des tumeurs, le PSD perd sa charge et 

se détache de ligand, permettant l’exposition de cette molécule (119).  
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Figure 1.7. À pH neutre, le copolymère PEG-sulfonamide protège le ligand TAT par adsorption 

électrostatique; à pH acide, le copolymère PEG-sulfonamide est déionisé et détaché du ligand 

TAT, ainsi exposant TAT, avec permission de (119) 

1.3.2 Effet multivalent 

Un des principaux avantages des nanoparticules est la possibilité de les fonctionnaliser avec 

un certain nombre de ligands. Les ligands utilisés peuvent être de même nature ou de différents 

types. Les nanoparticules qui sont fonctionnalisées en surface avec plusieurs ligands identiques 

attachés à des attaches flexibles et inertes sont appelées les nanoparticules multivalentes (128). 

L’interaction entre les nanoparticules multivalentes et les surfaces cellulaires surexprimant un type 

de récepteurs spécifiques est médiée par la liaison simultanée de plusieurs ligands (de même type) 

à plusieurs récepteurs (de même type); elle est appelée l’interaction multivalente (129). Une telle 

interaction assure le fonctionnement de nombreux processus biologiques, grâce à une propriété 

unique, la sélectivité (129-131). La sélectivité fait référence à la capacité d’une construction 

multivalente à différencier les surfaces de récepteurs en fonction de la densité surfacique de 
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récepteurs (132).. Elle peut être utilisée pour cibler sélectivement les surfaces affichant un 

récepteur au-dessus d'un seuil donné (133-135).  

Afin de modéliser théoriquement la sélectivité des nanoparticules multivalentes, Martinez-

Veracoechea et Frenkel (128) ont développé un modèle de mécanique statistique décrivant 

l’interaction entre les nanoparticules multivalentes et les surfaces de récepteurs et en y introduisant 

un paramètre α pour mesurer la sélectivité (détails dans le chapitre 2). Une valeur de α supérieure 

à 1, qui correspond à la croissance supra-linéaire de la quantité de nanoparticules adsorbées en 

fonction de la densité surfacique de récepteurs, indique la super-sélectivité. Le modèle montre que 

la super-sélectivité est due au fait que le nombre d'arrangements distincts de liaisons ligand-

récepteur augmente de manière supra-linéaire avec la densité surfacique de récepteurs (115, 128) 

(Figure 1.8). 

 

Figure 1.8. Schéma représentant la liaison entre la nanoparticule multivalente avec le nombre de 

ligands NL = 3 et la surface de récepteur. Le panneau de gauche montre une faible densité de 

récepteur (le nombre de récepteurs NR = 3) et le panneau de droite montre une densité de récepteur 

deux fois plus élevée. Une augmentation de NR de 3 à 6 augmente le nombre d’arrangements 

distincts de liaisons ligand-récepteur Ω d’un facteur de 20. 
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Une condition nécessaire pour la super-sélectivité est que l’affinité ligand-récepteur doit être 

faible, correspondant à des constants de dissociation KD entre 10 et 103 M. Cependant, les valeurs 

de KD des interactions ligand-récepteur sont beaucoup plus faible que celles requises pour la super-

sélectivité, qui souvent varie entre 10-15 et 10-6 M (136, 137). Pour contourner ce problème, des 

études théoriques récentes ont suggéré de moduler l’affinité apparente en fonctionnalisant des 

nanoparticules avec une monocouche de polymère bimodale (138). BM comprend une fraction des 

chaînes portant un ligand pour le ciblage (chaîne de ciblage) et une fraction des chaînes non-

fonctionnelles servant de revêtement furtif (chaîne de furtivité) (11, 139). Des travaux théoriques 

récents ont démontré que, lorsque les chaînes de furtivité sont plus longues que les chaînes de 

ciblage, un potentiel répulsif de nature stérique (entre les chaînes de furtivité et les récepteurs) doit 

être surmonté pour permettre l’adsorption des nanoparticules sur la surface de récepteurs. Cette 

répulsion peut être utilisée pour réduire l’affinité apparente nanoparticules/cellules et atteindre une 

affinité propice à la super-sélectivité (139-141). Selon le modèle théorique, plusieurs paramètres 

de conception des BM, à savoir la taille des particules, la densité surfacique de ligand, l'affinité 

ligand-récepteur, l’exposition de ligand, peuvent être ajustés pour obtenir la super-sélectivité 

souhaitée (139). Cependant, les preuves expérimentales sur la sélectivité de BM sont encore 

limitées. Contrairement aux modèles théoriques ou aux études de simulation, le contrôle 

expérimental et indépendant de différents paramètres tels que la spécificité de l’interaction 

nanoparticules-cellules, la densité surfacique de la chaîne de ciblage et de la chaîne de furtivité 

ainsi que celle du récepteur sur les surfaces du modèle cellulaire est relativement difficile à 

atteindre. 
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1.4 Échappement endosomal 

Comme décrit dans la section 1.2.5, quelles que soient les voies d’endocytose, les 

nanoparticules sont souvent confinées dans les vésicules endosomales et subissent une dégradation 

lysosomale, ce qui peut inhiber leurs fonctions biologiques et thérapeutiques. En conséquence, 

l’échappement endosomal est une étape déterminant l’efficacité de délivrance des nanoparticules 

(142). Les nanoparticules synthétiques ne possèdent pas de capacité naturelle d’échappement 

endosomal comme les vecteurs viraux ou les toxines bactériennes (143). À ce titre, il est important 

d’équiper les nanomédecines d’une fonctionnalité d’échappement endosomal. Au cours des 

dernières décennies, de nombreuses stratégies ont été rapportées pour améliorer l’échappement 

endosomal des nanoparticules (142, 144, 145). Les plus prometteuses sont l’effet « éponge à 

protons » des polymères cationiques (146), la fusion avec la membrane endosomale provoquée par 

les liposomes cationiques (147) et la déstabilisation membranaire par les nanoparticules pH-

sensibles (148). Parmi eux, les nanoparticules lipidiques (LNPs) pH-sensibles se sont avérées très 

efficaces et bien avancées en clinique (149). En effet, il existe actuellement trois médicaments à 

base de nanoparticules lipidiques ionisables et d’ARN cliniquement approuvés (Onpattro® (150), 

COMIRNATY®(151), SPIKEVAX® (152)). De nombreuses autres formulations à base de 

nanoparticules lipidiques ionisables et d’ARN sont en cours d'évaluation clinique pour la 

prévention et le traitement des infections virales, du cancer et des maladies génétiques (149). Les 

LNPs pH-sensibles comprennent diverses structures, mais sont souvent constituées de lipides 

ionisables et de co-lipides (souvent DSPC, cholestérol, DMG-PEG ou DSG-PEG). Le composant 

« clé » des LNPs est les lipides ionisables pH-sensibles. Ils sont neutres à pH physiologique, ce 

qui permet de réduire les effets toxiques potentiels par rapport aux lipides cationiques. À pH acide, 

les lipides ionisables sont chargés positivement, responsable de la complexation de l’ARN lors de 
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la fabrication et de l’échappement endosomal pour une libération cytosolique (149, 153). Par 

exemple, les lipides ionisables DLin-MC3-DMA, ALC-0315, SM-102 sont les composants 

« clés » dans les formulations Onpattro®, BNT162b2®, mRNA-1237®, respectivement (154, 155).  

Dans des efforts connexes mais distincts, le groupe de Dr. Leblond Chain a rapporté 

l’utilisation de nouveaux lipides bascules pH-sensibles pour la délivrance cytosolique de principes 

actifs et d’acides nucléiques (156, 157). Ces lipides ont été conçus sur une unité de basculement 

di(méthoxyphényl)-pyridine capable de changer de conformation à pH acide. L’acidification 

favorise la liaison hydrogène entre les deux fonctions méthoxy et le noyau pyridine. Il en résulte 

un basculement de la molécule (Figure 1.9), qui, selon l’hypothèse, provoque la déstabilisation ou 

le réarrangement de la bicouche lipidique et déclenche finalement la libération du contenu des 

LNPs. 
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Figure 1.9. Schéma représentant le changement conformationnel induit par la protonation des 

lipides bascules pH-sensible. Les valeurs prédites de pKa pour SL2 et CSL3 sont respectivement 

de 5.28 et 5.38 (Chemstation). 

Initialement, des versions non-cationiques des lipides bascules ont été synthétisées pour la 

délivrance cytosolique des molécules imperméables aux cellules. Parmi celles-ci, SL2 (Figure 

1.10A) s’est révélé le plus efficace en termes d’échappement endosomal et de délivrance 

cytosolique. Les LNPs formulées avec 50 ou 75 mol% de SL2 ont montré un relargage respectif 

de 75 ou 88 % de sulforhodamine B lorsque le pH a été ajusté de 7.4 à 5 (Figure 1.10B) alors que 

les LNPs formulées avec le contrôle négatif le lipide 4 (homologue non-méthoxy de SL4, incapable 

de changer sa conformation lors de la protonation, voir Figure 1.10A) a abolit le relargage de 

sulforhodamine B.  Une fois de plus, la délivrance cytosolique est observée malgré l’incorporation 

de 5 mol% de DSPE-PEG2000 dans la formulation de LNPs (157).  
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Figure 1.10. (A) Structure chimique de lipide bascule non-cationique SL2 et son homologue non-

méthoxy 4 incapable de changer sa conformation lors de la protonation. (B) Relargage de 

sulforhodamine B à partir de LNPs incorporant SL2 (0–75 mol %), ou le lipide 4 (50 mol %) après 

incubation pendant 15 min dans à pH 5 et 7.4, avec permission de (157) 

Pour la délivrance de siARN, les versions cationiques de SL2 ont été conçues en ajoutant une tête 

cationique (Figure 1.11A). La tête cationique permet de complexer les acides nucléiques par 

interactions électrostatiques. Les études de transfection de siARN in vitro ont identifié le lipide le 

plus efficace, CSL3. Une formulation de LNPs contenant CSL3 50 mol% (CSL, DSPC, cholestérol 

et DSPE-PEG2000 au ratio molaire de 50 : 10 : 37.5 : 2.5, respectivement) a permis d’une efficacité 

de silençage génique comparable à celle du réactif commercial Lipofectamine® RNAiMAX 
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sachant que les LNPs avec le contrôle négatif CSL4 (homologue non-méthoxy de CSL3, incapable 

de changer sa conformation lors de la protonation, voir Figure 1.11A) n’a montré aucune efficacité 

de transfection significative (Figure 1.11B).  

 

Figure 1.11. (A) Structure chimique de lipides bascules cationiques et le contrôle négatif lipide 

CSL4 (incapable de changer sa conformation lors de la protonation). (B) Réduction de l’expression 

de GFP (barres) et la viabilité (points) des cellules Hela-GFP traitées par les LNPs encapsulant 

siRNA ciblant GFP (CSL, DSPC, cholestérol et DSPE-PEG2000 à un rapport molaire de 
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50 : 10 : 37,5 : 2,5 respectivement). RNAiMAX (réactif Lipofectamine® RNAiMAX - 60 nM), 

siRNA libre (60 nM) et cellules non traitées ont été utilisés comme expériences de contrôle. 

L'inactivation du gène a été dosée par cytométrie en flux après 72 h d'incubation (n = 3), avec 

permission de (156). 

En plus, les études in vivo ont démontré une efficacité de de silençage de 50% (réduction de 50% 

de la sécrétion d’une protéine hépatique chez les souris C57BL/6) après une seule injection 

intraveineuse à une dose de 1mg.kg-1 de siRNA. À la même dose, les LNPs avec CSL4 étaient 

incapables de médier l’activité de silençage. Dans des travaux récents, les LNPs de CSL3 ont été 

utilisées pour la délivrance cytosolique simultanée des agents chimiothérapeutiques et des acides 

nucléiques (miARN ou siARN), améliorant le traitement du rétinoblastome dans un modèle de rat 

et dans des cellules humaines primaires (158, 159). Malgré les performances exceptionnelles des 

LNPs bascules pH-sensibles, le processus par lequel les LNPs facilitent l'échappement endosomal 

et la délivrance intracellulaire reste à l’étude. La compréhension de ce processus pourrait être 

bénéfique pour l’optimisation de la conception et de l’utilisation de ces lipides parce que certains 

défauts des LNPs bascules pH-sensibles restent à améliorer. En premier, l’efficacité 

d’encapsulation (par l’encapsulation passive) pour les LNPs à base de SL2 reste faible (inférieure 

à 10 % pour une molécule de modèle des principes actifs hydrophiles, sulforhodamine B) (160). Il 

faut noter qu’il n’est pas approprié d’utiliser une méthode d’encapsulation active telle qu’un 

gradient transmembranaire de pH pour les LNPs bascules pH-sensibles en raison de leur caractère 

pH-sensible (tel que décrit au-dessus, LNPs avec 75 mol% SL2 a subi un relargage de 88% à pH 

5). En deuxième, les études de la stabilité in vitro ont montré l’instabilité (agrégation après 1 heure 

d’incubation avec le FBS 50 mol%) des LNPs de CSL3 (50 mol%) encapsulant siRNA (voir Figure 

S9 dans Réf. (156)). Cette instabilité fut proposée comme étant à l’origine de l’accumulation de 
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siRNA dans le rein dans l’étude in vivo chez des souris (voir Figure 5D dans Réf. (156)). Au 

dernier, le pourcentage actuel de lipide bascule incorporé dans la formulation de LNPs est assez 

élevé (50 mol%). 

L’hypothèse la plus acceptée sur mécanisme d’échappement endosomal pour les LNPs ionisables 

pH-sensibles est la perturbation membranaire due à la formation d’assemblages lipidiques non 

lamellaires lors de l’acidification (149, 161). Cependant, les analyses d’imagerie récentes ont 

montré que seule une faible partie des acides nucléiques étaient libérés à cause de la perturbation/la 

fusion de la membrane endosomale (162-164). Il est possible que plusieurs mécanismes soient en 

jeu, en fonction des différences de composition et de propriétés de LNPs. Par exemple, les études 

récentes ont rapporté qu’une fraction de LNPs reste confinée dans l’endosome tardif et est ensuite 

sécrétées à l’extérieur de la cellule sous forme d’exosomes (165, 166). Les résultats d’une autre 

étude ont démontré que la fusion directe entre la membrane de LNPs et la membrane plasmique 

est partiellement responsable de la délivrance de siARN (167). Pour les lipides bascules pH-

sensibles (SL2 et CSL3), il y a à la fois une ionisation et un basculement moléculaire lors de 

l’acidification. Par conséquent, le mécanisme par lequel l’acidification entraîne la déstabilisation 

des LNPs et déclenche la libération de leur contenu pourrait être différent de celui mentionné ci-

dessus et devrait être lié au changement de conformation de ces lipides. En effet, les études in vitro 

sur les cellules Hela par la microscopie à fluorescence ont suggéré que la localisation cytosolique 

de cargo des LNPs est liée au changement conformationnel de SL2 ou CSL3 lors de l’acidification 

(156, 157). 
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Chapitre 2                                             

Objectifs et Hypothèses de recherche 

2.1 Mise en contexte 

Le ciblage des nanoparticules repose sur la réponse sélective à une ou certaines 

caractéristiques des sites thérapeutiques (à savoir la densité surfacique élevée d’un récepteur 

spécifique chez certaines cellules tumorales ou le milieu acide de l’endosome). Dans ce projet, 

nous voulons optimiser le franchissement de plusieurs barrières, i.e. cellulaire et intracellulaire (la 

membrane endosomale) pour améliorer l’efficacité de ciblage des nanomédecines.  

En basant sur une simulation de Monte Carlos, Wang et al. (140) a démontré qu’il est 

possible d’améliorer l’adsorption sélective à la densité surfacique de récepteurs des nanoparticules 

multivalentes en utilisant les chaînes furtives plus longues que les chaînes de ciblage. Pour une 

application potentielle en vectorisation pharmaceutique de ce concept, il serait important d’évaluer 

leur efficacité par un modèle expérimental. Par rapport à la modélisation théorique ou à la 

simulation, l’approche expérimentale est assez complexe et nécessite un contrôle rigoureux de 

plusieurs facteurs tels que l’interférence des interactions non-spécifiques avec l’adsorption 

spécifique des nanoparticules multivalentes (médié par la liaison ligand-récepteur) (168), la 

densité surfacique de ligands et de chaînes polymériques sur les nanoparticules (169) ou la densité 

surfacique de récepteurs sur des modèles cellulaires (170). De plus, la conception de 

nanoparticules multivalentes demande une solide connaissance sur l’influence des paramètres de 
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conception (densité surfacique/longueur relative des chaînes polymériques, densité surfacique de 

ligands) sur l’adsorption sélective. 

Tel que décrit dans le chapitre 1, les lipides bascules ont été récemment introduits pour 

améliorer la délivrance cytosolique des nanoparticules lipidiques (171). L’utilisation des lipides 

bascules pH-sensibles a permis la délivrance cytosolique efficace de molécule imperméable aux 

membranes cellulaires (157), de siARN (156) ou la délivrance simultanée des agents 

chimiothérapeutiques (melphalan, carboplatin) et des acides nucléiques (miARN ou siARN) (158, 

159). Ces molécules ont été conçues en basant sur le principe de l’auto-assemblage moléculaire 

des molécules amphiphiles où seuls les lipides de formes approximativement cylindriques 

s’assemblent efficacement dans la bicouche lipidique (172). En conséquence, un changement 

conformationnel des lipides est attendu à entraîner des défauts dans la membrane, ainsi provoquant 

un réarrangement de la bicouche lipidique et déclenchant la libération du cargo des LNPs (171). 

Une preuve expérimentale de cette hypothèse est nécessaire pour l’optimisation de leur utilisation 

ainsi que la conception de nouveaux lipides bascules.         

2.2 Objectifs généraux 

L’objectif général de cette thèse est l’étude expérimentale de la réponse sélective à des stimuli 

endogènes des nanoparticules fonctionnelles. Le projet a consisté à étudier les interactions entre 

de différentes nanoparticules fonctionnelles et des modèles biologiques (surfaces de récepteur à 

différentes densités surfaciques, milieux aqueux à différents pHs). L’influence de certains 

paramètres de conception sur le comportement sélectif en réponse à des stimuli endogènes tels que 

la surface à haute densité surfacique de récepteurs, le milieu acide a été étudiée. L’élaboration de 

telles corrélations permettra d’identifier les facteurs « clés » contrôlant la sélectivité des 
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interactions entre les nanoparticules fonctionnelles et les composants biologiques (membrane 

cellulaire, milieu endosomal), ce qui permettra de concevoir des nanoparticules plus efficaces. 

Deux paramètres ont été examinés : (i) Impact de la monocouche bimodale sur la sélectivité des 

nanoparticules à la densité surfacique de récepteur pour un ciblage cellulaire efficace; (ii) Impact 

des lipides pH-sensibles sur les propriétés physico-chimiques des nanoparticules pour un 

échappement efficace de l’endosome. 

2.3 Hypothèses de recherche et Objectifs spécifiques 

2.3.1 Impact de la monocouche bimodale sur la sélectivité des nanoparticules à la densité 

surfacique de récepteur pour un ciblage cellulaire efficace 

L’hypothèse de ce projet est qu’il est possible d’améliorer l’adsorption sélective à la densité 

surfacique de récepteur des nanoparticules en fonctionnalisant la surface des nanoparticules avec 

une monocouche bimodale. Cette hypothèse sera prouvée en se basant sur un modèle 

biomimétique de l’interface nanoparticule-cellule. Pour cela, les objectifs spécifiques de ce projet 

consistent à: (i) préparer et caractériser les nanoparticules d’or fonctionnalisées avec une 

monocouche bimodale de polyéthylène glycol (PEG) comprenant un portant le ligand et l’autre 

n’étant pas fonctionnalisée; (ii) concevoir une série de surfaces de récepteur de la transferrine 

(TfR) à différentes densités surfaciques; (iii) évaluer l’adsorption d’une série de nanoparticules 

fonctionnalisées sur des surfaces de TfR à différentes densités surfaciques; (iv) déterminer 

l’impact de la longueur relative des chaînes de PEG et de la densité surfacique relative des chaînes 

de PEG sur la sélectivité des nanoparticules.  

2.3.2 Impact de lipides pH-sensibles sur les propriétés physico-chimiques des 

nanoparticules pour un échappement efficace à l’endosome  
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L’hypothèse de ce projet est qu’il est possible de mieux comprendre le processus par lequel 

les LNPs bascules pH-sensibles déstabilisent les membranes lipidiques. Cette hypothèse sera 

vérifiée en étudiant l’influence des lipides bascules et du pH sur les propriétés physico-chimiques 

des nanoparticules lipidiques et des mélanges lipidiques. Pour cela, les objectifs spécifiques de ce 

projet consistent à: (i) préparer des nanoparticules lipidiques et des mélanges lipidiques  en 

incorporant les lipides bascules pH-sensibles; (ii) évaluer les propriétés physico-chimiques (à 

savoir le comportement de phase/thermique/thermodynamique, la morphologie, la taille, la charge 

surfacique, la perméabilité membranaire) de ces systèmes dans différentes conditions de pH; (iii) 

déterminer l’impact de lipides bascules pH-sensibles et du pH sur ces propriétés; (iv) proposer un 

mécanisme de déstabilisation membranaire des LNPs bascules pH-sensible. 

2.3.3 Structure de la thèse 

La thèse est constituée de deux manuscrits dont un a été soumis et le deuxième est en 

préparation au moment de rédaction de cette thèse. Cette thèse est structurée en sept chapitres : 

Le chapitre 1 présent une revue de littérature sur le ciblage sélectif à base de nanoparticules. 

Le chapitre 2 présent l’objectifs, l’hypothèse de recherche et la structure de la thèse. 

Le chapitre 3 présent l’étude de l’efficacité de la monocouche bimodale dans l’amélioration 

de la sélectivité en densité surfacique de récepteurs des nanoparticules en utilisant un modèle 

biomimétique de l’interface nanovecteur-cellule. Cette étude a fait l’objet d’un article qui a été 

soumis sous le titre « To Bind or Not to Bind: Bimodal Tether-Functionalized Nanoparticles 

Selective to Receptor Surface Density » à Proceedings of the National Academy of Sciences (le 15 

mai 2022). 
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Le chapitre 4 présent l’étude de l’efficacité de la monocouche bimodale stimulable dans 

l’amélioration de la sélectivité en densité surfacique de récepteur. 

Le chapitre 5 présent l’étude de l’influence des lipides bascules et du pH sur les propriétés 

physico-chimiques des nanoparticules lipidiques contenant un lipide innovant pH-sensible. Cette 

étude a fait l’objet d’un article en préparation sous le titre « pH-Switchable lipids : from molecular 

switch to macroscopic changes in lipid vesicles ». 

Les chapitres 6 et 7 discutent de la portée générale des résultats obtenus de cette thèse pour 

le développement et la conception des nanoparticules à ciblage sélectif. Il présente plusieurs voies 

de recherche possibles.  
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Chapitre 3                                          

Adsorption sélective à la densité surfacique 

de récepteur  
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To Bind or Not to Bind: Bimodal Brush-Functionalized Nanoparticles Selective to Receptor 
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Huu Trong Phana, Dominic Lauzonb, Alexis Vallée-Bélisleb, Stefano Angioletti-Ubertic, Jeanne 

Leblond Chaina,d,*, Suzanne Giassona,b,* 
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Abstract 

Nanoparticles or drug carriers which can selectively bind to cells expressing receptors above a 

certain threshold surface density are very promising for targeting cells overexpressing specific 

receptors under pathological conditions. Simulations and theoretical studies have suggested that 

such selectivity can be enhanced by functionalizing nanoparticles with a bimodal polymer 

monolayer (BM) containing shorter ligated chains and longer inert protective chains. However, a 

systematic study of the effect of these parameters under tightly controlled conditions is still 

missing.  Here, we develop well-defined and highly specific platforms mimicking particle-cell 

interface using surface chemistry to provide a definitive answer. Using Surface Plasmon 

Resonance and Atomic Force Microscopy, we report the selective adsorption of BM-

functionalized nanoparticles and especially, the selective behavior is considerably enhanced by 

using a BM with longer protective chains. Furthermore, a model is also developed to describe the 

repulsive contribution of the protective brush to nanoparticle adsorption. This model is combined 

with super-selectivity theory to support experimental findings and shows that the observed 
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selectivity is due to the steric energy barrier which requires a high number of ligand-receptor bond 

to allow nanoparticle adsorption.  Finally, the results show how the relative length and molar ratio 

of two chains can be tuned to target a threshold surface density of receptors and thus lay the 

foundation for the rational design of BM-functionalized nanoparticles for selective targeting. 

Significance Statement 

This work provides the first detailed experimental evidence of recent simulations showing that the 

selectivity of nanoparticle-cell interactions can be improved by introducing an extra steric 

repulsion provided by a protective polymer brush shielding ligands. The repulsion contribution is 

experimentally tuned by adjusting the surface density and molecular weight of the protective 

polymer. This repulsion makes the nanoparticle adsorption more selective to the variation in 

receptor surface density. Our study suggests a way to facilitate the design of supramolecular 

constructs that exhibit desired super-selectivity at a programmable surface density of receptors. 

3.1 Introduction 

 Engineering of drug delivery vehicles that selectively target affected cells while ignoring 

healthy ones has been a primary goal and remains a challenging task in nanomedicine (11).  

Multivalent nanoparticles, nanoparticles being surface-functionalized with several identical 

ligands attached to flexible and inert linkers (called ligated chains), are engineered to target cell 

surfaces overexpressing a specific receptor (133). The multivalent interactions between such 

functionalized nanoparticles and cell surfaces expressing a specific type of receptor are mediated 

by the simultaneous binding of several ligands (of the same type) to several receptors (of the same 

type) (129). Such multivalent interactions play a critical role in numerous biological processes 

(129, 173) and in the fate of nanomedicines in biological media (133, 174) thanks to their super-
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selectivity (129, 130). Super-selectivity is defined as the supra-linear growth in nanoparticle 

adsorption as a function of receptor surface density (128). Such dependence to receptor surface 

density is indeed highly beneficial to selective targeting of cells surfaces expressing receptors 

above a given threshold surface density. The theoretical rationale for the super-selectivity of 

multivalent nanoparticles is that the number of possible ligand-receptor binding arrangements 

increases in a highly nonlinear manner with the receptor surface density due to combinatorial 

entropy (115, 128). Interestingly, a previously reported statistical mechanical description of this 

phenomenon shows that the super-selectivity is enhanced when the ligand-receptor affinity 

decreases (128, 140, 175, 176). The results have been validated by experimental data (134, 139, 

176-178), Monte Carlos simulations (140, 179, 180) and other theoretical studies (115, 175, 178, 

179, 181-183), which fostered multivalent nanoparticles for the development of targeted drug 

delivery (133, 184).  

Recent theoretical works have demonstrated that the super-selectivity can be enhanced by 

coating multivalent nanoparticles with a bimodal polymer monolayer (BM) with shorter ligated 

chains and longer protective chains. In this scenario, a repulsive potential of a steric nature 

(between the protective chains and the receptors) must be overcome to allow the adsorption of the 

nanoparticles on the receptor surface. This repulsion can be used to reduce the apparent 

ligand/receptor affinity and achieve an affinity conducive to super-selectivity (139-141). However, 

experimental evidence on the binding selectivity of BM is somehow limited. 

In this work, a combination of experiments and analytical modelling are used to assess the 

efficiency of bimodal brush-functionalized nanoparticles (GNPs) in improving the adsorption 

selectivity (Figure 3.1A). To this end, well-defined experimental systems biomimicking 

multivalent nanoparticle-cell surface adsorption are developed based on ligand-receptor 
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interactions (Figure 3.1B, C). The extracellular domain of the mouse transferrin receptor (TfR, 

monomer, Mw = 78.3 KDa) is used as receptor since TfR is extensively studied for cancer targeting 

due to its overexpression on several cancer cells and its ability to trigger internalization of 

nanoparticles  (185). The aptamer DW4 serves as a ligand to bind TfR, with moderate affinity (Kd 

= 190 nM) and specificity in TfR recognition (186). To quantify the GNPs adsorption on TfR 

surfaces, surface plasmon resonance technique (SPR) and atomic force microscopy (AFM) 

imaging were used. Furthermore, a analytical model describing GNPs adsorption from a solution 

to receptor-functionalized surfaces is built by adapting a previously reported model. Finally, the 

effect of the repulsive potential provided by the protective chains on the selectivity toward the 

receptor surface density is elucidated.  
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Figure 3.1. (A) Schematic illustration of the main hypothesis of this work. Protective PEG chains 

offer steric repulsion ( ) to modulate the ligand-receptor binding. Proper tuning of this repulsion 

enables the selective adsorption of nanoparticles to surface density of receptors. To model 

multivalent nanoparticle-cell surface interaction, we designed (B) bimodal brush-functionalized 

gold nanoparticles (GNPs) through thiolated-gold covalent bond and (C) receptor surfaces via 

peptide coupling. 

3.2 Results and Discussion 

 To model nanoparticle surfaces, spherical gold nanoparticles (GNPs) were surface-

functionalized with a bimodal brush of protective polyethylene glycol (PEG) and ligand-bearing 

(ligated) PEG. The GNPs were selected because of the relative ease of surface functionalization 

(187) as well as their relevance to  simulations using hard spheres (140). Citrate-capped gold 
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nanoparticles (bare GNPs) were first synthesized and characterized by TEM. The GNPs exhibited 

a spherical shape (circularity 0.9 ± 0.02) of 14.7 ± 0.8 nm diameter with a narrow size distribution 

(Figure S3.1A, B). GNPs were then surface-functionalized with two end-functionalized polymers 

(SH-PEG and SH-PEG-DW4) through thiolated-gold bond (Au-S). The protective PEG is chosen 

to provide shielding properties and the PEG-DW4 to target the transferrin receptors (186). Since 

Au-S bond can undergo oxidation when exposed to light, air or at elevated temperature (188), the 

stability of grafted PEG2K on GNP was investigated in typical storage conditions. 67% of PEG2K 

chains dissociated from GNPs surface after 20 days when stored at 4oC in dark air atmosphere; 

while the number of PEG2K chains was maintained for at least 20 days when stored at 4oC in dark 

and under argon (Table S3.1). Therefore, the functionalized GNPs were systematically stored in 

the latter conditions. 

The extent of surface-functionalization of the GNPs was indirectly assessed by measuring the 

particle size variation upon polymer grafting and through absorbance in UV-Vis. The size of all 

polymer-functionalized GNPs is significantly larger than that of the bare GNPs (Figure S3.1C and 

Table S3.1). Importantly, the polydispersity index (PDI) remained low (PDI  0.25) in all samples, 

suggesting a relatively homogeneous functionalization. In addition, the polymer-coated GNPs 

induced a red shift (~ 4-7 nm) in the plasmon adsorption band due to the change in the dielectric 

constant at the nanoparticle surface (Figure S3.1D and Table S3.1).  
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Table 3.1. Characterization of GNPs functionalized with PEG/PEG-DW4 monolayers. 

Hydrodynamic diameter (Dh), Polydispersity index (PDI), plasmon adsorption band (SPR). The 

error (±) is the standard deviation from free independent experiments. 

Functionalized gold 

nanoparticles 

Abbreviation a) 

PEG Mw (g/mol) 

ΦPEG/GNPs
b) 

(chain/ 

particle) 

NPEG-DW4
c) 

(chain/ 

particle) 

NPEG
c) 

(chain/ 

particle

) 

 

βFrep d) 

(per-receptor 

quantity) 

DLS SPR 

UV-Vis 

(nm) 

 

Dh 

(nm) 
PDI 

Bare GNPs  - - -  21 ± 2 0.11 ± 0.03 518.0 

GNPs-5K PEG: 5000 - - -  45 ± 2 0.12 ± 0.02 523.0 

GNPs-3KDW4 PEG-DW4: 3000 - -   43 ± 1 0.13 ± 0.02 522.4 

GNPs-2K1-3KDW4 
PEG: 2000 

PEG-DW4: 3000 

58 37 ± 4 41 ± 2 

0 

38 ± 1 0.15 ± 0.02 523.5 

GNPs-2K2-3KDW4 116 38 ± 1 95 ± 12 40 ± 1 0.14 ± 0.03 524.0 

GNPs-2K4-3KDW4 232 36 ± 3 153 ± 2 39 ± 3 0.13 ± 0.02 524.0 

GNPs-5K1-3KDW4 
PEG: 5000 

PEG-DW4: 3000 

58 39 ± 4 36 ± 2 0.052 ± 0.005 48 ± 1 0.18 ± 0.03 523.5 

GNPs-5K2-3KDW4 116 36 ± 3 69 ± 1 0.167 ± 0.003 52 ± 1 0.11 ± 0.02 524.5 

GNPs-5K4-3KDW4 232 40 ± 3 149 ± 8 0.608 ± 0.05 48 ± 2 0.12 ± 0.02 525.0 

GNPs-2K1-1KDW4 
PEG: 2000 

PEG-DW4: 1000 

58 40 ± 2 41 ± 5 0.065 ± 0.015 31 ± 1 0.11 ± 0.02 522.0 

GNPs-2K2-1KDW4 116 43 ± 6 87 ± 2 0.279 ± 0.017 30 ± 1 0.09 ± 0.02 523.0 

GNPs-2K4-1KDW4 232 40 ± 4 165 ± 3 0.916 ± 0.035 32 ± 1 0.14 ± 0.03 522.0 

GNPs-5K1-1KDW4 
PEG: 5000 

PEG-DW4: 1000 

58 38 ± 2 44 ± 1 0.759 ± 0.025 46 ± 3 0.17 ± 0.03 523.5 

GNPs-5K2-1KDW4 116 41 ± 1 80 ± 8 2.125 ± 0.350 43 ± 2 0.23 ± 0.02 523.5 

GNPs-5K4-1KDW4 232 40 ± 3 137 ± 7 5.179 ± 0.451 48 ± 2 0.23 ± 0.04 524.0 

a)  e.g., GNPs-2K1-3KDW4 indicates GNP functionalized with PEG2K and PEG3K-DW4, with ΦPEG/GNPs = 58 and 

ΦPEG-DW4/GNPs = 58; 

b)  ΦPEG/GNPs is the PEG-to-GNPs feeding ratio, the PEG-DW4-to-GNPs feeding ratio ΦPEG-DW4/GNPs is fixed at 58 

chain/particle; 

c)  NPEG-DW4 and NPEG are calculated from NMR, Fluorimetry and UV-vis results (see sections 3.5.2.2, 3.5.2.6 and 

Figure S3.13); 

d) βFrep (per-receptor quantity) is calculated using set of Equations (10-18) with NR = 1 (Theoretical model of GNPs 

adsorption). 

As expressed in set of Eq. (10-18) (theoretical model), the magnitude of the steric repulsion (βFrep) 

is related to four main parameters of GNPs: the numbers of protective PEG and ligated PEG chains 

grafted on GNPs surface, NPEG and NPEG-DW4, respectively; the numbers of ethylene glycol units in 

protective PEG and ligated PEG chains, nPEG and nPEG-DW4, respectively. In the present study, the 

magnitude of βFrep was tuned by three parameters NPEG, nPEG and nPEG-DW4 keeping NPEG-DW4 

constant. PEG of different Mw (2 and 5 KDa) and PEG-DW4 of different Mw (1 and 3 KDa) were 
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used to modulate nPEG and nPEG-DW4. To keep NPEG-DW4 constant while modulating NPEG, the GNPs 

were functionalized with a fixed PEG-DW4-to-GNPs feeding ratio (ΦPEG-DW4/GNPs) of 58 

chains/particle and an increasing PEG-to-GNPs feeding ratio (ΦPEG/GNPs) from 58 to 232 

chains/particle. The total of ΦPEG-DW4/GNPs and ΦPEG/GNPs is much lower than that required for fully 

covering the surface (experimentally determined at ~2500 chains/particle for GNPs diameter of 15 

nm (189)). Note that the composition of mixed thiol monolayer grafted on the surface of metal 

nanoparticles is expected to match their composition in the feeding solution when the total amount 

of both polymers in the feeding solution is lower than one monolayer coverage (190). As 

expected, GNPs were successfully functionalized with PEG and PEG-DW4 of various Mw and the 

parameter NPEG was finely controlled by adjusting ΦPEG/GNPs during functionalization. Increasing 

ΦPEG/GNPs led to an increase in NPEG. In addition, NPEG-DW4 was nearly constant (~ 40 PEG-DW4 

chains per particle) (Table 3.1). In summary, a library of polymer functionalized-GNPs with 

comparable physical characteristics (core size, PDI, ʎSPR, hydrodynamic diameter, NPEG-DW4) was 

prepared, exhibiting a range of βFrep values (0.05 to 5.17) (Table 3.1). 

To mimic cell membranes expressing various receptor surface densities, a set of self-

assembled polymer monolayers (SAMs) functionalized with various amounts of transferrin 

receptors (TfR) were prepared. SAMs of SH-PEG2K-COOH were first formed on flat gold surfaces 

through S-Au bonds providing an available functional group (-COOH) for immobilizing TfR via 

peptide coupling (with the primary amine of lysine residues). The surface density of receptors 

(ГTfR) was tuned by the reaction time (between 1 and 60 min), and monitored in real time using 

SPR. Using this approach, ГTfR varies from 0.86 to 7.97 ×103 molecules/µm2, depending on the 

coupling reaction time (Figure 3.2A and Table S3.2). 
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Figure 3.2. Characterization of transferrin receptor (TfR) -functionalized surfaces. (A) Receptor 

surface density (ГTfR) at different coupling reaction times. The receptor density (ГTfR) was then 

calculated from ʎSPR shift (ΔʎSPR) using the Jung et al.’s Equation (191) (Section 3.5.2.7). The 

dash black line is a guide for the eyes, the SPR raw data is present in Table S2. (B) Determination 

of the dissociation equilibrium constant (Kd) between TfR and DW4 aptamer ligand using SPR 

binding analysis. ʎSPR shifts (nm) at equilibrium are plotted versus DW4 ( ) or DW4-PEG3K (

) concentration. Fitting curves (solid and dashed lines) and Kd values were obtained from fitting 

the experimental data to binding saturation (one site – specific binding) model using Graphpad 

prism software. Error bars represent the standard deviation of the means of SPR measurements of 

three sensing areas on three independent samples. SPR sensorgrams of TfR60 surface exposed to 

increasing concentrations of DW4 or DW4-PEG3K are reported in Figure S3.2. (C) SPR 

sensorgrams of PEG functionalized surfaces exposed to GNPs-2K-3KDW4 (red), to GNPs-5K-

3KDW4 (blue) (i); TfR60 surfaces exposed to GNPs-2K (green), to GNPs-5K (violet) (ii) and 

TfR60 surfaces exposed to GNPs-2K-3KDW4 (black) (iii). # 

To assess the binding interaction between DW4 free in solution and the surface-immobilized TfR, 

the dissociation constants (𝐾𝑑
𝑠𝑜𝑙) of TfR60 surface with either DW4 or with PEG3K-DW4 were 

determined in aqueous solutions (PBS pH 7.4 buffer containing MgCl2 1 mM, PBS-M) using SPR. 



47 

 

Both DW4 and PEG3K-DW4 exhibited similar 𝐾𝑑
𝑠𝑜𝑙 values (106 ± 8 and 102 ± 5 nM respectively, 

Figure 3.2B) suggesting that tethering DW4 on a PEG chain does not affect the DW4/TfR 

interaction. These values are also consistent with the Kd reported in the literature for the same 

DW4/TfR couple in solution (190 nM) (186), confirming that immobilizing TfR on a substrate 

does not significantly impact the TfR/ligand binding. It is worth mentioning that when DW4 is 

tethered via a PEG chain, its interaction with TfR is expected to be more reversible due to the 

configuration entropy (section 3.5.2.10). The theoretical dissociation constant when DW4 is 

grafted on GNPs surface 𝑘𝑜𝑓𝑓
𝑔𝑟𝑎𝑓𝑡

 is 7.4 ×  104 s-1, corresponding to a bond lifetime of 14 

microseconds. This lifetime is much shorter than the experimental timescale (15 min). Therefore, 

we infer that bonds can re-arrange and are in equilibrium under our experimental conditions, in 

which superselectivity has been shown to be possible. 

To assess the specificity of DW4-bearing GNPs toward TfR surfaces, a series of controls was 

conducted using SPR to monitor the GNPs adsorption. Binding tests of GNPs/surfaces of different 

configurations in absence of TfR/DW4 couple (negative control) were compared with similar tests 

in the presence of TfR/DW4 couple (positive control) (Figure 3.2C). As expected, a noticeable 

adsorption (ΔʎSPR of 4.2 nm) was observed only when TfR-functionalized surfaces (TfR60) were 

exposed to DW4-bearing GNPs. Importantly, no adsorption (no ΔʎSPR) was detected when PEG-

functionalized surfaces were exposed to DW4-free or DW4-bearing GNPs, neither when TfR-

functionalized surfaces were exposed to DW4-free GNPs, confirming the absence of GNPs 

adsorption in the absence of the TfR/DW4 couple. Moreover, Ref. (192) showed that nanoparticles 

functionalized with a negative control sequence of DW4 (GS24mt) are unable to recognize TfR. 

It is therefore relevant to conclude that the adsorption of DW4-bearing GNPs on the TfR surfaces 
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is driven solely by the specific TfR/DW4 interactions.  Similar experiments performed using AFM 

imaging to detect the adsorbed GNPs support this conclusion (Figure S3.3).  

 To quantify the selectivity of nanoparticles toward the receptor surface density, the 

selectivity parameter α introduced by Martinez-Veracoechea and Frenkel (128) was used : 

 α ≡ 
𝑑 lnГNP

𝑑 ln ГTfR
   (1) 

The parameter α refers to the relative change in the number of adsorbed nanoparticles (ГNP, number 

of particles per µm2 (NP/µm2)) in response to the variation in the number of receptors on a cell 

(ГTfR, molecule/µm2). A system is considered as highly selective or super-selective when α > 1 

(128). When the parameter α reaches at maximum value (αmax), the corresponding receptor density 

is defined as the onset density (Гonset). It is worth mentioning that around Гonset, a slight variation 

in ГTfR leads to a supralinear change in ГNP (139). The adsorption of GNPs in response to the 

variation in ГTfR was investigated using SPR for two formulations: GNPs-5K4-3KDW4 and GNPs-

2K4-3KDW4 as representative for bimodal monolayers with unfunctional PEG that are longer and 

shorter, respectively, than the ligated PEG. The GNPs adsorption (ГNP) and the corresponding 

selectivity (α) as a function of ГTfR are illustrated in Figure 3.3. 
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Figure 3.3. (A) GNPs adsorption ГNP, measured by SPR (see section 3.5.2.8 for details on ГNP 

determination from SPR results and see Figure S3.4 for SPR sensorgrams), as a function of ГTfR 

for GNPs-2K4-3KDW4 ( ) and GNPs-5K4-3KDW4 ( ), error bars represent the standard 

deviation of the means of SPR measurements of three sensing areas on three independent samples. 

The fitting curves of experimental data is a four-parameter dose-response curve obtained by using 

Graphpad prism (R2 are 0.99 and 0.95 respectively). The fitted theoretical curves of GNPs-2K4-

3KDW4 ( ) and GNPs-5K4-3KDW4 ( ) are generated by the theory, as described in Materials 

and Methods. The value of the two fitting constants are C = 5/2 and β∆Gconf = 13.5, R2 = 0.96. (B) 

Calculated selectivity parameter α using Equation 1, from the fitting and theoretical curves from 

A. Horizontal and vertical lines intersect the ordinate axis at αmax and the abscissa axes at Γonset, 

respectively. 

ГNP of both GNPs formulations is responsive to ГTfR and two regimes can be identified. At ГTfR < 

Гonset, the ГNP is negligible and does not vary with ГTfR. However, it increases greater than linearly 

(supralinearly) above Гonset. This observed behavior demonstrates that both bimodal systems 

exhibit a certain degree of super-selectivity, thanks to the multivalency effect (115, 128). The 

GNPs-5K4-3KDW4 exhibits a lower adsorption but a higher selectivity (higher Гonset and αmax) 
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compared to GNPs-2K4-3KDW4. The only variable between these two GNPs formulations is the 

Mw (length) of protective PEG (5 kDa versus 2 kDa). Hence, the enhanced selectivity is likely due 

to the presence of longer protective PEG, in a good agreement with  Monte Carlo simulation (140, 

141) and recent theoretical prediction (139). The “near-plateau” region observed for both systems 

is likely due to the fact that at some point once the maximum number of adsorbed particles is 

reached, no one else can because of the excluded volume effect.  From Figure 3.3, we also notice 

that the adsorption curve for GNPs-5K4-3KDW4 saturates lower level than that for GNPs-2K4-

3KDW4. Firstly, the excluded volume of PEG brush on GNPs-5K4-3KDW4 is expected to be 

larger than that on GNPs-2K4-3KDW4 because of the larger shell of protective PEG chains 

(PEG5K versus PEG3K) (193), leading to a lower maximum number of particles adsorbed. 

Secondly, considering the adsorption of multivalent nanoparticles covered with a protective 

polymer brush (as our GNPs), there is always a maximum (sometimes mistaken for a plateau) that 

can be reached, afterward, the adsorption is expected to decrease with increasing receptor surface 

densities due to the steric repulsion. When the protective polymer is longer (in our case, PEG5K 

versus PEG3K), the repulsion is stronger and subsequently, the maximum adsorption is observed 

at a lower level and arises at lower surface density of receptor (182). The SPR sensorgrams of 

GNPs adsorption are shown in Figure S3.4. Adsorbed GNPs do virtually not desorb after rinsing 

with buffer. The observed phenomenon is likely due to the multivalent nature of GNPs adsorption. 

In multivalent systems, the probability that all bonds are broken at the same time decays 

exponentially with the number of bonds as p(𝑁L) (p being the probability to be unbound and NL 

being the number of ligands that can form bond with the receptor surface, which is ~ 10 for our 

systems (see Eq. 21)) (194), and thus can  be small for multivalent constructs where NL > 1, leading 

to irreversibility even when the single bonds are instead reversible. This is a fact that has been 
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experimentally confirmed for other multivalent systems, e.g., the work of Dubacheva et al (178, 

181) where irreversible multivalent adsorption is reported at timescales where the single bond was 

reversible. 

To rationalize the experimental selectivity of GNPs, a predictive model for the adsorption behavior 

of the nanoparticles was developed by adapting a model previously described (139, 182), which is 

an extension of Martinez-Veracoechea and Frenkel model (128). This model is described in detail 

in Materials and Methods. The solid lines in Figure 3.3A are the result of a fit to the experimental 

data (the adsorption curves of GNPs-5K4-3KDW4 and GNPs-2K4-3KDW4) with the model using 

two adjustable parameters: the dimensionless scaling factor C and the configurational bond penalty 

β∆Gconf. This analytical model is based on a simplified coarse-grained description and is not 

expected to capture all details of the experimental systems, however, semi-quantitative, or at least 

qualitative agreement can be expected. For example, the model ignores allosteric cooperative 

effects (195) by assuming that individual ligand-receptor bonds form independently. It also 

excludes the effect of ligand size on the repulsion of the polymer brush. Nevertheless, Figure 3.3 

shows a good agreement between the experimental results and the modelling predictions. In 

particular, the theoretical model quantitatively reproduces the drop in GNPs adsorption of GNPs-

5K4-3KDW4, compared to GNPs-2K4-3KDW4 and qualitatively captures the increase in 

selectivity of GNPs adsorption (higher Гonset and αmax) of GNPs-5K4-3KDW4, compared to GNPs-

2K4-3KDW4. In addition, the obtained values of the two fitting parameters C = 5/2, and β∆Gconf = 

13.5 are within the expected order of magnitude. For example, β∆Gconf of ethylene glycol linker in 

DNA-coated colloids is found to be ~12.6 – 15.7 (196). The agreement between the experimental 

and theoretical results provides additional evidence on the selectivity enhancement of the longer 

protective PEG.  The long protective chains provide a repulsive barrier that nanoparticles must 
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overcome to interact with receptor surfaces. A larger Гonset is required to provide a sufficient 

attraction between the GNPs and the receptor to overcompensate this steric barrier, hence favoring 

nanoparticle adsorption. Above the Гonset, the attraction generated by the formation of ligand-

receptor bonds increases supralinearly with the receptor surface density ГTfR. Consequently, the 

nanoparticle adsorption is highly selective to receptor surface density. 

To further investigate the effect of the repulsive potential (βFrep) on the selectivity, the adsorption 

of various GNPs (exhibiting different βFrep values) was measured for two representative TfR 

surfaces: one with low coverage (TfR5, ГTfR = 3.52 x103 molecules/nm2) and the other with high 

coverage (TfR60, ГTfR = 7.98 x103 molecules/nm2) (Figure 3.2 and Table S3.2). The GNPs 

adsorption data and the fitting curves are shown in Figure S3.5. A selectivity parameter αTfR60-TfR5 

was calculated based on Eq. (1) using two ГTfR values. αTfR60-TfR5 represents the ability of GNPs to 

selectively discriminate the TfR60 surface from the TfR5 one. The parameter αTfR60-TfR5 was 

plotted as a function of the number of protective PEG chains on GNPs surface NPEG, the number 

of ethylene glycol units in protective PEG nPEG and the repulsive potential βFrep (Figure 3.4). Note 

that the magnitude of βFrep increases with increasing NPEG or nPEG (see equation set (10-18) and 

Figure S3.7). 
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Figure 3.4. Effect of the number of protective PEG chains on GNPs surface NPEG (A), the number 

of ethylene glycol units in protective PEG nPEG (B) and the repulsion βFrep (C) (see Table 1) on the 

parameter αTfR60-TfR5. The number of adsorbed GNPs was measured by AFM (see Table S3 for 

AFM height images). GNPs adsorption for PEG3K-DW4 and PEG1K-DW4 system are presented in 

Figure S3.5. Error bars represent the standard deviation of the means of AFM measurements of 

three different areas on three independent samples. A comparison between SPR and AFM data 

shows no significant difference (Figure S3.6). 

Figure 3.4 shows that an increase in NPEG or nPEG or βFrep leads to an increase in αTfR60-TfR5 and 

this effect is stronger for longer ligated chains (PEG3K-DW4 versus PEG1K-DW4). As described 

in the theoretical model, the length of ligated chains affects the adsorption energy, for a specific 

length of ligated tether, the longer the chain, the stronger the attraction. When the ligated chains 

are long, the growth of the combinatorial entropy with receptor surface density is strong enough 

to overcome βFrep, ensuring adsorption to receptor-functionalized surfaces of high coverage. In 

summary, the results confirm that it is experimentally possible to tune the selectivity of GNPs 

(TfR60 over TfR5) by adjusting the ligated chain length and the magnitude of βFrep (by changing 

NPEG, nPEG). The selectivity increases with an increase in βFrep and the longer the ligated chains, 
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the stronger the βFrep effect. The increase in βFrep shifts Гonset to a higher value. As shown in Figure 

S3.5, the GNPs systems with βFrep < 0.76 exhibit a Гonset value lower than 3.52 x103 molecules/nm2 

while these with βFrep > 2.1 exhibit a Гonset value larger than 3.52 x103 molecules/nm2 (Figure 

S3.5). 

 It is relevant to mention some limitations of the present experimental models. The cell 

membrane was modelled using TfR-immobilized SAMs of PEG whereas natural cell membranes 

are known to display on their surface not only receptors but also some other polymers such as 

glycocalyx (197). Like protective chains, the glycocalyx chains can provide additional repulsive 

forces between the nanoparticles and the cell surface (139, 182). In addition, the elasticity and the 

curvature effect of the cells (198) are not taken into account in the cell membrane model. For a 

deformable surface, the interface between the nanoparticles and the receptor-functionalized 

surfaces can be convex-on-concave or convex-on-convex, depending on the overall interactions 

between the nanoparticles and the receptor surfaces. For convex-on-concave contact, the numbers 

of interacting ligand and receptors (NL and NR) will be larger than that for convex-on-flat contact 

and the reverse scenario for convex-on-convex contact. Consequently, both attractive and 

repulsive contributions will change in the same direction as that for a change in NL and/or NR. To 

address this point, experimental measurements of nanoparticle adsorption on cells, receptor-

functionalized giant synthetic lipid vesicles or detailed theoretical modelling  (199) would be 

required.  

3.3 Conclusion 

 In conclusion, we have developed highly specific and tunable experimental systems 

modelling multivalent nanoparticle-cell surface adsorption. Using these systems in combination 
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with theoretical modelling, an unprecedented detailed and systematic experimental evidence on 

the selectivity of bimodal monolayer-functionalized nanoparticles towards the receptor surface 

density is demonstrated. This study confirms that a bimodal monolayer with longer protective 

chains provides a better selectivity (by increasing both the adsorption onset and the selectivity 

parameter α), compared to the one with shorter protective chains. As previously reported using 

simulation and theoretical modeling. A relationship between the repulsion due to protective chains 

and the selectivity was established and provides a practical guide to design nanoparticles for 

targeting specific receptor surface density. The presented approach is useful for the development 

of nanoparticle-based drug delivery systems or other applications such as cell sorting, detection of 

receptor surface density, and selective purification devices. 

3.4 Materials and Methods 

3.4.1 Theoretical model of GNPs adsorption 

To rationalize the experimental selectivity of GNPs, a predictive model for the adsorption behavior 

of the nanoparticles was developed by adapting a model previously described (139, 182), which is 

an extension of Martinez-Veracoechea and Frenkel model (128). In this model, the probability of 

nanoparticle adsorption (θ) at a surface adsorption site can be written in the form of Langmuir-like 

expression (128, 139, 182): 

 
𝜃 =  〈

𝜌𝑁𝑃𝑣0𝑒𝑥𝑝[−𝛽(𝐹𝑎𝑑𝑠)]

1 + 𝜌𝑁𝑃𝑣0𝑒𝑥𝑝[−𝛽(𝐹𝑎𝑑𝑠)]
〉𝑁𝐿,𝑁𝑅 , 

(2) 

where 〈〉𝑁𝐿,𝑁𝑅 is an average over a truncated Poisson distribution of ligands and receptors on the 

adsorption sites, centered on the average values 𝑁𝐿, 𝑁𝑅, calculated by Eq. 21 and 23. Note that the 

truncation is used to ensure that the number of bound receptors can be at most the value achievable 
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Nmax. Nmax is calculated assuming that receptors are disk and perfectly pack on the surface. ρNP is 

the bulk concentration of nanoparticles in solution and v0 ≈ AsiteL is the so-called adsorption 

volume, i.e., the volume within which a particle is considered as bound to the surface and L is the 

localization distance at which ligands can bind to receptors, Asite is the area of an adsorption site, 

which is calculated as: 

 𝐴𝑠𝑖𝑡𝑒 =  𝜋𝜂𝑐𝑟𝑖𝑡
−1 (𝑅𝑒𝑓𝑓)

2
 (3) 

where ηcrit ≈ 0.547 is the packing fraction spheres adsorbing on a flat surface through a random 

adsorption process and Reff is the hydrodynamic radius taken from experiments. βFads is the 

adsorption free energy of two contributions (139, 182): the binding free energy βFbind and the free 

energy penalty βFrep. βFbind is due to the formation of (multiple) ligand-receptor bonds, which is 

calculated using the “valence-limited interaction theory (VLIT)” (200, 201). VLIT has been shown 

to accurately reproduce Monte Carlo calculations for multivalent systems (200), in particular when 

the number of binders is much larger than two (139, 182, 202, 203), as the present GNPs. The 

expressions for βFbind are (139): 

 𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 = ∑ 𝑁𝑖 [ln𝑝𝑖 + 
1

2
 (1 − 𝑝𝑖)]

𝑖=𝑅,𝐿

 (4) 

 𝑝𝐿 = 
(𝑁𝐿 − 𝑁𝑅)𝜒 − 1 + √4𝑁𝐿𝜒 + [1 + (𝑁𝐿 − 𝑁𝑅)𝜒]2

2𝑁𝐿𝜒
 (5) 

 𝑝𝑅 = 
(𝑁𝑅 − 𝑁𝐿)𝜒 − 1 + √4𝑁𝑅𝜒 + [1 + (𝑁𝑅 − 𝑁𝐿)𝜒]2

2𝑁𝑅𝜒
 (6) 
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where NL, R is the number of interacting ligands or receptors and β =1/kBT is the inverse thermal 

energy, kB and T being the Boltzmann’s constant and the absolute temperature, respectively. In Eq. 

5 and 6, χ measures the strength of the bond and can be thought of as an effective binding constant 

for attached ligand-receptor pairs. In fact, as explained in Reference (201), χ is related to the 

standard binding constant measured in solution (𝐾𝑏𝑖𝑛𝑑
𝑠𝑜𝑙 ) for free ligand-receptor pairs by the 

following equations: 

 𝛥𝐺0 = −𝑘𝐵𝑇 ln(𝐾𝑏𝑖𝑛𝑑
𝑠𝑜𝑙 𝜌𝑠𝑡𝑑) (7) 

 𝛥𝐺bond =  𝛥𝐺
0 +  𝛥𝐺conf (8) 

 𝜒 = 𝑒𝑥𝑝(−𝛽𝛥𝐺bond) (9) 

where ρstd = 1M is the standard concentration. ∆Gconf measures a configurational bond 

penalty and depends on some details of the molecular construct (the length and flexibility of the 

attachment  chains, their relative positions on the two surfaces and the surface separation) (201). 

Because estimating ∆Gconf is rather complex, it is left as one of the two fitting parameters. As 

presented below, the second fitting parameter is the dimensionless scaling factor C in the 

estimation of the feee-energy penalty βFrep.  

 The free-energy penalty βFrep arises from the excluded volume interaction between the 

polymer brush and the receptor, i.e., when the ligand is buried inside a polymer brush, the receptor 

must penetrate the brush for the binding. Halperin's model (204), which describes the βFrep 

required to insert a protein in a polymer brush on a plane surface, was adapted to calculate βFrep 

required when a protein penetrates the polymer brush on the curved surface of nanoparticles. 

Komura and Safran’s model (205) was used to describe the height and the surface density of the 
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bimodal brush on the nanoparticle surface (curved). The Komura and Safran's model describes a 

bimodal blob brush made of two chemically equivalent polymers but with different lengths. The 

brush comprises two distinct regions: the lower brush and the upper brush as illustrated in Figure 

3.5.  

 

Figure 3.5. Schematic representation of a modified version of the bimodal brush blob model of 

Komura and Safran (205). The green squares represent the ligands, here attached to the longer 

(red) chains but can also be attached to the shorter (blue) chains, depending on the bimodal brush 

system. The brush is formed by two sets of chemically equivalent chains, but with different lengths, 

and thus comprise two distinct regions. The first region is for RNP < r < RNP + h1, where all chains 

contribute to the brush, the lower brush. The second region is for r > RNP + h1, where only long 

chains are present, the upper brush. Circles correspond to so-called polymer “blobs”, introduced 

by De Gennes, and have a position dependent size ξ. 

The height and the blob size for the lower brush: 
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 𝜉1(𝑟) = 𝑟√
4𝜋

𝑁𝑐ℎ𝑎𝑖𝑛𝑠
 (10) 

 ℎ𝑓𝑙𝑎𝑡,1 = 𝑛𝑆𝑎
1
𝑣𝜉1(𝑟 = 𝑅𝑁𝑃)

𝑣−1
𝑣  (11) 

 ℎ1 = 𝑅𝑁𝑃 [(1 + 
ℎ𝑓𝑙𝑎𝑡,1 

𝑣𝑅𝑁𝑃
)

𝑣

− 1] (12) 

and similarly, for the upper brush (i.e., for 𝑟 >  𝑅𝑁𝑃 + ℎ1): 

 𝜉2(𝑟) = 𝑟√
4𝜋

𝑁𝑙𝑜𝑛𝑔
 (13) 

 ℎ𝑓𝑙𝑎𝑡,2 = (𝑛𝐿 − 𝑛𝑆)𝑎
1
𝑣𝜉2(𝑟 = 𝑅𝑁𝑃 + ℎ1)

𝑣−1
𝑣  (14) 

 ℎ2 = (𝑅𝑁𝑃 + ℎ1) [(1 + 
ℎ𝑓𝑙𝑎𝑡,2 

𝑣(𝑅𝑁𝑃 + ℎ1)
)

𝑣

− 1] (15) 

In Eq. (10-15), nS and nL are the numbers of monomers in the shorter and longer chains, 

respectively, a is the size of a monomer, ν the Flory exponent and Nchains = Nshort + Nlong, where 

Nlong and Nshort are the numbers of long and short polymer chains grafted on the nanoparticle, 

respectively. For PEG chains in an aqueous environment, a = 0.35 nm and ν = 3/5, which 

corresponds to the approximate value for PEG in a good solvent (206, 207). The blob size and the 

brush height were estimated without considering the effect of the ligand size and, therefore, are 

only approximations. These approximations are close to the real value for ligands having small 

excluded volume. Note that the number of ligands on GNPs surface is similar for all systems (~40 

ligands/particle, Table 3.1), so the effect of the size of the ligand would be similar for all systems. 
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Therefore, Komura and Safran's model is not expected to capture all details of our experimental 

systems, but to give a trend prediction between different GNPs. Combining the parameters 

described in equations (10-15) with the Halperin model (204) and assuming that receptors must 

reach the attachment point of DW4 with PEG for the binding (see section 3.5.2.11 and Figure 

S3.8), the repulsive free-energy of the brush βFrep when compressed by the presence of receptors 

can be calculated:  

 𝛽𝐹𝑟𝑒𝑝 = 𝑁𝑅𝑓𝑟𝑒𝑝 = 𝑁𝑅𝐶𝑉𝑅𝜉2(𝑟 =  𝑅𝑁𝑃 + ℎ1)
−3𝑔 (16) 

Where C is a dimensionless scaling factor originating from the scaling description of polymer 

brush, which is left as the second and final fitting constant and VR ≈ 89 nm3, the volume of the 

receptor (section S.2.8, SI). In Eq. 16, 𝜉2
−3𝑔 is the average value of the osmotic pressure over the 

volume of the receptor and given by: 

 𝑔 =  
3

4𝑅𝑅
3∫ 𝑓(𝑧)[𝑅2 − (𝑧 − 𝑅)2]

2𝑅𝑅

0

, (17) 

with 

 𝑓(𝑧) = {[1 − (
𝑧

ℎ2
)
2

]

9
4

, 𝑧 < ℎ2

0, 𝑧 ≥ ℎ2

 (18) 

where RR ≈ 2.8 nm is the average radius of the receptor (section 3.5.2.9). Eq. 16 was derived for 

flat brushes (204) and is only approximate for spherical ones, providing the upper limit for βFrep  

which becomes closer to the real value for smaller receptors, i.e., when 
𝑅𝑅

𝑅𝑁𝑃

𝑦𝑒𝑖𝑙𝑑
→    0. Eq. 17 is also 

derived within the same assumption of a flat brush. It is important to highlight that this adapted 
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brush model does not only affect the repulsive contribution to the adsorption energy, but also the 

attractive part. Within the so-called blob description used to derive the Komura and Safran model, 

the position of the ligand attached at the end of the polymer chain can be localized within a distance 

L ≈ ξ(r), calculated as: 

 𝐿 ≈  𝜉2(𝑟 = 𝑅 + ℎ1 + ℎ2) (19) 

for ligands attached to the longer chains and  

 𝐿 ≈  𝜉1(𝑟 = 𝑅 + ℎ1) (20) 

for ligands attached to the shorter chains, ξ1 and ξ2 are given by Eq. 10 and 13, respectively. The 

value of L is related to the average number of ligands that can interact with the receptors on the 

surface within the binding distance, �̅�𝐿and �̅�𝑅, used to determine βFbind, see Eq. (4-6). According 

to the geometrical consideration for interacting area developed in Reference (182), �̅�𝐿and �̅�𝑅 are 

approximately all those residing within the interacting area 𝐴𝑖𝑛𝑡
𝑙𝑖𝑔

and 𝐴𝑖𝑛𝑡
𝑟𝑒𝑝

, respectively (Figure 

S3.9) and can be approximated as:  

 𝑁𝐿 = 𝐴𝑖𝑛𝑡
𝑙𝑖𝑔
𝜎𝐿  (21) 

 𝐴𝑖𝑛𝑡
𝑙𝑖𝑔
= 2𝜋(𝑅𝑁𝑃 + ℎ)𝐿 (22) 

 𝑁𝑅 = 𝐴𝑖𝑛𝑡
𝑟𝑒𝑐𝜎𝑅 (23) 

 𝐴𝑖𝑛𝑡
𝑟𝑒𝑐 =  𝜋[(𝑅𝑁𝑃 + ℎ)

2  − (𝑅𝑁𝑃 + ℎ − 𝐿)
2] (24) 

where h = h1 for nanoparticles where the ligands are attached to the shorter of the two 

polymer chains in the brush and h = h1 + h2 otherwise. σR is the surface density of receptors at the 
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grafting surface, σL is the surface density of ligands at the position of the blob containing the ligand 

and is calculated as following:  

 𝜎𝐿 = {
𝜉1(𝑟 = 𝑅𝑁𝑃)

−2𝜙, for ligands attached to the shorter chains

𝜉2(𝑟 = 𝑅𝑁𝑃 + ℎ1)
−2𝜙, for ligands attached to the longer chains

   (25) 

where ϕ is the fraction of chains bearing ligands. Note that the factor ϕ is one for ligand attached 

to the longer chains as all chains in the upper brush carry a ligand.  

Finally, the theoretical point in the Figure 3.3 is the average surface density of adsorbed 

nanoparticles, ΓNP, which is trivially obtained as: 

 ГNP =  𝜃𝐴𝑠𝑖𝑡𝑒 (26) 

3.4.2 Experimental section 

A detailed description of materials, experimental methods is presented in SI. DNA syntheses were 

performed using standard phosphoramidite chemistry with a DNA/RNA synthesizer H-6 from 

K&A Laborgeraete. See SI or Reference (186) for DW4 sequence. Bare GNPs were synthetized 

by a modified Frens method (208). Flat gold surfaces for TfR surface preparation were prepared 

by gold coating on silicon wafer or SPR sensors (dove BK7 prisms) using a Cressington 308R 

sputter coater. All GNPs adsorption experiments were carried at the GNPs concentration of 100 

pM since GNPs were shown to form clusters at a higher GNPs concentration (500 pM) (see Figure 

S3.10 and section 3.5.2.3). AFM imaging by a Multimode microscope equipped with a Nanoscope 

V extended controller (see section 3.5.2.5 and Figure S3.11 for the identification of adsorbed 

GNPs on AFM height images). A comparison between AFM and Scanning Electron Microscopy 
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results showed no significant difference in GNPs adsorption (Figure S3.12). SPR analysis by a 

portable 4-channel SPR instrument (209). 
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3.5 Supporting Information  

To Bind or Not to Bind: Bimodal Brush-Functionalized Nanoparticles Selective to Receptor 

Surface Density 

Huu Trong Phana, Dominic Lauzonb, Alexis Vallée-Bélisleb, Stefano Angioletti-Ubertic, Jeanne 

Leblond Chaina,d,*, Suzanne Giassona,b,* 

aFaculty of Pharmacy, University of Montréal, Montréal, H3C 3J7, Canada; bDepartment of 

Chemistry, University of Montréal, Montréal, H3C 3J7, Canada; cDepartment of Materials, 

Imperial College London, London, UK; dUniversity of Bordeaux, CNRS, INSERM, ARNA, UMR 

5320, U1212, F-33000 Bordeaux, France. 

3.5.1 Materials 

Hydrogen tetrachloroaurat (III) trihydrate (99.9%) and sodium citrate used in the preparation of 

GNPs, N-(3-(Dimethylamino)propyl)-N′-ethyl-carbodiimide (EDC), N-hydroxysuccinimide 

(NHS), deuterium oxide (D2O, 99%) and pyridine were purchased from Sigma-Aldrich (Oakville, 

Canada). Thiol PEG Acetic acid (SH-PEG2K-COOH, MW 2000 g/mol) and Methoxy PEG Thiol 

(mPEG-SH, MW 5000 g/mol) were purchased from Jenkem Technology (Texas, USA). 

Recombinant mouse Transferrine Receptor (TFRC/CD71) was purchased from Sino Biological 

(Beijing, China). Milli-Q water was obtained from a Millipore Gradient A 10 purification system 

(resistance 18.2 MΩ·cm, TOC 4 ppb) (Oakville, Canada). The other solvents and chemicals were 

supplied by Fisher Scientific (Ottawa, Canada) unless specified. Silicon wafers (100 mm diameter, 

boron-doped, (100) orientation, one side polished) were obtained from University Wafer Co 

(Boston, USA). All surface manipulations were performed under an air flow cabinet. All glassware 
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for GNPs manipulation were carefully cleaned using freshly prepared aqua regia (3:1 ratio of 

concentrated HCl and HNO3 by volume) and rinsed abundantly with Mili-Q water prior to use.  

Materials for thiol PEG-DW4 synthesis: Oxidizer (0.1 M I2 in H2O/Pyridine/THF), anhydrous 

acetonitrile, Cap A (Ac2O/Pyridine/THF), Cap B (16% methylimidazole in THF), deblock solution 

(3% trichloroacetic acid in dichloromethane), and activation reagents (0.25 M 5-ethylthio-1H-

tetrazole in acetonitrile were purchased from ChemGenes Corporation (Wilmington, USA). dC-

CE phosphoramidite (n-bz), dA-CE phosphoramidite (n-bz), dT-CE phosphoramidite, and dG-CE 

phosphoramidite (n-ibu) were purchased from ChemGenes Corporation (Wilmington, USA). Pre-

pack 1000Å CPG synthesis dG(DMF) columns and 5'-Thio C6 modifier were purchased from 

Biosearch Technologies (Novato, USA). Hexaethylene glycol phosphoramidite was purchased 

from ChemGenes Corporation (Wilmington, USA). MicroPure II columns for reversed-phase 

purification were purchased from Biosearch Technologies (Novato, USA). Acetic acid (ACS, 

≥99.7%), ammonium hydroxide solution (ACS, 28.0-30.0%), and acetonitrile (HPLC plus, 

≥99.9%) were purchased from Sigma Aldrich (Oakville, Canada). Triethylamine was purchased 

from Fisher Scientific (Ottawa, Canada). Trifluoroacetic acid (99%) was purchased from Alfa 

Aesar (Tewksbury, USA). 

3.5.2 Methods 

3.5.2.1 DW4 and thiol PEG-DW4 synthesis 

DNA syntheses were performed using standard phosphoramidite chemistry with a DNA/RNA 

synthesizer H-6 from K&A Laborgeraete (Schaafheim, Germany). The cleavage of the DNA 

strand from the solid support and the deprotection of the bases were done overnight (16 h) at 60 

˚C in 28.0-30.0% aqueous ammonia. DNA were purified by solid-phase extraction using the P-8 
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purifier (K&A Laborgeraete, Schaafheim, Germany) following K&A Laborgeraete’s method. 

DNA were dried using a GenevacTM miVac centrifugal concentrator and resuspended in milliQ 

water. A second purification step was performed by HPLC (1260 infinity, Agilent Technologies) 

with a reversed-phase column (XBridge®Oligonucleotide BEH C18 OBDTM Prep column, 130 Å, 

2.5 μm, 10 x 50 mm) at 60°C. HPLC grade acetonitrile and 0.1 M TEAA were used as mobile 

phase with an elution gradient of 30% to 45% acetonitrile over 15 minutes. DNA strands were 

detected using a diode array detector by monitoring the absorbance at 260 nm.  DNA were again 

dried and resuspended in MilliQ water prior to quantification by UV-Vis spectroscopy 

(NanoDrop™ 2000c, Thermo Scientific™). Absorption coefficients (ε) were estimated from the 

DNA sequence using the IDT OligoAnalyzer tool. The sequences of DW4 and thiol PEG-DW4 

are the following (186): 

DW4:  

5′-GCGTGTGCACACGGTCACTTAGTATCGCGGCGTTCTTTGGTTCCGCCCGG-3′ 

Thiol PEG-DW4: Thiol-PEG-5’-DW4-3’. 

PEG: PEG1K-DW4 and PEG3K-DW4 have the number of EG units of 24 and 72, respectively. 

These three PEG spacers were synthesized from the conjugation of multiple hexaethylene glycol 

phosphoramidite (4 and 12, respectively). 

3.5.2.2 Preparation and characterization of GNPs and bimodal functionalized GNPs 

Citrate-capped GNPs synthesis: The ~ 15 nm GNPs were synthetized according to a modified 

Frens method (208) for monodispersity and size control. Briefly, a solution containing 100 mL of 

1 mM HAuCl4 and 200 µL of 1 M NaOH was heated while stirred to rolling boil and refluxed in a 
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250 mL flask. Then, 10 mL solution of Na3Ctr 38.8 mM was rapidly added to the above solution, 

the heating un reflux was continued for 15 min until a wine-red color appeared (reaction 

completed). The solution was then allowed to cool to room temperature with continuous stirring 

and transferred to a clean glass bottle wrapped with aluminum foil and stored at 4 oC in the dark.  

GNPs functionalization: The thiol PEG-DW4 solution (500 nM in Phosphate buffer (10 mM, pH 

7.4)) was annealed using a thermocycler (Labnet Vortemp 56, 85 oC for 5 min, gradual cooling to 

22 oC over 10 min, holding at 37 oC for 15 min). Thereafter, the annealed thiol PEG-DW4 (0.5 

nmol) was mixed with thiol PEG solution (100 µM, in Mili-Q water) at predetermined PEG/PEG-

DW4 molar ratio (4:1; 2:1; 1:1). Then, the mixture was gradually added to the bare GNPs solution 

8.7 nM (8.7 pmol) upon stirring. The reaction was carried out at room temperature in the dark with 

gentle stirring for 24 h. At the end of the reaction, the nanoparticles were purified by centrifugation 

(19000 rpm, 30 min, 20oC) and resuspended in phosphate buffer (10 mM, pH 7.4). The initial 

supernatant containing unbound polymer was carefully collected (only 1 mL out of 20 mL at the 

upper part of the centrifuge tube was taken, its visible spectrum from 800 to 350 nm showing a 

flat line along the baseline confirms the absence of GNPs in the sample (Data not shown)) and 

kept for analysis. The centrifugation-resuspension cycle was repeated three times. After the last 

cycle, the functionalized GNPs pellet was resuspended in a small volume of phosphate buffer to 

yield a concentrated solution for storage. PEG molecular weight and PEG/PEG-DW4 molar ratios 

were varied to tune the relative chain length and molar ratio of both polymers on the GNPs surface. 

The lability study of grafted PEG on GNPs: The purified solutions of PEG2K functionalized-GNPs 

were stored at 4oC in the dark either in air or under argon (oxygen-free atmosphere). The number 

of PEG chains per particles was measured at designated time points using 1H-qNMR and UV-vis 

(see below and details in Supporting Information, Experimental section).  
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Physical characterization of GNPs: The bare GNPs were visualized by transmission electron 

microscopy (JEOL JSM-7400F field-emission scanning electron microscope, JEOL operated at an 

acceleration voltage of 75 kV, Massachusetts, USA) and TEM images were analyzed using ImageJ 

software to acquire nanoparticle diameter and circularity (= 4pi(area/perimeter2), a circularity 

value of 1.0 indicates a perfect circle). The hydrodynamic diameter (Dh) and size distribution of 

GNPs were determined by dynamic light scattering (DLS, ZEN5600 Zetasizer NANO-ZSP, 

Malvern, UK). Optical adsorption spectra of GNPs were acquired on a Cary 100 UV–vis 

spectrophotometer (800 – 350 nm range, 0.5 nm increment) (California, USA). 

1H-NMR analysis: All NMR measurements were performed on a Bruker AV400 spectrometer 

(Bruker, Germany) operating at 400 MHz (relaxation delay D1 of 5s, number of scans of 100). To 

prepare NMR samples, the concentrated solution of functionalized GNPs was lyophilized, 

followed by nanoparticle digestion with 1 drop (~ 5 µl) of concentrated aqua regia (24 h) (aqua 

regia does not affect the integrity of PEG (210)). The digested residue was dissolved and diluted 

to 690 µL with D2O, followed by adding 5 µL of pyridine solution (0.21 % v/v; 15 µL of pyridine 

in 7000 µL of D2O) as the internal integration standard. For calibration curves, a five-point series 

of polymer concentration standards (690 µL each) ranging from 5 to 50 µM were prepared in D2O, 

followed by adding 1 drop of concentrated aqua regia and 5 µL of pyridine solution (0.21 % v/v). 

The integral of ethylene glycol unit peak (3.5-3.6 ppm) was divided by the integral of pyridine 

peak (8.5-6.6 ppm) and plotted against the known concentration of polymers. The unknown PEG 

concentrations were determined by comparison to its corresponding calibration curve (see Figure 

S3.13). 

Fluorescence analysis for PEG-DW4 quantification: Fluorescence measurements were performed 

at room temperature using a Cary Eclipse fluorescence spectrofluorometer (Cary Eclipse Agilent, 
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USA) with a excitation/emission wavelengths of 498/520 nm. To prepare fluorescence samples, 

10 µL Sybr Green solution (100X) and 40 µL of phosphate buffer solution (NaCl 4000 mM, 

Na2HPO4 500 mM, pH 7) were added to 1 mL of the collected supernatant (see section 3.5.2.2, 

GNPs functionalization). The mixture was stirred and incubated for 5 min at room temperature 

before fluorescence measurement. For calibration curves, a five-point series of PEG-DW4 

concentration standards (1000 µL each) ranging from 50 to 500 nM were prepared in Mili-Q water, 

then 10 µL Sybr Green solution (100X) and 40 µL of phosphate buffer solution were added to. 

The unknown PEG-DW4 concentration in samples were determined by comparison to its 

corresponding calibration curve (Figure S3.13B). The obtained value of PEG-DW4 concentration 

in the supernatant was compared to the initial concentration of PEG-DW4 in the feeding mixture 

to estimate the concentration of PEG-DW4 grafted on GNPs. 

3.5.2.3 Surface manipulations 

Gold coated surface preparation: Prior to gold coating, surfaces (silicon wafer (10 x 15 mm2 

pieces) or SPR sensors (dove BK7 prisms of 20 × 12 × 3 mm)) were cleaned by sonication for 15 

min in ethanol and dried under nitrogen. The cleaned surfaces were then treated with piranha 

solution (70% H2SO4:30% H2O2) for 30 min at room temperature and thoroughly rinsed with Mili-

Q water. Afterward, the activated surfaces were then coated with 1 nm Cr and 45 nm Au using a 

Cressington 308R sputter coater (Ted Pella Inc. Redding, CA). 

SAM-PEG-functionalized surfaces: The gold-coated surfaces were immersed overnight in Thiol 

PEG carboxy solution (1 mM, in DMF) to form self assembled monolayer (SAM-PEG). The 

samples were then rinsed with ethanol to remove unbound molecules and dried with a stream of 

nitrogen.  
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TfR-functionalized surfaces: For AFM, TfR was immobilized onto SAM-PEG-functionalized 

surfaces through peptide coupling between (-NH2) group of TfR and (-COOH) group of SAM-

PEG. The (-COOH) group on SAM-PEG-functionalized surfaces was activated with coupling 

agents (EDC 350 mM, NHS 110 mM in MiliQ water) for 5 min. The activated surfaces were briefly 

rinsed with sodium acetate buffer (pH 5.5, 10 mM). The TfR solution (50 µg mL-1, in sodium 

acetate buffer (pH 5.5, 10 nM)) was dropped onto the surfaces and incubated in the dark for a 

predetermined time. Afterward, the unbound TfR was washed away with PBS buffer containing 

NaCl 1M. After TfR immobilization, the non-reacted sites on SAM-PEG were blocked by 

incubating the surfaces in ethanolamine hydrochloride 1M at pH 8.5 for 10 min. Finally, the TfR-

functionalized surfaces were rinsed with PBS pH 7.4 buffer containing MgCl2 1 mM (PBS-M) for 

5 min and ready for use. For quantitative SPR measurements, the same TfR procedure was used 

for SPR sensors mounted into SPR system, except the system was returned to sodium acetate 

buffer after being rinsed with PBS buffer containing NaCl 1M. The SPR response is ʎSPR shift 

between SAM-PEG and TfR-functionalized surfaces in the same buffer (sodium acetate buffer).  

GNPs adsorptions onto TfR-functionalized surfaces: For AFM, the functionalized GNPs solution 

was diluted at the concentration of 100 pM (of GNPs) in PBS-M buffer. This concentration was 

used because our preliminary tests showed that the GNPs concentration of 500 pM leads to the 

formation of clusters which might adsorb on receptor surface simply due to gravity (see Figure 

S3.10). For a lower concentration of GNPs (< 100 pM), the specific GNPs adsorption might 

become too low to be reliably measured (under detection limit). The diluted GNPs solutions were 

carefully dropped onto the freshly prepared TfR-functionalized surfaces. The GNPs adsorption 

was carried out at room temperature in dark for 15 min. Afterward, the GNPs solutions were 

washed away, followed by three times of rinsing with PBS-M. After the last rinsing, the surfaces 
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were rinsed with Mili-Q water and dried with a stream of nitrogen. The dried surfaces were finally 

transferred into a cleaned multiwell plate. The plate was sealed with paraffin for storage to prevent 

dust deposition on the surfaces. For quantitative SPR measurements of GNPs adsorption, the same 

procedure was used for TfR-functionalized SPR sensors mounted into SPR system. 

3.5.2.4 Surface characterization 

AFM imaging: AFM imaging were performed with a Multimode microscope equipped with a 

Nanoscope V extended controller (Digital Instruments, Santa Barbara, CA) at room temperature 

and in ambient air. Images were acquired in the Peakforce QNM mode (at a scan rate of 1 Hz) 

using standard triangular cantilevers with sharpened Si3N4 tips (Digital Instruments, Santa 

Barbara, CA), then treated with Digital Nanoscope software. 

SPR Analysis: SPR analyses were performed on a portable 4-channel SPR instrument based on a 

dove prism design previously reported (209, 211). The principles of the technique have been 

extensively described in the literature (212, 213). Briefly, the binding of analytes on the sensor 

surface results in a change in reflective index, which is measured as resonance wavelength shift 

(ΔʎSPR). Data was acquired in real-time with P4SPR control software. In all cases, the solution was 

injected using a 1 mL syringe and reacted in the PDMS fluidic cell under static flow condition.  

All SPR experiments were carried at room temperature. 

3.5.2.5 GNPs counting on AFM height images 

In AFM imaging, the tip size and geometry result in a broadening of the apparent dimension of 

nanoparticles, therefore, it is very delicate to estimate the NP size through their lateral dimension. 

In case the NPs are spherical and deposed on a flat and stiff substrate, NP diameter can be 
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accurately determined by measuring the apparent height. In the present study, GNPs were adsorbed 

on TfR functionalized surfaces (a relatively rough and soft substrate), the apparent height is 

supposed to be lower than NP diameter (as GNPs may be partly buried in TfR layer).  

For these reasons, we established some criteria for GNPs identification on AFM height images 

based on empirical data. Briefly, GNPs-positive surfaces, GNPs-negative surfaces were prepared, 

imaged by AFM and compared. As shown in the Figure S3.11, the apparition of “relatively 

circular and bright spots” on the GNPs-surfaces, which are GNPs. More than 10 independently 

prepared GNPs-positive surfaces were observed to form the “key” criteria for an accurate GNPs 

identification as following: relatively spherical-like nanoparticle, measured lateral dimension of 

15-50 nm, apparent height ≥ 5 nm.  

To validate the GNPs quantification on surface using AFM topographic imaging, the number of 

GNPs on the same surfaces were measured by AFM and SEM. Both techniques resulted in similar 

GNPs number on surfaces, confirming our criteria for GNP counting on AFM images (Figure 

S3.12).  

3.5.2.6 Numbers of unfunctional PEG and ligated PEG chains grafted on GNPs surface, NPEG 

and NPEG-DW4 

Determination of GNPs concentration: GNPs concentration was determined by UV-vis according 

to Beer Lambert law: Absorbance = ƐbC, where Ɛa) is molar extinction coefficient (M-1.cm-1), b is 

the length of the light path (cm) and C is the concentration of GNPs. For the measurement, the 

solution is diluted so that the absorbance is between 0.2 and 1.2 (Absorbance unit).  
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a) ƐGNPs was calculated using the equation: ln Ɛ = 3.3211 ln D + 10.80505, D is the core diameter 

of nanoparticle by TEM, as previously reported from empirical data (214). The error associated 

with these extinction coefficient values is 1- 3%. 

In this study, the diameter of GNPs is approximatively 15 nm (Figure S3.1A), therefore, ƐGNPs = 

4*108 (M-1.cm-1). 

Determination of grafted PEG-DW4 concentration (Cgrafted PEG-DW4): See section 3.5.2.2, 

Fluorescence analysis for PEG-DW4 quantification.  

Determination of grafted PEG concentration:  

Cgrafted PEG was calculated from Igrafted PEG using qNMR-1H calibration curve (Figure S3.13A) for 

the corresponding PEG: 

Igrafted PEG = Itotal – Igrafted PEG-DW4 

Where:  Igrafted PEG is the integral area of PEG peak induced by PEG 

 Igrafted PEG-DW4 is the integral area of PEG peak induced by PEG-DW4 (calculated from  

Cgrafted PEG-DW4 using qNMR-1H calibration curve (Figure S3.13A) for the corresponding 

PEG-DW4) 

 Itotal is the integral area of PEG peak measured for a NMR sample  

Calculation of number of polymer chain per nanoparticle 

The number of PEG-DW4 per nanoparticle NPEG-DW4 is Cgrafted PEG-DW4/CGNPs 
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The number of PEG per nanoparticle NPEG is Cgrafted PEG/CGNPs 

3.5.2.7 The surface density of transferrin receptor ГTfR 

The surface density of receptor (ГTfR) was calculated from ʎSPR shift (ΔʎSPR) using the Jung et al.’s 

Equation (191) as reported by Bolduc et al. (215) 

 ГTfR = 𝜌 (
−𝑙𝑑

2
) ln (1 −

𝛥ʎ𝑆𝑃𝑅

𝑚(𝜂𝑇𝑓𝑅− 𝜂𝐴𝑐𝑒𝑡𝑎𝑡𝑒)
)  × 

𝑁𝐴

𝑀𝑤
 × 106 (S27) 

ГTfR is expressed in molecules/µm2.  The sensitivity (m) of the current SPR biosensor was reported 

at 1765 ± 100 nm/RIU (215). The penetration depth of plasmons (ld) is approximately 230 nm at 

the experimental SPR wavelength (λ = 630 nm) (215). The refractive index of sodium acetate 

buffer (ηAcetate, at λ = 630 nm) is calculated at 1.3334 RIU according to the reference (216). NA is 

the Avogadro’s number. The TfR molecular weight (Mw) is provided by the manufacturer at 78.3 

kDa. The density (ρ) for TfR protein is 1.35×10-14 g/nm3 (217). The refractive index of TfR (ηTfR, 

at λ = 630 nm) is theoretically calculated at 1.6592 following McMeekin et al.‘s work (218) (see 

the following).   

Determination of refractive index of TfR ηTfR: 

The refractive index of TfR (ηTfR) is calculated following the reference (218). Briefly, using the 

the expanded Lorentz-Lorenz formula: 

 𝑅𝑃 = 𝜈
η𝑇𝑓𝑅
2 − 1

η𝑇𝑓𝑅
2 + 2

 (S28) 

The refractive index of the protein is: 
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 𝜂𝑇𝑓𝑅 = √
2𝑅𝑃 + 𝜈

𝜈 − 𝑅𝑃
 (S29) 

Where RP is protein refractivity per gram, 𝜈 is protein partial specific volume. These parameters 

RP and 𝜈 are calculated from the weight percentages of each amino acid (indexed i) as following: 

 𝑅𝑃 = 
∑𝑀𝑖𝑅𝑖
∑𝑀𝑖

 (S30) 

 
𝜈 =  

∑𝑀𝑖𝜈𝑖
∑𝑀𝑖

 
(S31) 

Where Ri and 𝜈𝑖  are refractivity and specific volume of individual amino acids, respectively. The 

empirical values of Ri and 𝜈𝑖 at ʎ589nm are summed in Ref. (218). The amino acid sequence of TfR 

is following (219): 

MMDQARSAFSNLFGGEPLSYTRFSLARQVDGDNSHVEMKLAADEEENADNNMKASVR

KPKRFNGRLCFAAIALVIFFLIGFMSGYLGYCKRVEQKEECVKLAETEETDKSETMETED

VPTSSRLYWADLKTLLSEKLNSIEFADTIKQLSQNTYTPREAGSQKDESLAYYIENQFHEF

KFSKVWRDEHYVKIQVKSSIGQNMVTIVQSNGNLDPVESPEGYVAFSKPTEVSGKLVHA

NFGTKKDFEELSYSVNGSLVIVRAGEITFAEKVANAQSFNAIGVLIYMDKNKFPVVEAD

LALFGHAHLGTGDPYTPGFPSFNHTQFPPSQSSGLPNIPVQTISRAAAEKLFGKMEGSCPA

RWNIDSSCKLELSQNQNVKLIVKNVLKERRILNIFGVIKGYEEPDRYVVVGAQRDALGA

GVAAKSSVGTGLLLKLAQVFSDMISKDGFRPSRSIIFASWTAGDFGAVGATEWLEGYLS

SLHLKAFTYINLDKVVLGTSNFKVSASPLLYTLMGKIMQDVKHPVDGKSLYRDSNWISK

VEKLSFDNAAYPFLAYSGIPAVSFCFCEDADYPYLGTRLDTYEALTQKVPQLNQMVRTA

AEVAGQLIIKLTHDVELNLDYEMYNSKLLSFMKDLNQFKTDIRDMGLSLQWLYSARGD
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YFRATSRLTTDFHNAEKTNRFVMEINDRIMKVEYHFLSPYVSPRESPFRHIFWGSGSHTL

SALVENLKLRQKNITAFNETLFRNQLALATWTIQGVANALSGDIWNIDNEF 

The ηTfR at ʎ630nm is calculated from ηTfR at ʎ630nm based on the following equation as reported in 

Ref. (218) 

 η𝑇𝑓𝑅 (ʎ630𝑛𝑚) = η𝑇𝑓𝑅 (ʎ630𝑛𝑚) + 
9.6 + 1000

6302
 (S32) 

3.5.2.8 The surface density of adsorbed GNPs ГNP 

The surface density of adsorbed GNPs (ГNP) on SPR sensor is proportional to the SPR response 

(ΔʎSPR, nm) (220). ГNP on a TfR(t) surface is calculated as following:  

 𝛤𝑁𝑃 (𝑜𝑛 𝑇𝑓𝑅(𝑡)) = 
Δʎ𝑆𝑃𝑅 𝑎𝑡 𝑇𝑓𝑅(𝑡) × 𝛤𝑁𝑃 (𝑜𝑛 𝑇𝑓𝑅60) 

Δʎ𝑆𝑃𝑅 𝑎𝑡 𝑇𝑓𝑅60
 (S33) 

Where ΔʎSPR at TfR(t), ΔʎSPR at TfR60 are the SPR response related to GNPs adsorption on TfR(t) 

surface and TfR60 surface, respectively. ГNP (on TfR60) is the average surface density of adsorbed 

GNPs on TfR60 surface and is determined by AFM results (see section 3.5.2.5). ГNP (on TfR60) for 

GNPs-2K4-3KDW4 and GNPs-5K4-3KDW4 are 247 and 51 (NP/µm2), respectively. For what 

concerns the consistency between ГNP measured by AFM (in dry state) and SPR response related 

to GNPs adsorption in wet state, a comparison between SPR and AFM shows no significant 

difference of GNPs adsorption (see Figure S3.6). It is important to highlight that in Figure 3.3A 

we converted ΔʎSPR into ГNP for a better presentation of GNPs adsorption. The shape of the 

adsorption curves does not change if ΔʎSPR is used instead of ГNP. 

3.5.2.9 Determination of TfR volume VR 
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The TfR volume VR is calculated from its partial specific volume (𝜈) as the following equation: 

 

 

 

𝑉𝑅 (𝑛𝑚
3) =  

𝜈  (
𝑐𝑚3

𝑔
) × 1021(

𝑛𝑚3

𝑐𝑚3
)

6.023 × 1023(
𝐷𝑎
𝑔 )

× 𝑀𝑤 (𝐷𝑎) 

 

(S34) 

Where Mw (Dalton) is TfR molecular weight 78300 Da (provided by the manufacturer). 𝜈  is 

theoretically estimated to be 0.68 cm3.g-1 (see Section 3.5.2.7). The calculated VR (89 nm3) is used 

to calculate the repulsive free-energy βFrep (Eq. 16).  

By assuming that TfR remains as a globule when being immobilized onto the surface, the TfR 

radius RR is assumed to be (3VR/4π)-3. The calculated RR 2.7 (nm) is used to estimate the average 

value of βFrep over the TfR volume (Eq. 17). It is worth mentioning that the assumption of the TfR 

shape does not affect the obtained average value of βFrep because the peptide coupling (random 

immobilization) of an object with a volume of 89 nm3 of any shape on the surface leads gives rise 

to different heights depending on its orientation, and the average height is equal to the diameter of 

a sphere with the same volume.   

3.5.2.10 The reversibility of individual ligand-receptor bond 

When a ligand is tethered to a surface through a grafting construct with a certain degree of 

conformational freedom, provided by PEG chain, the individual ligand-receptor bond becomes 

weaker (and thus more reversible) than that in solution. The difference is due to the configurational 
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entropy of the grafting construct 𝛥𝐺conf  (221). This has been demonstrated by various 

experimental observations in model colloidal systems where interactions are mediated by ligand-

receptor pairs formed by grafted constructs, e.g., in DNA-coated colloids (222) and references 

therein. The individual bond free-energy of ligand-receptor with a grafting construct 𝛥𝐺𝑏𝑜𝑛𝑑 can 

be approximated as 

𝛥𝐺bond =  𝛥𝐺
0 +  𝛥𝐺conf (S9) 

Where 𝛥𝐺0 is the individual bond free-energy of ligand-receptor free in solution. 𝛥𝐺𝑏𝑜𝑛𝑑 and 𝛥𝐺0 

are also related to the equilibrium binding constant (Kbind), the association rate (kon) and the 

dissociation rate (koff) by:  

exp(−𝛥𝐺bond) = 𝜌
𝑠𝑡𝑑 × 𝐾𝑏𝑖𝑛𝑑

𝑔𝑟𝑎𝑓𝑡
= 𝜌𝑠𝑡𝑑 ×

𝑘𝑜𝑓𝑓
𝑔𝑟𝑎𝑓𝑡

𝑘𝑜𝑛
𝑔𝑟𝑎𝑓𝑡

   (S10) 

exp(−𝛥𝐺0) = 𝜌𝑠𝑡𝑑 × 𝐾𝑏𝑖𝑛𝑑
𝑠𝑜𝑙 = 𝜌𝑠𝑡𝑑 ×

𝑘𝑜𝑓𝑓
𝑠𝑜𝑙

𝑘𝑜𝑛
𝑠𝑜𝑙     (S11) 

Where ρstd = 1M is the standard molar concentration, the superscripts “sol” and “graft” are used to 

describe the respective quantities for pairs in solution and when grafted, respectively. Combining 

Eq. set (S9-S11), we have: 

𝑘𝑜𝑓𝑓
𝑔𝑟𝑎𝑓𝑡

= 𝐾𝑏𝑖𝑛𝑑
𝑠𝑜𝑙  × exp(𝛥𝐺conf) × 𝑘𝑜𝑛

𝑔𝑟𝑎𝑓𝑡
 (S12) 
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The experimentally measured dissociation constant 
1

𝐾𝑏𝑖𝑛𝑑
𝑠𝑜𝑙  =  𝐾𝐷 =  102.5 nM for the DW4/TfR 

pair in solution (Figure 3.2) and the fitting parameter 𝛥𝐺conf = 13.5 kBT (Figure 3.3A). An 

estimate for 𝑘𝑜𝑛
𝑠𝑜𝑙 from the value for arbitrary DNA sequence of similar size (50 bases), which is 

of the order of 106 M-1.s-1 (223). The grafting construct PEG (~ 3.4 to 5 kDa) was shown to have 

no significant effect on the association rate of individual ligand-receptor bond (see Ref. (224) and 

references therein). Therefore, it is relevant to assume 𝑘𝑜𝑛
𝑔𝑟𝑎𝑓𝑡

 = 𝑘𝑜𝑛
𝑠𝑜𝑙 = 106 M-1.s-1. With these data, 

we obtain an estimate for  𝑘𝑜𝑓𝑓
𝑔𝑟𝑎𝑓𝑡

 of 7.4 × 104 s-1. 

3.5.2.11 The binding region of DW4 

To provide an estimate of the steric repulsion βFrep using Helparin model, one needs to know how 

deep the receptor TfR penetrates the PEG brush once binding to the ligand DW4. A recent work 

(225) has shown that the binding region (red circle in Figure S3.8) of DW4 is located near to its 

grafting point with PEG (5’-end). Therefore, it is relevant to assume that TfR needs to penetrate 

and reach the attachment point between PEG and DW4 to allow DW4-TfR binding. In this regard, 

we expect a certain level of repulsion as long as the protective PEG is longer than the ligated PEG 

(without DW4).  
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Figure S3.1. (A) TEM image and (B) Size distribution histogram of citrate-capped GNPs (B) 

(analyzed by Image J, n = 11). (C) GNPs hydrodynamic diameter and (D) UV-vis Spectra (the 

inset shows a red shift associated with the surface functionalization) of citrate-capped GNPs (bare 

GNPs, black dash), GNPs-5K (blue line), GNPs-3KDW4 (red line) and GNPs-5K-3KDW4 (molar 

ratio 4:1) (purple line). 

These Figures show the characterization (by TEM, DLS and UV-vis spectroscopy) of GNPs before 

and after surface-functionalization with polymers. Figure S3.1A, B show that the citrate-capped 

GNPs prepared by a modified Frens method (208) exhibit a spherical shape (circularity 0.9 ± 0.02, 
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by ImageJ) of 14.7 ± 0.8 nm diameter with a narrow size distribution. Figure S3.1C shows an 

increase in the hydrodynamic diameter Dh and GNPs after surface-functionalization with polymer. 

Figure S3.1D shows a red shift (~ 4-7 nm) in the plasmon adsorption band due to the change in 

the dielectric constant at the nanoparticle surface after surface-functionalization with polymer.   
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Figure S3.2. Typical SPR sensorgrams of TfR60 surface exposed to increasing concentrations of 

DW4 (red line) and DW4-PEG3K (blue line). 

To determine the dissociation constant Kd between DW4 or DW4-PEG3K (free in solution) with 

the TfR-immobilized surface, the TfR60 surface (see Table S3.2) was exposed to increasing 

concentration of DW4 or DW4-PEG3K, the SPR sensorgrams were recorded. The SPR responses 

(nm) at equilibrium are plotted versus DW4 or DW4-PEG3K concentration. Kd values were 

obtained from fitting the experimental data to binding saturation (one site – specific binding) 

model using Graphpad prism software (see Figure 3.2). Experiments were run in triplicate. SPR 

response in Figure S3.2 is due to the adsorption of DW4 or DW4-PEG3K onto the TfR60 surface.   
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Figure S3.3. AFM images of PEG functionalized surfaces exposed to GNPs-PEG2K/PEG3K-DW4 

(A), to GNPs-PEG5K/PEG3K-DW4 (B), TfR60 surfaces exposed to GNPs-PEG2K (C), to GNPs-

PEG5K (D) and to GNPs-PEG2K/PEG3K-DW4 (E). 

This Figure shows that GNPs adsorption (by AFM) was observed only when TfR-functionalized 

surfaces (TfR60) were exposed to DW4-bearing GNPs (E). Importantly, no adsorption was 

detected when PEG-functionalized surfaces were exposed to DW4-free or DW4-bearing GNPs, 

neither when TfR-functionalized surfaces were exposed to DW4-free GNPs, confirming the 

absence of GNPs adsorption in the absence of the TfR/DW4 couple. These observations are in line 

with SPR results (see Figure 3.2C), confirming the absence of GNPs adsorption in the absence of 

the TfR/DW4 couple. 
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Figure S3.4. Typical SPR sensorgrams of TfR surfaces at various receptor surface density ГTfR 

exposing to GNPs-2K4-3KDW4 (A) and GNPs-5K4-3KDW4 (B) at GNPs concentration of 100 

pM 

This Figure shows GNPs adsorption (by SPR response) of GNPs-2K4-3KDW4 (A) and GNPs-

5K4-3KDW4 (B) on TfR surface at various receptor surface densities. The GNPs adsorptions at 

equilibrium (5 min after rinsing the sensor with buffer) were plotted as function of receptor surface 

densities (see Figure 3.3). 
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Figure S3.5. (A) GNPs adsorption ГNP, measured by AFM on TfR5 (ГTfR = 3.52 x103 

molecule/nm2) and on TfR60 (ГTfR = 7.98 x103 molecule/nm2) and the calculated selectivity 

parameter α using Eq. 1 for PEG1K-DW4 systems (A) and for PEG3K-DW4 systems (B), error bars 

represent the standard deviation of the means of AFM measurements of three different areas on 

three independent samples. The fitting curves of experimental data is a four-parameter dose-
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response curve obtained by using Graphpad prism, R2 > 0.85. (B) Calculated selectivity parameter 

α using Eq. (1), from the fitting curves from A. Dash vertical lines are at Γonset. (C) the effect of 

βFrep on Γonset. 

This Figure shows that an increase in βFrep shifts Гonset to a higher value. In particular, the GNPs 

systems with βFrep < 0.76 exhibit a Гonset value lower than 3.52 x103 molecules/nm2 while these 

with βFrep > 2.1 exhibit a Гonset value larger than 3.52 x103 molecules/nm2. 
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Figure S3.6. Comparison of ΓNP by AFM and SPR for GNPs-2K4-3KDW4 and GNPs-5K4-

3KDW4 at two surfaces TfR5 and TfR60. The data was analyzed using two-way Anova (p > 0.7). 

The comparison of GNPs adsorption obtained by AFM and SPR shows no significant difference.
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Figure S3.7. Calculated value (by the theory described in Materials and Methods of βFrep (per-

receptor quantity) as a function of number of protective PEG (A) and as a function of protective 

PEG molecular weight Mw (B), using the Eq. set (10-18). The nanoparticle size, number of PEG-

DW4, the TfR size, are fixed at RNPs = 7.5 nm, NPEG-DW4 = 40 number/particle, VTfR = 89 nm3. The 

dimensionless scaling factor C = 2.5. For Figure A, the GNPs are functionalized with PEG5K (Mw 

= 5000 Da) et PEG3K-DW4 (Mw(PEG) = 3000 Da). For Figure B, the number of unfunctional PEG 

is fixed at NPEG = 40.  

This Figure shows how the steric repulsion βFrep depends on the number of protective PEG chains 

and their length. The theoretical data were generated using the theoretical model described in 

section 3.4.1. The results show that βFrep increases with an increase in the number or the length 

of the protective PEG chains.  
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Figure S3.8. Schema presenting the binding region (red circle) of PEG-DW4 (225). The 2-D 

conformation of DW4 is predicted by RNDWebserver (226), in agreement with Ref. (186) (see 

Figure 2A, Table 1 therein). 

This Figure shows the location of the binding region of DW4 on DW4-PEG chain. This allows 

us to estimate how deep the receptor penetrates when binding occurs. This estimate is used to 

calculate the steric repulsion (see section 3.4.1) 

 

  



90 

 

 

 

Figure S3.9. Interacting areas of nanoparticles and receptor surfaces, 𝑨𝒊𝒏𝒕
𝒍𝒊𝒈

 and 𝑨𝒊𝒏𝒕
𝒓𝒆𝒑

, respectively. 

Nanoparticles are assumed to bind at a distance d = L from the receptor surfaces. 

The Figure shows geometrical consideration of nanoparticle-receptor surface binding, allowing to 

provide an approximation of the number of receptors and ligands available for GNPs adsorption. 

This is the result from Ref. (182). 

 

 

  



91 

 

 

Figure S3.10. GNPs clustering when using the GNPs concentration of 500 pM. 

This Figure shows the GNPs clusters when the GNPs concentration of 500 pM in a preliminary 

study. Therefore, all GNPs adsorption experiments in our work were caried out at the GNPs 

concentration of 100 pM.  
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Figure S3.11. AFM height images of GNPs-positive/negative surfaces and an example of GNPs 

counting. 

This Figure shows how the adsorbed GNPs on AFM images were detected and counted (see 

section 3.5.2.5) 
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Figure S3.12. (A) AFM and SEM images of surfaces with high and low surface density of 

adsorbed GNPs (ГNP); (B) Comparison of ГGNPs measured by AFM and SEM for GNPs-positive 

surfaces. The data was analyzed using two-way Anova (p* = 0.86; p** = 0.98) in triplicate. 

The comparison of GNPs adsorption obtained by AFM and SEM shows no significant difference.  
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Figure S3.13. Representative calibration curves for PEG and PEG-DW4, measured by qNMR-1H 

spectroscopy (A) and Fluorescence spectroscopy (B). 

This Figure shows calibration curves for the quantification of the protective PEG and the ligated 

PEG (PEG-DW4) grafted on GNPs surface. The protective PEG is quantified by qNMR-1H and 

the ligated PEG is quantified by Fluorescence spectroscopy. The obtained results were used to 

calculate the number of the protective PEG and the ligated PEG chains on GNPs (see section 

3.5.2.6).
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Table S3.1. Stability of Au-S bond of PEG-functionalized GNPs stored at 4oC in the dark under 

air or under Argon. 

Time (day) 

Under air Under Argon 

PEG/GNP 

(chain/particle) 

PEG/GNP 

(chain/particle) 

0 724 724 

2 643 718 

4 604 747 

6 560 741 

8 478 717 

12 - 679 

14 314 773 

20 236 750 

The polymers (PEG and PEG-DW4) were grafted on GNPs surface by Au-S covalent bond. Since 

Au-S bond can undergo oxidation when exposed to light, air or at elevated temperature (188), to 

determine an appropriate storage condition for the functionalized GNPs, the stability of grafted 

PEG2K on GNP was investigated in two storage conditions: at 4oC in dark under air or under 

argon. The results show that 67% of PEG2K chains dissociated from GNPs surface after 20 days 

when stored at 4oC in dark air; while the number of PEG2K chains was maintained for 

at least 20 days when stored at 4oC in dark and under argon. Therefore, the functionalized GNP 

were systematically stored in the latter conditions. 
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Table S3.2. SPR response and Estimation of TfR surface grafting density. Error bars represent the 

standard deviation of the mean of SPR measurements of three sensing areas on three independent 

samples.  

TfR 

surface 

Coupling time 

(min) 

SPR response 

(ΔʎSPR, nm) 

TfR grafting density (ГTfR) 

(103 molecules/µm2) 

TfR1 1 0.41 ± 0.04 0.86 ± 0.07 

TfR2 2 0.78 ± 0.05 1.62 ± 0.10 

TfR3.5 3.5 1.34 ± 0.03 2.78 ± 0.07 

TfR5 5 1.69 ± 0.04 3.52 ± 0.07 

TfR8 8 2.35 ± 0.05 4.87 ± 0.10 

TfR11 11 2.79 ± 0.04 5.80 ± 0.09 

TfR15 15 3.11 ± 0.12 6.47 ± 0.25 

TfR60 60 3.84 ± 0.13 7.98 ± 0.27 

The receptor surface density was varied by modulating the time of coupling reaction. The result 

shows that an increase in coupling time leads to higher receptor surface densities. The 8 TfR 

surfaces at various receptor surface densities presented in Table S3.2 were used for GNPs 

adsorption experiments.  
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Table S3.3. AFM height images of TfR surfaces incubated in functionalized GNPs. 

Formulation TfR5 TfR60 

GNPs-2K4-

3KDW4 

  

GNPs-2K1-

1KDW4 
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GNPs-2K2-

1KDW4 

  

GNPs-2K4-

1KDW4 

  

GNPs-5K1-

3KDW4 
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GNPs-5K2-

3KDW4 

  

GNPs-5K4-

3KDW4 

  

GNPs-5K1-

1KDW4 
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GNPs-5K2-

1KDW4 

  

GNPs-5K4-
1KDW4 

  

 

This Table presents the AFM images of TfR surfaces incubated with GNPs. The surface density 

of adsorbed GNPs reported in Figure S3.5 is manually counted from the AFM images.  
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Chapitre 4                                               

Monocouche bimodale stimulable pour le 

ciblage sélectif 

4.1 Introduction 

La vectorisation ciblée des médicaments à base de nanoparticules consiste à livrer 

préférentiellement des principes actifs aux tissus atteints, ce qui apporte deux bénéfices principaux: 

(i) réduire la dose administrée ainsi que le coût de la thérapie, (ii) minimiser des effets secondaires 

(4, 227). Le ciblage actif permet une reconnaissance spécifique ou une absorption sur la surface 

des cellules cibles. Pour cela, les nanoparticules peuvent être fonctionnalisées par un anticorps, un 

ligand ou un aptamère capable d’interagir avec un récepteur spécifique sur la surface cellulaire 

(228, 229). Cependant, in vivo, la présence de ligands à la surface des vecteurs peut favoriser la 

phagocytose, et ainsi raccourcir leur demi-vie. D’autre part, les vecteurs, dans le sang, peuvent se 

recouvrir de protéines sériques, ce qui peut perturber l’interaction avec les récepteurs. En outre, 

une interaction ligand-récepteur est insuffisante pour différencier les cellules saines des cellules 

atteintes, qui présentent souvent le même récepteur, mais se distinguent par leur concentration et 

distribution sur la surface cellulaire (230). 

Tel que présenté dans le chapitre 1 (section 1.3.1), il a été démontré que les nanoparticules 

intelligentes, fonctionnalisées avec une monocouche bimodale stimulable, présentent une surface 

« dynamique » qui camoufle leur ligand dans les conditions saines (pH physiologique, température 
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corporelle) et expose leur ligand dans le microenvironnement pathologique (pH tumoral, 

température élevée). Cette propriété permettrait d’obtenir une adsorption préférentielle sur les 

cellules cibles.   

Pour la preuve de concept, nous avons choisi un PEG portant la biotine (PEG-Biotin) et d’autre 

part, un poly(N-isopropylacrylamide) (pNIPAM) non fonctionnalisé (Figure 4.1). Le pNIPAM est 

un polymère thermosensible, qui est hydrophile et gonflé sous sa température de transition de 

solution critique (LCST, 32oC) et devient hydrophobe et se recroqueville au-delà (114, 231). Le 

couple biotin-streptavidine a été utilisé comme le couple modèle de ligand-récepteur en raison de 

l’interaction hautement sélective et stable entre la biotine et la streptavidine (232).  

 

Figure 4.1. Schéma des nanoparticules d’or fonctionnalisées avec une couche bimodale mixte 

4.2 Résultats et discussion 

4.2.1 Préparation et caractérisation des GNPs fonctionnalisées 
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La fonctionnalisation des GNPs a été évaluée indirectement par le diamètre hydrodynamique DH 

(DLS) des GNPs et l’absorbance UV-vis avant et après la fonctionnalisation (Figure 4.2). La taille 

DH de tous les GNPs fonctionnalisées avec PEG-Biotin, pNIPAM ou un mélange de PEG-Biotin 

et pNIPAM est significativement plus grande que celle des GNPs non-fonctionnalisées (Figure 

4.2A). De plus, les bandes d’absorption des nanoparticules ont été également légèrement déplacées 

vers le rouge (~ 3-6 nm) pour les GNPs fonctionnalisées (Figure 4.2B) en raison du changement 

de la constante diélectrique à la surface des nanoparticules. De nouveau, en observant les spectres 

1H RMN de l’échantillon préparé à partir d’une solution GNPs-PEG-Biotin/pNIPAM (Figure 

S4.1), l’apparition des pics des protons caractéristiques des polymères confirment les résultats de 

DLS et de Spectroscopie UV-vis. 

 

Figure 4.2. Diamètre hydrodynamique (DLS) des GNPs (A) et spectres UV-vis (B) des GNPs 

fonctionnalisées par le PEG-Biotin, pNIPAM ou un mélange des deux (Ratio initial PEG1K-

Biotine : pNIPAM10K1:10). 

Pour moduler l’amplitude de la répulsion stérique associée aux chaînes de furtivité (pNIPAM), 

nous avons fait varier le ratio molaire entre le PEG-Biotin et le pNIPAM dans la solution initiale 

de greffage. Comme présenté dans la Table 4.1, le ratio molaire final sur les GNPs est plus faible 

que le ratio molaire initial. Lors de la fonctionnalisation des nanoparticules métalliques avec un 
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mélange de molécules thiol ω-fonctionnels, le ratio molaire final sur les GNPs est similaire à celui 

dans la solution initiale si la quantité totale de polymères est en défaut par rapport la concentration 

requise pour recouvrir complètement la surface des nanoparticules. Si la quantité totale de 

polymères est supérieure à cette concentration, le ratio molaire final sur les GNPs est en faveur de 

polymère avec une vitesse d’adsorption plus élevée. Il faut noter que le nombre maximal de 

molécules thiol ω-fonctionnels sur GNPs peut être théoriquement déterminé en se basant sur la 

taille de GNPs et l’empreinte minimale de molécule thiol ω-fonctionnel sur GNPs déterminée à 

0.189 nm2/molécule (210). Le diamètre de GNPs est de 15 nm, nous avons donc le nombre 

maximal de molécules thiol ω-fonctionnels sur GNPs est calculé à 3738 molécule/GNPs. Dans 

cette étude, les GNPs ont été fonctionnalisées avec un ratio initial Polymère-à-GNPs 

(ΦPolymère/GNPs) entre 7 000 et 60 000 chaînes/GNPs, qui est en excès par rapport au nombre 

maximal de polymères sur GNPs. Il est probable que la vitesse d’adsorption du PEG-Biotin sur la 

surface d’or soit plus forte que celle du pNIPAM.  

Table 4.1. Préparation des GNPs fonctionnalisées avec une monocouche mixte PEG1K-Biotin : 

pNIPAM10K 

GNPs fonctionnalisées 
Ratio initial 

PEG1K-Biotine : pNIPAM10K 

Ratio réel (*) 

PEG1K-Biotine : pNIPAM10K 

Polymère total (**) 

(chaîne/GNPs) 

GNPs-PEG1K-Biotine - - 300±15 

GNPs-MB2-10 1 : 05 1 : 0.05-0.08 280±20 

GNPs-MB2-20 1 : 10 1 : 0.06-0.10 260±30 

GNPs-MB2-50 1 : 25 1 : 0.29-0.37 180±50 

GNPs-MB2-100 1 : 50 1 : 1.57-2.31 170±40 

MB (Mixed brush): Couche mixte de PEG1K-Biotin et pNIPAM10K 

(*) : Le ratio réal PEG-Biotin/pNIPAM est déterminé par la spectroscopie 1H RMN quantitative. 

Les courbes de calibration sont présentées dans Figure S4.2 

(**) : La quantité surfacique totale de polymères est calculée à partir les résultats de 1H RMN et 

UV-vis (détails dans la section 3.5.2.6)   
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4.2.2 Thermosensibilité des GNPs fonctionnalisées 

Pour évaluer la thermosensibilité des GNPs fonctionnalisées, le comportement des monocouches 

de PEG2K (à la place de PEG1K-Biotin) et pNIPAM ont été suivi en DLS et Spectroscopie UV-vis. 

Le diamètre hydrodynamique des nanoparticules en suspension dans l’eau (GNPs-pNIPAM, 

GNPs-PEG, GNPs-PEG/pNIPAM, la caractérisation de ces GNPs fonctionnalisées est présentée 

dans Table S4.1) a été mesuré de 25oC à 41oC. Le diamètre hydrodynamique des GNPs-pNIPAM 

a légèrement diminué (de 39 nm à 31 nm, Figure 4.3), contrairement à celles des GNPs-PEG, ce 

qui traduit le repliement des chaînes de pNIPAM au-dessus de sa LCST (32oC). Lorsque les 

expériences ont été répétées dans le PBS, les GNPs-pNIPAM ont vu leur diamètre 

hydrodynamique augmenter et leur bande d’absorption s’est déplacée vers le rouge, suggérant une 

agrégation (Figure 4.4, Figure 4.5). Les études de potentiel zêta montrent que la charge de surface 

est négative dans l’eau (Figure 4.6), probablement à cause du citrate résiduel à la surface des 

nanoparticules, ce qui stabilise les particules. Dans le PBS, la charge des nanoparticules est plus 

proche de la neutralité ce qui mène à une agrégation (Figure 4.4A). Pour les GNPs-PEG/pNIPAM 

(voir Table S4.1), nous n’avons pas observé de variation de taille sur la gamme de température 

étudiée. Les chaînes de PEG et pNIPAM sur la surface de GNPs-PEG/pNIPAM présentent la 

conformation de brosse dense (Table S4.1), ce qui pourrait empêcher le repliement du pNIPAM 

au-dessus de 32oC en raison de la gêne stérique.  
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Figure 4.3. Diamètre hydrodynamique de GNPs fonctionnalisées en suspension dans l’eau en 

fonction de la température. Nombre de répétition = 1 

 

Figure 4.4. Diamètre hydrodynamique (A) et Absorbance à 700 nm (B) de GNPs fonctionnalisées 

en suspension dans PBS en fonction de la température. Nombre de répétition = 1 
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Figure 4.5.  Spectre UV-vis de GNPs-pNIPAM en suspension dans PBS à   25oC et 41oC et photo 

ci-jointe présentant un changement de couleur (rouge vers bleu) lors de l’agrégation 

 

Figure 4.6. Potentiel Zêta des GNPs fonctionnalisées dans l’eau MiliQ et dans PBS 
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4.2.3 Préparation des surfaces de streptavidine 

Afin d’évaluer l’adsorption sélective en fonction de la densité surfacique de récepteur, des surfaces 

de streptavidine de différentes densités surfaciques ont été préparées de façon similaire à 

l’approche utilisée pour TfR (section 3.5.2.3), en augmentant le temps de couplage. Figure 4.7 

montre que la quantité de streptavidine immobilisée sur la surface peut être ajustée par le temps 

de réaction (entre 1 et 30 min). 

  

Figure 4.7. Densité surfacique de streptavidine, mesuré par SPR (voir la section 3.5.2.7). Les 

conditions de couplage sont décrites dans la section 3.5.2.3. Les barres d’erreur représentent 

l’écart-type de la moyenne d’une mesure de SPR sur trois zones de détection différentes. 

4.2.4 Adsorption des GNPs fonctionnalisées sur les surfaces de streptavidine 

Afin d’évaluer l’adsorption des GNPs fonctionnalisées, les surfaces de Streptavidine ont été 

incubées dans les solutions de GNPs (1 pM). Les GNPs adsorbées sur les substrats ont été 

visualisées par AFM puis dénombrées. Le nombre des GNPs adsorbées (GNPs-PEG1K-Biotin, 

GNPs-MB2 (10-100), Table 4.1) sur les substrats de Streptavidine de différentes densités 
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surfaciques sont affichés dans la Figure 4.7. La densité surfacique de GNPs adsorbées augmente 

en fonction de la densité surfacique de Streptavidine pour toutes les quantités de pNIPAM sur les 

GNPs. Cependant, les résultats ne montrent pas clairement l’effet de chaînes de pNIPAM sur la 

sélectivité de l’interaction GNPs-surface de Streptavidine. Ces résultats peuvent être expliqués par 

nombreuses raisons. En premier, l’affinité biotine-streptavidine est très forte (K d ~ 10−14 M (232)), 

ce qui provoque une adsorption même à une faible densité surfacique de récepteur. Tel décrit dans 

le chapitre 1, section 1.3.2, il faut une affinité ligand-récepteur modérée pour la super-sélectivité.  

En deuxième, il se peut que les chaînes de PEG-Biotine et pNIPAM se distribuent de manière 

hétérogène sur la surface de GNPs (îlot de PEG-Biotin et îlot de pNIPAM). Donc, il pourrait y 

avoir des régions où la biotine est exposée et où le pNIPAM n’empêche pas la liaison biotin-

streptavidine. Finalement, il se peut que la densité surfacique relative de pNIPAM/PEG1K-Biotin 

(maximum deux chaînes de pNIPAM pour une chaîne de PEG, voir Table 4.5) ne soit pas 

suffisante pour permettre un empêchement d’adsorption de GNPs sur les surfaces de récepteurs à 

faibles densités. 
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Figure 4.8. Quantification des GNPs adsorbées sur les substrats de Streptavidine aux différentes 

densités surfaciques de Streptavidine, par AFM. 

Nous avons effectué une étude préliminaire pour caractériser la distribution de ces deux polymères 

(PEG-Biotine et pNIPAM) sur la surface d’or. Pour ce faire, nous avons greffé les deux polymères 

sur une surface d’or plane et nous avons observé les surfaces par AFM. Les images topographiques 

sont présentées dans la Figure 4.9. À cause de la résolution limitée, la caractérisation par AFM ne 

permet pas de distinguer les deux polymères et de déterminer leur distribution surfacique. En 

perspective, il serait possible d’utiliser la microscopie à effet tunnel (STM, en anglais, Scanning 

Tunneling Microscopy) pour caractériser la ségrégation de phase de la monocouche PEG-

Biotin/pNIPAM. En général, la STM permet de déterminer la morphologie et la propriété 

électrique de la surface à une résolution atomique. Des défauts sur la monocouche ou des 

changements de composition conduisent à des changements de la propriété électrique et peuvent 



111 

 

être détecté par STM. En effet, la ségrégation de phase à l’échelle moléculaire de la monocouche 

mixte d’alcanethiol sur la surface d’or a été rapporté à l’aide de STM (233).     

 

Figure 4.9. Images d’AFM des surfaces d’or fonctionnalisées avec PEG1K-Biotin, pNIPAM et les 

mélanges PEG1K-Biotin/pNIPAM. Des polymères sont greffés sur la surface plane d’or par 

immersion la surface dans la solution de polymère dans la DMF. Les concentrations des solutions 

sont PEG1K-Biotin (10 µM), pNIPAM10K (10 µM), Mixture 1:1 (PEG1K-Biotin 10 µM et 

pNIPAM10K 20 µM), Mixture 1:10 (PEG1K-Biotin 10 µM et pNIPAM10K 100 µM).  

4.2.5 Conclusion 

Pour préparer une monocouche mixte stimulable, nous avons utilisé le pNIPAM en tant que chaîne 

furtive. Toutefois, plusieurs limitations ont été identifiées : le pNIPAM est greffé en très faible 

quantité en présence de PEG1K-Biotine, et ne semble pas influencer la liaison de la biotine à la 

streptavidine. Pour répondre à l’hypothèse d’une trop forte affinité entre la biotine et la 

streptavidine, nous avons repris l’étude avec un autre couple ligand-récepteur DW4-TfR, 

présentant une affinité modérée KD = 104 nM (Figure 3.2) et une monocouche bimodale contenant 

PEG portant ligand et PEG non-fonctionnel à différentes longueurs. Néanmoins, les résultats de 
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cette étude préliminaire ont montré que le choix de ligand ainsi que la chaîne de furtivité jouent 

des rôles essentiels pour la conception des nanoparticules sélectives.  

4.3 Matériels et Méthodes 

Les matériels et méthodes sont similaires aux méthodes décrites dans la section 3.5.2, avec les 

modifications décrites ci-après.  

4.3.1 Matériels 

Thiol PEG Biotin (SH-PEG1K-Biotin, Mw 1000 g/mol, number of ethylene glycol units nPEG 23) a 

été acheté chez Jenkem Technology (Texas, USA), Thiol pNIPAM (SH-pNIPAM, Mw 10000 

g/mol, the number of N-Isopropylacrylamide units nNIPAM 88) a été acheté chez Polymersource 

(Montréal, Canada). La streptavidine a été achetée chez Sigma Aldrich (Oakville, Canada).  

4.3.2 Méthodes 

Fonctionnalisation de GNPs avec PEG1K-Biotin et pNIPAM: Le PEG1K-Biotin-à-GNPs ratio de 

greffage ΦPEG-Biotin/GNPs est fixé à 1167 chaîne/GNPs. Les pNIPAM-à-GNPs ratios de greffage 

ΦpNIPAM/GNPs sont 5833, 11667, 29175 et 58350 chaîne/GNPs. 

Quantification de polymères greffés sur GNPs: PEG1K-Biotin et pNIPAM greffés sur GNPs ont 

été quantifiés par RMN-H1 quantitative. Les échantillons RMN ont été préparés dans DMSO-D6. 

Le pic pour PEG1K-Biotin est à 3.60 ppm, le pic pour pNIPAM est à 1.15 ppm (voir Figure S4.1). 

Mesure de potentiel Zêta: Le potentiel Zêta de GNPs a été mesuré à l’aide d’un Malvern Zetasizer 

Nano (DLS, ZEN5600 Zetasizer NANO-ZSP, Malvern, UK). Les échantillons ont été préparés en 

diluant GNPs dans de l’eau Mili-Q ou PBS 1X (concentration en GNPs ~ 0.8 nM). 
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Évaluation de thermosensibilité des GNPs par DSL: La taille des GNPs a été mesurée dans un 

range de température (25 – 40oC) à l’aide d’un Malvern DLS (ZEN5600 Zetasizer NANO-ZSP, 

Malvern, UK). 

Évaluation de thermosensibilité des GNPs par la spectroscopie UV-vis: La spectre UV-vis des 

GNPs a été acquis sur un spectrophotomètre Cary 100 UV-vis (plage de 800 à 350 nm, incrément 

de 0, 5 nm) (Californie, États-Unis). 
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4.3.3 Annexes 

 

Figure S4.1. Le spectre 1H-RMN enregistré dans DMSO-D6 de l’échantillons préparé à partir de 

solution GNPs-PEG/pNIPAM purifiée 

Cette Figure montre les pics de proton Ha (de PEG) et de proton Hb de pNIPAM utilisés pour 

l’établissement des courbes de calibration (Figure S4.2) et pour la quantification de de PEG et 

pNIPAM, respectivement dans l’échantillon RNM.  
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Figure S4.2. Courbes de calibration pour pNIPAM (A) et PEG (B) (1H-RMN, DMSO-D6), basée 

sur les protons caractéristiques a pour pNIPAM et b pour PEG (Figure S4.1)     

Cette Figure montre les courbes de calibration pour PEG et pNIPAM utilisées pour la 

quantification de PEG et pNIPAM greffés sur la surface de GNPs.
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Table S4.1. Caractérisation quantitative des GNPs fonctionnalisées utilisées dans l’étude de 

thermosensibilité.  

Nanoparticules 
σPEG (a) 

(chaîne/nm2) 

σpNIPAM (a) 

(chaîne/nm2) 

D (nm) (b) RF
(c)/D 

PEG Conformation (d) 

RF
(c)/D 

pNIPAM Conformation (d) 

GNPs-PEG 1.01 - 0.99 3.47 – Brosse dense - 

GNPs-pNIPAM - 0.15 2.53 - 1.44 - Brosse 

GNPs-PEG/pNIPAM 0.75 0.13 1.07 3.21 – Brosse dense  3.43 - Brosse dense 

(a): σPEG, σpNIPAM sont la densité de greffage de PEG, pNIPAM, respectivement. Elles sont 

calculées à partir des résultats de RMN et UV-vis (voir la section 3.5.2.6) 

(b): D est la distance entre la chaîne adjacente greffée D = (1/σ)1/2 

(c): RF est le rayon de Flory, RF = αn3/5 (206), où n est la nombre de monomère de polymère (nPEG 

(2 kDa) = 45, npNIPAM (10 kDa) = 88); α est la longueur d’un monomère (α(PEG) = 0.35 nm (207), 

α(pNIPAM) = 0.25 nm (234)). 

(d): Les polymères présentent une conformation de brosse (RF/D > 1) et une conformation de brosse 

dense (RF/D > 1)  (206, 235).  

Cette Table présente la caractérisation de la monocouche polymérique   sur la surface des GNPs 

utilisées dans l’étude de thermosensibilité.  La monocouche polymérique sur GNPs-PEG et GNPs-

pNIPAM adopte une conformation de brosse. La monocouche polymérique sur GNPs-

PEG/pNIPAM adopte une conformation de brosse dense, ce qui pourrait empêcher le repliement 

du pNIPAM au-dessus de 32oC en raison de la gêne stérique (voir Figure 4.3)                        
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Chapitre 5                                     

Déstabilisation membranaire des 

nanoparticules lipidiques pH-sensibles 
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pH-Switchable lipids: from molecular switch to macroscopic changes in lipid vesicles  
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Abstract 

Recently, the use of conformationally pH-switchable lipids drastically enhanced cytosolic drug 

delivery of lipid nanoparticles. Understanding the process by which the pH-switchable lipids 

disturb the assembly of lipid nanoparticles, thereby triggering cargo release remains a challenging 

task and is crucial to optimize the rational design of pH-switchable lipids. Here, a mechanism of 

pH-triggered membrane destabilization, from the molecular switch to the triggered release of a 

model drug in lipid vesicles, is proposed based on morphology observations of lipid nanoparticles 

and phase behavior studies of lipid membrane. Using microscopic techniques and Dynamic Light 
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Scattering, we show that lipid nanoparticles undergo minor morphological modifications under 

acidic conditions, mainly related to the protonation and conformational switch of the pH-

switchable lipids. Confocal microscopy on large unilamellar vesicles suggested that the switchable 

lipids enhance the membrane dynamics and enhances its permeability at acidic pH, releasing a 

calcein probe. Phase behavior studies (DSC, 2H-ssNMR) demonstrated that the switchable lipids 

abolish the transition temperature of phospholipids and lead to a fluid state of the bilayer. At a 

molecular scale, Magic Angle Sample Spinning 13C-NMR demonstrated that switchable lipids 

remained anchored in the lipid bilayer at acidic pH, the hydrophilic head exhibiting a high mobility 

whereas the lipid anchor being immobilized in the bilayer. The protonation of the lipids increased 

the area occupied by the lipid at the interface of a Langmuir monolayer, altering the molecular 

packing of the lipid bilayer. Altogether, our observations demonstrate that the pH-induced 

conformational change and protonation of the switchable lipid is responsible for the pH-triggered 

membrane destabilization. 

5.1 Introduction 

Endosomal entrapment is a major barrier to the cytosolic delivery of macromolecules such as 

nucleic acids, proteins and therapeutic peptides. Many strategies have been developed to facilitate 

endosomal escape of drug carrier, such as virus or bacteria derived agents, endosomolytic peptides 

(236), pH-sensitive polymers or  pH-sensitive lipids included in the formulation of lipid 

nanoparticles (LNPs) (149). The recent approval of three pH-sensitive lipid nanoparticle 

formulations for RNA delivery (Onpattro® (150), Comirnaty®(151), Spikevax®(152)) show that 

pH-sensitive LNPs are the most advanced nanomedicines. Such achievement is partly due to their 

capability to promote an efficient intracellular delivery of nucleic acids (149). The pH-sensitive 

LNPs are typically composed of phospholipids and cholesterol for particle structure and 
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biocompatibility, mainly distributed at the particle periphery of the LNPs (237), PEGylated lipids 

to ensure colloidal stability upon administration (238) and an ionizable lipid, mainly distributed in 

the particle core for nucleic acid encapsulation and facilitate endosomal escape. This latter, 

exhibiting the theoretical pKa between 8.4 and 9, is recognized as the “key” component of LNPs, 

such as DLin-MC3-DMA, ALC-0315, SM-102 from Onpattro®, Comirnaty®, Spikevax® 

formulations, respectively. The pH-sensitive LNPs exhibit pKa between 5.8 and 7 (by TNS binding 

assay (239), they are neutral at pH 7.4 (physiological) and positively charged at acidic pH 

(endosomal), which may promote membrane disruption and promotes endosomal escape of the 

LNPs (149). 

 Recently, we reported the use of two pH-switchable lipids (SL2 and CSL3) (Figure 5.1) which 

improved endosomal escape and intracellular delivery of cell-impermeable compounds (157), 

siRNA (156, 159) or miRNA (158). These lipids are built on two aliphatic chains linked by a 

di(methoxyphenyl)- pyridine unit, designed to exhibit a U-shape at neutral pH and incorporate into 

a lipid bilayer (Figure 5.1). The protonation of the pyridine favors hydrogen bonding between the 

methoxy and pyridinium groups, freezing the rotation between aromatic cycles, and promoting a 

W-shape of the tweezers (157, 240) (Figure 5.1). When incorporated into LNPs bilayer, SL2 

(Figure 5.1) (157))  enabled fast cytosolic delivery of sulforhodamine B via endosomal escape in 

Hela cells, even in the presence of Poly(ethylene glycol). For siRNA delivery, a cationic 

switchable lipid CSL3 was designed from the structure of SL2 by adding cationic headgroup 

(Figure 5.1) (156). Compared with SL2, CSL3 displays a cationic headgroup -

N(CH3)CH2CH2N(CH3)2 on the para-position of the pyridine ring instead of -N(CH3)2 (156). LNPs 

containing CSL3 showed a highly efficient siRNA delivery both in vitro and in vivo studies (156, 

159, 241).  
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Figure 5.1. Schematic representation of protonation-induced conformational change of the pH-

sensitive switchable lipids. The predicted pKa values of SL2 and CSL3 are 5.28 and 5.39, 

respectively (Chemstation software). 

Nevertheless, the process by which the LNPs facilitate endosomal escape and intracellular delivery 

remains unclear. A few  destabilization mechanisms for similar systems have been reported in the 

literature including a phase transition from bilayer structure to an amorphous oil phase of pH-

sensitive lipid KC2 when pH rose from 4 to 7.4 (161); a transition from lamellar (at pH 7.4) to 

hexagonal phases (at pH 5) of the pH-sensitive lipid DOPE (242); a conformational shortening of 

the hydrophobic moiety of pH-sensitive lipid 1 followed by a set of membrane perturbation (243, 



122 

 

244) or fusion between DC-LNPs and endosomal membrane mediated by electrostatic interaction 

(245). For the switchable lipids SL2 and CSL3, the fast pH-triggered bilayer destabilization and 

subsequently cytoplasmic delivery of the LNPs cargo is expected to be related to the 

conformational switch of these lipids under acidic conditions, since a negative control lipid CSL4 

(see Figure 1.11), which can be protonated but does not switch conformation, abolishes their 

transfection ability (157). Hence, the membrane destabilization induced by the conformational 

change might be different from those mentioned above.  

In the present study, three series of pH-sensitive LNPs were investigated (SL2, CSL3 and 

CSL3/siRNA) to elucidate the mechanism of membrane destabilization. First, the impact of pH on 

the morphology of pH-sensitive LNPs was studied by Dynamic Light Scattering (DLS) and 

different microscopic techniques including Cryogenic Transmission Electron Microscopy (TEM), 

Freeze-Fracture Scanning Electron Microscopy (FF-SEM), Atomic Force Microscopy (AFM). 

Second, we examined pH-switchable giant unilamellar vesicles by confocal Microscopy and 

observed the pH-triggered release of calcein.  Third, the effect of pH on the phase behavior of 

DSPC/pH-sensitive switchable lipid mixtures were investigated using Differential Scanning 

Calorimetry (DSC), Langmuir-Blodgett compression isotherm and Wide-line deuterium Nuclear 

Magnetic Resonance (NMR). Finally, the membrane dynamic was studied using Magic Angle 

Sample Spinning (MAS) carbon-13 NMR. 

5.2 Results 

5.2.1 Influence of pH on the ζ-potential and the morphology of pH-responsive LNPs 

According to the previous results, LNPs containing 50 mol% of pH-switchable lipid (SL2 or 

CSL3) and co-lipids (cholesterol:DSPC:DSPE-PEG2000:, respectively 37.5:10:2.5 mol%) showed 
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a highly efficient cytosolic delivery (156, 157). Hence, LNPs were formed by extrusion of hydrated 

lipid film consisting of the same lipid composition (Table S5.1), titled SL2-LNPs or CSL3-LNPs, 

respectively. CSL3-LNPs encapsulating siRNA (titled CSL3-siRNA) were generated by 

incubation of LNPs with siRNA (amino lipid nitrogen-to-siRNA phosphate (N/P) ratio of 4). The 

hydrodynamic diameter (DH) and the surface charge (ζ-potential) of LNPs were measured at 

various pH values and reported in Figure 5.2, Table S5.1 and Figure S5.1. At pH 7.4, SL2 

exhibited a negative surface charge, whereas CSL3-LNPs display a positive surface charge due to 

its cationic headgroup, in line with previous observations (156, 157). Upon nucleic acid 

complexation, the CSL3-LNPs surface charge switched to negative values, suggesting the display 

of siRNA on the surface of vesicles, as already reported for several commercial ionizable lipids 

(239). For all LNPs, SL2-LNPs, CSL3-LNPs and CSL3-siRNA, decreasing the suspension pH 

from 7.4 to 3.5 led to an increase of 20 mV in the ζ-potential, exhibiting a pKa of 5.4, 5.3 and 5.7 

for SL2, CSL3 et CSL3-siRNA, respectively (Figure 5.2), which is consistent with predicted 

values (156, 157). DH remained unchanged and PDI remained low, indicating a relatively narrow 

size distribution. The increase in ζ-potential can be explained by the protonation of the pyridine 

moiety on the pH-switchable lipids SL2 and CSL3, adding more positive charges to the surface of 

LNP. This behavior is in agreement with the ionizable lipids previously reported (239). The 

encapsulation of siRNA is expected to occur through electrostatic interaction between siRNA and 

CSL3, the encapsulation efficiency (EE) of CSL3-LNPs and other ionizable LNPs (Dlin-MC3-

DMA, ALC-0315, SM-102) at different pHs were measured by a SYBR® Gold fluorescence 

assay. Higher EE was observed at acidic pH due to the higher positive charge of lipid for all LNPs 

(Figure S5.2). Interestingly, CSL3-LNPs shows EE of ~ 50% while other ionizable LNPs exhibit 
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EEs of ~ 0% at pH 7.4.  This is probably due to π-stacking interactions between aromatic ring of 

CSL3 and RNA nucleobases (246). 

 

Figure 5.2. Effect of pH on DH (grey bar) and ζ-potential (black square) of SL2-LNPs(A), CSL3-

LNPs(B) and CSL3-siRNA lipoplexes (C). Error bars represent the standard deviation of the mean 

of three measurements. DH by Dynamic Light Scattering (DLS) and ζ-potential by Electrophoretic 

Light Scattering (ELS). The ζ-potential pH-titration curves were fitted to extended Henderson–

Hasselbalch equation (where the effect of degree of ionization and ionic strength on the shape of 

pH titration curve was considered) to obtain pKa of 5.4, 5.3 and 5.7 for SL2, CSL3 et CSL3-siRNA, 

respectively. 

The effect of pH on the morphology and on the topography of pH-switchable LNPs were observed 

by Cryo-TEM, FF-SEM and AFM (Figure 5.3, Figure 5.4, Figure 5.5 and Figure S5.3, Figure 

S5.4, Figure S5.5). The particle size on microscopic images was measured by ImageJ. In 

agreement with DLS, FF-SEM and Cryo-TEM shows no significant different of particle size upon 

acidification (Figure S5.3, Figure S5.4, Figure S5.5). Note that the lateral dimension of LNPs 

measured by AFM is expected to be larger than that obtained by other techniques (SEM, TEM) 
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due to the broadening effect of the AFM tip (247, 248). For all LNPs (SL2-LNPs, CSL3-LNPs and 

CSL3-siRNA), an increase in particle size was observed in AFM upon acidification (Figure S5.5).  

At pH 7.4, SL2-LNPs (Figure 5.3, additional images on Figure S5.3), show a spherical shape, 

relatively homogeneous and well-dispersed on microscopic images. When pH decreases to 5, the 

particles underwent major morphology changes. Polygonal vesicles were noticed in cryo-TEM. 

Interestingly, LNPs are heterogeneously distributed on microscopic images and several particles 

sit closely, forming islets or grapes. These islets, observed in AFM and FF-SEM, could result from 

the low surface charge of SL2-LNPs at pH 5 (Figure 5.2), promoting aggregation of LNPs.  

 

Figure 5.3. Photographs of SL2-LNPs at pH 7.4 and 5 by AFM, FF-SEM and Cryo-TEM.   
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Like SL2-LNPs, CSL3-LNPs (Figure 5.4) at pH 7.4 are mainly spherical and homogeneous. 

Unlike SL2-LNP, CSL3-LNPs are well-dispersed on microscopic images under acidic condition, 

which is likely due to their high positive surface charge (Figure 5.2B). The CSL-LNPs adopt some 

irregular shapes such as dumbbell shaped vesicles or polygonal vesicles at pH acidic. The 

appearance of these irregular structures is the proof of pH-induced morphological change of CSL3-

LNPs 

 

Figure 5.4. Photographs of CSL3 LNPs at pH 7.4 and 5 by AFM, FF-SEM and Cryo-TEM.   

CSL3/siRNA lipoplexes (Figure 5.5) appear to be spherical vesicles with a homogeneous 

distribution at both pH conditions. Occasionally, a couple of vesicles were observed sticked 

together at pH 7.4 for FF-SEM specimens. No major difference in LNPs morphology were 
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identified between both pH values using Cryo-TEM, FF-SEM and AFM. However, Cryo-TEM 

micrographs show higher number multilamellar vesicles at pH 7, vs pH 5 (34% vs. 4%, Figure 

S5.5) where most of vesicles are unilamellar. This indicates some membrane reorganization, which 

could not be detected by AFM, FF-SEM or DLS.  

 

Figure 5.5. Photographs of CSL3-siRNA lipoplexes at pH 7.4 and 5 by AFM, FF-SEM and Cryo-

TEM.   

Microscopic techniques provided the proof of SL2-LNPs morphological change upon acidification 

but did not capture the details of the membrane transformation process. To investigate the role of 

the switchable lipid SL2 on the morphological changes, we prepared giant unilamellar vesicles 

(GUV) instead of nano-sized LNPs. This technique was previously performed to observe the pH-
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triggered deformation of lipid vesicles of CSL3/POPC or hybrid lipid/polymer CSL3/PDMS36-b-

PEO23 vesicles on a microscopic scale (241). Here, we prepared GUV-SL2 (SL2/POPC 50: 50 

mol%,) with rhodamine-Phosphatidylethanolamine (Rho-PE) at 0.1% w/w to visualize the lipid 

bilayer. POPC was used to allow the formation of macro-sized vesicles. As shown in Figure 5.6A, 

the vesicles displayed a spherical shape with a mean diameter of 12 ± 4 µm (by ImageJ, see 

methods). Fluorescence was homogenously distributed within the GUV membrane, confirming 

that Rho-PE is a relevant probe to monitor membrane deformation.   

 

Figure 5.6. (A) Representative confocal photographs of GUV-SL2 containing Rho-PE. (B) 

Overall calcein fluorescence intensity in GUV-SL2 before (black line) and after HCl treatment 

(red line) or NaCl treatment (blue line), reported as the percentage of particles exhibiting a specific 

fluorescence intensity. Arrows indicate positive membrane curvature (Protruding tubes). Scale bar: 

10 μm.  



129 

 

Upon acidification, SL2-GUV demonstrated membrane deformations, such as budding of daughter 

vesicles or burst of membrane excess (Figure 5.6, see film and Figure S5.6 for additional images). 

The membrane abnormalities were numbered and classified in 4 main events: inward or outward 

structures formation (tubular protrusions, membrane attached aggregation), internalized vesicles, 

or membrane fluctuation (non-round shaped vesicles) and compared to GUV-POPC as negative 

control (Table S5.2) as previously analyzed (241). GUV-SL2 display slightly more vesicles with 

membrane abnormalities than GUV-POPC at pH 7.4 (32% vs 21.5%). After HCl treatment, the 

proportion of abnormalities GUV-SL2 raised to 69%. As a control, no major morphological 

modification was observed for GUV-POPC treated with HCl (21.5 to 23% abnormalities), GUV-

POPC treated with NaCl (21.5 to 29% abnormalities). The main modifications were the protrusion 

of outward structures (Table S5.2), usually referred as positive curvatures (249) demonstrated by 

quantitative analysis (from 6 to 43% of vesicles analyzed) and qualitative observation occasionally 

forming “daughter-vesicles” (see supplementary movie). These findings are consistent with 

previous observations for CSL3-GUV, which showed an increase in outward structures induced 

by acidification (241). 

The impact of the membrane fluctuation on the permeability of vesicles was monitored by the 

calcein release assay. Calcein was successfully encapsulated inside GUV-SL2 by electroformation 

method. The permeability of GUV-SL2 was monitored based on the fluorescence intensity of 

calcein using confocal microscopy (241).(Figure 5.6B). As a control, we have previously 

demonstrated that calcein-loaded POPC-GUV were not affected by HCl treatment (241). 

Interestingly, GUV-SL2 lost their fluorescent content (Left shift of overall intensity, Figure 5.6B). 

This effect was not observed when vesicles were treated with NaCl at the same concentration, 

excluding some osmotic shock effect. This means that calcein was completely released from the 
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vesicles, or that the interior medium of GUV acidified and impaired the fluorescence of calcein. 

Either of these scenarios is attributed to  an increased permeability of the membrane to ions or 

small molecules upon acidification, as it was observed for GUV-CSL3 (241). Although these 

results cannot be directly correlated to SL2-LNPs because of the difference in vesicle size and in 

lipid compositions, confocal observations confirm the critical role of the switchable lipid in pH-

induced membrane destabilization and pH-triggered release. 

5.2.2 Phase behavior of lipid membranes 

The morphological changes of pH-switchable LNPs upon acidification is hypothetically 

related to the conformational change and the protonation of the switchable lipids, which probably 

leads to the alteration of their molecular packing and affects lipid assembly. Therefore, the phase 

behaviour of switchable lipid membranes was further investigated. 

The effect of the switchable lipid CSL3 and pH on the phase behavior of lipid membrane 

was first studied by static solid-state 2H-NMR (2H-ssNMR). As the quadrupolar interaction 

dominates all other magnetic or electric interactions the use of 2H-ssNMR specifically probes the 

dynamic behavior of deuterated phosphatidylcholine, the reporter lipid, in a high-intricated lipid 

mixture. In absence of CSL3, the spectra were essentially the same regardless of pH (Figure S5.7) 

and showed very broad (160-140 kHz maximum width) axially asymmetric spectral shapes 

(powder patterns typical of unoriented samples) at low temperature. To quantify the degree of 

ordering “micro-fluidity” of DSPC chains, the chain order parameter SCD was calculated as 

(|〈𝑆𝐶𝐷〉𝑐ℎ𝑎𝑖𝑛| = √3𝑀1/𝜋𝐴𝑄) (250, 251), where M1 is the first spectral moment, 𝐴𝑄 = 167 kHz is 

the static quadrupolar coupling constant (252). 2〈𝑆𝐶𝐷〉𝑐ℎ𝑎𝑖𝑛 = 1 for a completely rigid membrane 
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and is 0 for an entirely disordered system as in isotropic liquids. The calculated 2〈𝑆𝐶𝐷〉𝑐ℎ𝑎𝑖𝑛  for 

all spectra was plotted as function of temperature (Figure 5.7A).  

 

Figure 5.7. (A) The chain order parameter (2 〈𝑺𝑪𝑫〉𝒄𝒉𝒂𝒊𝒏 ) vs temperature for DSPC(2H70), 

Cholesterol, DSPE-PEG (60:37.5:2.5 mole%, 250 mM total lipids, pH=7.0) (253), CSL3, 

DSPC(2H70), Cholesterol, DSPE-PEG (50:10:37.5:2.5 mole%, 250 mM, pH=4.5) (253), CSL3, 

DSPC(2H70), Cholesterol, DSPE-PEG (50:10:37.5:2.5 mole%, 250 mM, pH=7.0) (253). Accuracy 

in calculation is 5. (B) Thermograms (by DSC) of mixture (i) (CSL3:DSPC:Cholesterol 50:10:40 

%mol) and mixture (ii) (CSL3:DSPC:Cholesterol:DSPE-PEG 50:10:37.5:2.5 %mol) at different 

pHs.  

In absence of CSL3, the DSPC ordering is near 0.89-0.75 at low temperature, a quite elevated 

value but lower than a value near 1.0 that is usually obtained in the absence of cholesterol and 

DSPE-PEG (pure so phase). This reflects the effect of cholesterol on membranes, lowering the 

ordering at low temperatures (250, 254, 255). The sudden decrease of the order parameter 

2〈𝑆𝐶𝐷〉𝑐ℎ𝑎𝑖𝑛 to 0.5 allows picturing the phase transition near 325 K (52°C), very close to the phase 
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transition detected for protonated (256, 257) DSPC (55°C) and deuterated DSPC (51°C) (258) and 

in agreement with transition temperature (Tm) measured by DSC for pure DSPC (Figure S5.10). 

Addition of CSL3 at pH 7.0 leads to axially symmetric spectra with maximum width of 110-120 

kHz (Figure S5.8) that are very similar over the whole temperature range. This translates into 

chain ordering values of 0.64-0.53, much lower than that in the absence of CSL3 at low 

temperature and slightly higher at elevated temperatures, suggesting that the lipid mixture exhibits 

a liquid-ordered phase over the studied temperature. Very interestingly, lowering the pH to 4.5 

leads to the same series of axially symmetric spectra over the entire temperature range with a larger 

width. This translates into chain order parameters (0.69-0.59) markedly higher that those observed 

at pH 7 (Figure 5.7A).  

The effect of the switchable lipid CSL3 and pH on the phase behavior of lipid membrane 

was also examined by Differential Scanning Calorimetry (DSC) for mixture (i) containing 50 

%mol CSL3, 10 %mol DSPC, 40 %mol Cholesterol and mixture (ii) containing 50% CSL3, 10% 

DSPC, 37.5% cholesterol and 2.5% DSPE-PEG2000 hydrated at different pH values. As shown in 

Figure 5.7B, no peak can be detected on the thermograms of these two mixtures at different pH-

values. This suggests that these mixtures are in the same phase, probably a liquid-ordered phase, 

over the whole studied temperature and pH range, in agreement with 2H-ssNMR results. The 

thermogram of pure switchable lipids (CSL3 and SL2, Figure S5.9, did not show any peak either 

over the whole investigated temperature. Since cholesterol is known to intercalate between the 

hydrocarbons chains and separate the lipids in gel phase (259, 260), i.e., fluidizing the lipid 

membrane, we hypothesize that the effect of switchable lipids will be more obvious on simplified 

systems, without cholesterol nor DSPE-PEG. Pure DSPC rehydrated at pH 7.4 shows a sharp 

endothermic peak at around 55°C (Figure S5.10A), corresponding to its gel-to-liquid phase 



133 

 

transition (261). At both pHs values, the addition of 20% or more SL2 to DSPC leads to a slight 

downshift (~ 1oC) of the phase transition peak and an increase of its width, indicating that SL2 

decreased the chain packing of DSPC membrane (Figure S5.10A). In addition, the acidification 

of SL2/DSPC mixture (60:40 mol%) to pH 4.5 or lower leads to a complete abolishment of the 

phase transition (Figure S5.10B), suggesting the disrupting effect of pH on the lipid membrane. 

In summary, the DSC results are in line with H2-NMR results, showing the disordering effect of 

the switchable lipids (CSL3 or SL2) on the lipid membrane at both pHs (7.4 and 5). The study on 

the simplified mixture (SL2/DSPC) suggests that the switchable lipid might disturb the chain 

packing of DSPC and this effect is stronger upon acidification (pH ≤ 4.5). 

To further investigate the effect of pH on lipid monolayers, the Langmuir isotherms of pure 

monolayers (SL2 or CSL3) and mixed monolayers (SL2/DSPC or CSL3/DSPC), deposited on an 

aqueous subphase at pHs 7.4 and 5 were performed (Figure S5.11). Three quantitative parameters 

of isotherms including the lift-off area (A0), illustrating the molecular area in the gas phase Lg, the 

limiting area (Alim), illustrating the molecular area in the condensed liquid phase Lc and the excess 

Gibbs energy of mixing (ΔGexc) were determined (Table 5.1, see section 5.4.11 for details). 

Table 5.1. Limiting area of SL2 and CSL3 at the Air/Water Interface at 22 °C at two pHs 

 A0 (Å2)a Alim (Å2)b ΔGexc (J.mol-1)c 

Lipid pH 5 pH 7.4 pH 5 pH 7.4 pH 5 pH 7.4 

SL2 131.9 ± 2.0 69.4 ± 0.3 52.9 ± 0.7 52.8 ± 0.3 - - 

CSL3 100.2 ± 1.3 77.4 ± 1.3 68.9 ± 0.3 63.0 ± 0.3 - - 

DSPC 55.7 ± 1.0 53.4 ± 1.4 53.3 ± 0.6 51.9 ± 0.1 - - 

SL2/DSPC 50:50 102.5 ± 0.7 66.0 ± 0.5 45.5 ± 0.2 45.4 ± 0.1 - 708 ± 22 - 505 ± 66 

CSL3/DSPC 50:50 81.1 ± 0.5 67.7 ± 0.2 55.5 ± 0.4 54.2 ± 0.1 - 427 ± 62 - 115 ± 22 

a A0 corresponds to the molecular area when the surface pressure can be detected, i.e., π ≥ 1 

mN/m.(262) 

b Alim correspondsto the intercept of the extrapolated steep rising part of the compression isotherm 

curve with the abscissa axis. 
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c Negative value of ΔGexc represents a thermodynamically stable mixed monolayer. ΔGexc was 

analyzed at π = 30 mN/m 

For DSPC isotherms, the acidification does not affect significantly A0 or Alim, meaning that there 

is no pH effect on the molecular area of DSPC monolayer, as expected (263). For the isotherms of 

all monolayers containing the switchable lipid (SL2, CSL3, SL2/DSPC and CSL3/DSPC), the 

acidification leads to an increase in A0, but has no significant effect on Alim. This means that the 

acidification induces an expansion in molecular area of Lg phase but does not affect the molecular 

area of Lc phase. On the decreasing the subphase pH, the central pyridine of the switchable lipid 

(theoretical pKa of 5.28 (157)) becomes protonated, giving rise to electrostatic repulsions. 

Simultaneously, the protonation of pyridine ring also triggers the conformational switch of lipids 

(Figure 5.1).(157, 240) Both changes (electrostatic repulsion and conformational switch) migh 

contribute to the expansion of molecular area. However, the expansion effect of electrostatic 

repulsion should be more pronounced for compressed monolayer than for expanded monolayer 

(264), which is not the case for isotherms of switchable lipid monolayers. It is therefore relevant 

to conclude that the expansion of molecular area in the Lg phase is largely due to the conformational 

switch of lipid at pH 5. Indeed, the disordered hydrocarbon chains of the switchable lipid at pH 5 

disrupt the chain ordering of the monolayer in gas phase. In the Lc phase, the monolayer presents 

a strong lateral intermolecular interaction, the hydrocarbon chains are compelled to re-organize in 

a uniformly oriented arrangement (265). Note that Alim of all monolayers being ~ 45 – 69 Å2 

corresponds to the cross-sectional area of two hydrocarbon chain (265), confirming the highly 

closed and ordered packing of lipid in the Lc phase. ΔGexc-values (Table 5.1) are negative for both 

binary monolayer (SL2/DSPC and CSL3/DSPC) at two pHs, indicating that the incorporation of 

pH-switchable lipids into DSPC membrane favors the formation of thermodynamically stable 

monolayer at both pHs. Interestingly, the decrease in ΔGexc upon acidification of subphase was 
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observed for both binary monolayers. This means that the packing between pH-switchable lipid 

and DSPC is tighter at acidic pH.  

5.2.3 Mobility of lipids in the lipid membranes containing the CSL3 lipid switch 

Magic Angle Sample Spinning (MAS) 13C-NMR spectroscopy (MAS-13C-NMR) was performed 

to detect the mobility of molecules in lipid membrane containing CSL3. Two types of MAS-13C-

NMR spectra including INEPT-MAS and CP-MAS, were acquired (see section 5.4.12 for details). 

INEPT-MAS spectra (Figure 5.8C) detect molecular moieties in the highly mobile regime 

(membrane surface or middle of bilayer), on the other hand, CP-MAS (Figure 5.8D) detects 

molecular moieties in the rigid regime (lipid membrane). At pH 4.5, cholesterol signals and a large 

portion of the aliphatic chain signals are detected in the CP spectrum, indicating that their presence 

in the most rigid core of the membrane. Conversely, PEG (-(OCH2CH2)43), lipid head groups (from 

CSL3 and phospholipids (-N(CH3)3)) and the end of the long aliphatic chains (-CH2-CH3) are 

mainly observed in the INEPT spectrum showing their location at the membrane surface, or in the 

extremity of the bilayer. This demonstrates that, at acidic pH, CSL3 lipid is still anchored in the 

lipid structure, and only the extremities of CSL3 lipid (headgroup, lipid extremity) exhibit some 

mobility. This finding is in line with Langmuir isotherms results, which showed that CSL3 and 

DSPC formed stable mixed monolayers at two pHs (7.4 and 5).  
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Figure 5.8. Magic Angle Sample Spinning 13C-NMR spectra of CSL3, DSPC(2H70), Cholesterol, 

DSPE-PEG (50:10:37.5:2.5 mole%, 250 mM, pH = 4.5, T= 20°C). a) schematic representation of 

the CSL3 molecule with carbon atoms numbering. b) schematic representation of the cholesterol 

molecule with carbon atoms numbering. c) INEPT-MAS spectrum and expansion. d) CP-MAS 

spectrum and expansion. The numbering blue for cholesterol and black for CSL3 and other lipids. 

The peak assignment was based on 1D and 2D experiments performed on individual cholesterol 

or CSL3 molecules dissolved in chloroform solution (Figure S5.13) 
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5.3 Discussion  

pH-switchable lipids have been developed to improve endosomal escape and increase intracellular 

drug delivery. They have proven successful for siRNA, miRNA delivery in vitro and in vivo.(156, 

158, 159) Their efficiency is attributed to the conformational switch upon acidification, making 

them a new class of lipids for intracellular delivery. In this study, we provide insight into the nature 

of conformational switch within the membrane and propose a mechanism responsible for the cargo 

release from the LNPs, based on a range of techniques from macroscopic to microscopic 

observations. 

The first – and unexpected – observation is that only minor modifications have been observed on 

several properties of the switchable LNPs (CSL3 or SL2/DSPC/Cholesterol/DSPE-PEG). At 

macroscopic level, DLS and microscopic results are in good agreement and show that LNPs exhibit 

similar particle size between pH 7.4 and 5. Microscopic techniques provide additional information 

on the shape and on the internal structure of LNPs. LNPs present liposome-like structure, i.e., 

vesicles comprising at least one lipid bilayer surrounding the internal aqueous compartment at both 

pH conditions (neutral and acidic). At supramolecular level, phase behavior studies by DSC and 

2H-ssNMR showed that the switchable lipid abolish phospholipid phase transition, providing the 

lipid membrane with an insensitive membrane ordering, on a large temperature scale at both pH 

conditions. The temperature insensitive membrane order has been reported once by adding plant 

sterols into lipid membrane, to provide the ability to resist to membrane thermal shocks (250). For 

drug delivery, this property would ensure the thermal stability of switchable LNPs.  

Nevertheless, the switchable LNPs undergo subtle change in morphology upon acidification, such 

as the appearance of grape-like aggregation of polygonal vesicles for SL2-LNPs, the formation of 
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some budding or irregular shape for CSL3-LNPs and the decrease of multilamellar vesicles for 

CSL3/siRNA LNPs. 2H-ssNMR results showed that the acidification gives rise to a broad signal 

of the quadrupolar interactions of pH-switchable lipid membrane. Such line broadening has been 

observed for several phospholipid membrane in the presence of NIPAM copolymer (266) or nisin 

(267). In both cases, it was suggested that the line broadening is related to the change in curvature 

of lipid membrane, which is expected for the pH-switchable lipid membrane. At this point, one 

may hypothesize that the change in curvature of lipid membrane may lead to either the expulsion 

of some lipids or the reorganization of lipid assemblies. The former is excluded based on MAS-

13C-NMR results, which confirm the presence of all lipids in the membrane upon acidification. In 

order to focus on the impact of switchable lipids, we simplified the lipid composition to the pH-

switchable lipid and a conventional phospholipid (POPC or DSPC) for confocal observation and 

phase behavior studies. Confocal microscopy showed that GUV containing the pH-switchable 

lipids exhibit pH-induced membrane deformation and pH-induced permeability perturbation. 

Although the lipid composition and the particle size of LNPs and GUV are different, confocal 

results provide additional evidence that pH-induced membrane destabilization is due to the 

switchable lipids. DSC studies on SL2/DSPC systems show that the acidification (to pH ≤ 4.5) 

leads to a complete disruption of gel phase ordering of DSPC. Langmuir isotherms demonstrate 

that the acidification leads to an area expansion of the monolayer (in expanded phase) of pure pH-

switchable lipids or their mixture with DSPC. As suggested in the results section, this area 

expansion is mainly due to the conformational switch of lipids.  

Taken all these observation into account, we propose the pH-triggered membrane destabilization 

of LNPs illustrated for CSL3 in Figure 5.9. At neutral pH, CSL3 is homogeneously incorporated 

into the lipid membrane with other co-lipids (DSPC, DSPE-PEG2000 and cholesterol), forming 
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liposome-like spherical vesicles. The acidification of the medium leads to the protonation of the 

pyridine and - probably simultaneously - to the conformational change of the switchable lipid, 

altering the molecular packing of lipids. Likely, switchable lipids increase their molecular area, 

decreasing the local packing, causing co-lipids reorganization and changing the membrane local 

curvature. On a macroscopic scale, this might translate into membrane defects and trigger 

alternative shapes formation, such as budding or protrusion. This process might affect the 

permeability of lipid membrane and allow the release of the LNPs content.   

 

Figure 5.9.  The proposed mechanism of membrane destabilization of LNPs containing 50% pH-

switchable lipid CSL3. 

In conclusion, we report lipid nanoparticles that induce membrane destabilization under acidic 

condition thanks to a pH-switchable lipid. We show that the conformational change of the pH-
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switchable lipid increases the area occupied at the interface, causing membrane dynamics 

phenomena, that result in reorganization of lipid vesicle into alternative assemblies. This process 

is suggested to promote the leakage of LNPs cargo. These results could be useful for optimal 

utilization and rational design of the pH-switchable lipid as well as other similar switchable 

stimuli-sensitive lipids. In perspective, lipid mixing and intracellular tracffiking studies would 

provide more information on the mechanism of endosomal escape of the switchable LNPs 

encapsulating siRNA. 

5.4 Experimental section 

5.4.1 Materials 

All organic solvents and chemicals were ordered from Sigma-Aldrich (Oakville, ON, Canada), 

Fisher Scientific (Ottawa, ON, Canada). Cholesterol, DSPC (1,2 distearoylsn-glycero-3-

phosphocholine), DSPE-PEG2000 (N-(carbonylmethoxypolyethyleneglycol2000)-1,2-distearoyl-

sn-glycero-3phosphoethanolamine, sodium salt), POPC (1-palmitoyl-2-oleoyl-sn-glycero-3-

phosphocholine), 1,2-distearoyl-2H70-sn-glycero-3-phosphocholine (DSPC(2H70)), were supplied 

by Avanti® Polar Lipids (Alabaster, AL, USA). Cationic switchable lipid SL2 was synthetized as 

previously described (268). Cationic switchable lipid CSL3 was custom synthetized by Richman 

Chemicals according to the described procedure (156) (Lower Gwynedd, PA, USA). ALC0315, 

SM102, DLinMC3 were purchased at Sinopeg (Xiamen, Fujian, China).  Control siRNA (sense 

UAGCGACUAAACACAUCAAUU; antisense UUGAUGUGUUUAGUCGCUAUU) was 

provided by Alpha DNA (Montréal, QC, Canada). All solvents and products were used as received. 

5.4.2 LNPs preparation 
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Liposomal formulations were prepared by manual extrusion. Briefly, stock solutions (20-40 

mg/mL) of cationic switchable lipids (SL2, CSL3) and commercial lipids (DSPC, Cholesterol, 

DSPE-PEG2000) were prepared in ethanol or chloroform and stored at -80°C before use. The lipid 

stock solutions were combined in a 5 mL round-bottom flask at the desired molar ratio, and the 

organic solvent was removed under reduced pressure. The lipid film was hydrated with 1 mL of 

PBS buffer for imaging (pH 7.4, 1X, prepared in MiliQ water), unless indicated otherwise. The 

lipid suspension was then subjected to stepwise extrusions through polycarbonate membranes (400 

and 200 nm – 11 passages per membrane) using a LiposoFast manual extruder (Avestin Inc., 

Ottawa, ON, Canada) preheated at 65°C. Liposomal formulations were stored in darkness at 4°C 

in microcentrifuge tubes.  

CSL3 LNPs/SiRNA complexation: CSL 3 LNPs solution and siRNA solution were diluted in sterile 

5% dextrose and combined at the charge ratio (N/P : moles of cationic switchable lipid / moles of 

phosphate from nucleic acids) of 4. Complexation was then realized during 15 minutes at 50°C 

under vigorous vortexing (1200 rpm) in a Labnet VortempTM 56. 

5.4.3 Dynamic Light Scattering (DLS) 

Particle size, size distribution, and ζ-potential of the different formulations were determined using 

a Malvern Zetasizer Nano ZS (Malvern, Worcestershire, UK). To evaluate the influence of pH on 

size and ζ-potential of LNPs, the lipid film was hydrated with a pH 7.4 buffer (5 mM HEPES and 

5 mM NaCl). Samples were diluted in 10 mM HEPES buffer at different pHs (7.4; 6; 5; 4.5; 4; 

3.5), then loaded in the capillary cell mounted in the apparatus for size and ζ-potentials 

measurements (equilibrium time is 3 min for each measurement). All measurements were carried 

out at 25 °C in triplicate and reported as the number mean ± SD. 
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5.4.4 siRNA encapsulation efficiency 

LNPs encapsulating siRNA were formulated by rapid mixing of lipids solution (in ethanol, 0.7 

mM total lipids, 0.5 mL, 3 mL/min) with siRNA solution (in PBS, 105 mL, 9 mL/min) at the 

charge ratio (N/P : moles of cationic switchable lipid / moles of phosphate from nucleic acids) of 

4. The lipid mixture was composed of ionizable lipid (CSL3 or DLin-MC3-DMA or ALC-0315 or 

SM-102), cholesterol, DSPC, DSPE-PEG2000 : 50/37.5/10/2.5 mol%. The suspension of lipid 

nanoparticles after mixing was dialyzed overnight at room temperature against PBS to remove 

ethanol (Pur-A-Lyzer dialysis kit, cutoff 100 kDa, Merck). A series of buffer was prepared using 

10mM HEPES, 130mM NaCl, 10mM NH4OAc, 10mM MES, adjusted to pH 3.5-10 using NaOH 

or HCl. In a 96-well plate, 15 µL of LNP (from dialysis) were diluted with 85 µL of each buffer 

(3 wells/pH condition). A control sample contain 100 µL of buffer (3 wells/pH condition). 50 µL 

of a SYBR® Gold 4X (Thermo Scientific) was added to each well and the fluorescence of free 

siRNA was measured  (λex/em = 495/537) and a Safire microplate reader (Tecan, Seestrasse, 

Switzerland). Then, 10 µL of Triton 10% was added to each well. After 1h complexation at room 

temperature, total siRNA was measured again.  For each pH, fluorescence was corrected with the 

blank solution (without LNP) and siRNA encapsulation efficiency (%) was calculated as follows: 

𝐸𝐸 (%) =
𝐹𝑙𝑢𝑜𝑟𝑒𝑠𝑐𝑒𝑛𝑐𝑒 𝑤𝑖𝑡ℎ 𝑡𝑟𝑖𝑡𝑜𝑛 −  𝐹𝑙𝑢𝑜𝑟𝑒𝑠𝑐𝑒𝑛𝑐𝑒 𝑤𝑖𝑡ℎ𝑜𝑢𝑡 𝑡𝑟𝑖𝑡𝑜𝑛

𝐹𝑙𝑢𝑜𝑟𝑒𝑠𝑐𝑒𝑛𝑐𝑒 𝑤𝑖𝑡ℎ 𝑡𝑟𝑖𝑡𝑜𝑛
𝑥100 

Results were fitted using the sigmoidal model by Graphpad Prism. 

5.4.5 Surface topography (AFM) 
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AFM samples were prepared by deposition of 5 μL (5 μL, ~0.5-1 mM total lipids) of diluted LNPs 

dispersion onto a freshly cleaved mica surface and dried under a gentle flow of dry nitrogen prior 

to AFM experiments. 

AFM imaging were performed with a Multimode microscope equipped with a Nanoscope V 

extended controller (Digital Instruments, Santa Barbara, CA) at room temperature and in ambient 

air. Images were acquired in the Peakforce QNM mode (at a scan rate of 1 Hz) using standard 

triangular cantilevers with sharpened Si3N4 tips (Digital Instruments, Santa Barbara, CA), then 

treated with Digital Nanoscope software. 

5.4.6 Cryogenic Transmission Electron Microscopy (Cryo-TEM) 

Prior to sample vitrification, Quantifoil grids (Quantifoil R2/1 100 holey carbon films grids, Cu 

200 mesh) were treated by a Glow Discharge System (ELMO Cordouan). An aliquot (5 μL, ~0.5-

1 mM total lipids) of the LNPs sample was dripped onto a grid, blotted for 3 s and vitrified by 

plunging into liquid ethane with a FEI Vitrobot in 100% relative humidity, at 20oC. Samples were 

imaged using a FEI Tecnai T12 (Eindhoven, The Netherlands). Transmission Electron Microscope 

(TEM) operated at an acceleration voltage of 120 kV with a Gatan cryo-holder. Images were 

collected at defocus between 2–4 µm on a FEI Eagle 16-megapixel CCD camera at a magnification 

of ~67,000X.  

5.4.7 Free-Fracture Electron Microscopy (FF-SEM) 

The samples were prepared by filling a rivet with the LNPs preparation (2 µL, 0.2  mM total lipids), 

itself mounted on a stub, at room temperature. Freezing was carried out by plunging the stub in 

liquid nitrogen then vacuum pumping until nitrogen slush formed. Afterwards, the frozen sample 

was transferred to the preparation chamber (-140 °C), fractured and sublimed (-95 °C) for 12 min. 
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Platinium was used for coating the samples (10 µA for 40 sec) before observation. Specimens were 

then put into the SEM cryo stage (-140 °C) to be observed, using CRYO-SEM PP3010T (Quorum 

Technologies_England). Observations were done at 3 kV, in high vacuum mode using a 

GeminiSEM 300 FESEM (ZEISS, Germany). 

5.4.8 Analysis of particle from AFM, TEM, SEM and Confocal micrographs 

Particle size: micrographs obtained for each sample were used to determine particle size (as 

compared by diameter to the scale bar) using ImageJ. 50-100 LNPs were manually counted for 

each sample. 

The percentage of multilamellar LNPs: From Cryo-TEM micrographs, the number of 

multilamellar vesicles (displaying more than 2 bilayers) was manually counted and divided by the 

total number of vesicles. 50-100 LNPs were manually counted for each sample. 

5.4.9 Confocal imaging 

Giant unilamellar vesicles (GUV) were prepared using the electroformation method (241). Briefly, 

a 1.4 mg.mL−1 solution of lipids in chloroform (POPC or a mixture of POPC: SL2 at 50:50 mol%) 

was deposited thrice in each side of an indium tin oxide (ITO)-coated glass slide (Sigma Aldrich, 

Saint Quentin Fallavier, France) using a capillary tip. For confocal visualization, rhodamine-PE at 

0.1% w/w was added to the lipid solution. The electroformation chamber was set by connecting 

both ITO-covered slides using a rubber O-ring, which were then dried under vacuum overnight. 

The next day, samples were connected to an AC generator and an alternative voltage (10 Hz, 2 V) 

was applied, followed by the immediate addition of 200 μL of 100 mM sucrose solution. GUV 

were harvested 45 min after electroformation. To study the effect of acidic conditions onto GUV 

membranes’ permeability, giant vesicles were hydrated with 100 μL of 100 mM sucrose solution 
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containing 10 μM of calcein during electroformation. GUV were harvested after 45 min of 

electroformation. Non-encapsulated calcein was removed by dialysis against sucrose 100 mM 

overnight at room temperature using a Float-A-Lyzer G2 device (MWCO 50 KDa, Sigma-Aldrich, 

Saint Quentin Fallavier, France). Finally, calcein-loaded GUV were harvested in a 0.5 mL dark 

Eppendorf and protected from light until testing. Samples were analyzed within 24 h after 

preparation.  

All images were acquired on a Leica TCS SP5 (Leica Microsystems CMS GmbH, Mannheim, 

Germany) inverted confocal microscope (DMI6000). A 50-μL aliquot of 100 mM sucrose 

suspension of GUV was added into 150 μL iso-osmolar (100 mOsm L−1) glucose solution 

containing in an eight-well μ-Slide (Ibidi, Martinsried, Germany). Vesicles were allowed to 

sediment for at least 2 min before imaging. It is important to stress that vesicles were formulated 

in sucrose 100 mM and allowed to sediment in a glucose solution prepared at same concentration 

to avoid osmolarity shock. In order to evaluate the morphological and/or loaded-calcein intensity 

changes upon acidification, 39 μL of an iso-osmolar HCl solution in glucose (100 mOsm L−1, 4 × 

10−4 mM) was added directly in the well chamber. This volume of HCl was sufficient to, within 2 

min, drop the pH down to 4.7, which was a value lower than the pH of the SL2 conformation 

switch. As a control, the same volume of an iso-osmolar sucrose solution of NaCl (100 mOsm L−1, 

4 × 10−4 mM) was added to the vesicles-containing chamber. Rhodamine-PE labelled membranes 

were imaged using an argon laser line with an excitation/range of emission of 514 nm/600–700 

nm (Rhodamine-PE). Images were processed using Fiji/ImageJ software.  

To calculate the overall fluorescence intensity of loaded calcein immediately before and after (2 

min) HCl treatment, 13 images per condition were processed by ImageJ software on the same 

Region of Interest (ROI). Fluorescence intensity ranged from 0 to 250 and the number of pixels 
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for each intensity was normalized by the total amount of pixels measured. A normal distribution 

of fluorescence intensity was plotted using GraphPad (Prism 7, GraphPad Software Inc., San 

Diego, CA, USA). 

5.4.10 Thermal analysis (DSC) 

Multilamellar LNPs were prepared by thin film hydration method as described above. The lipid 

film was hydrated by TRIS/MES buffer (TRIS 50 mM, MES 50 mM, NaCl 130 mM, EDTA 0,5 

mM, pH 3.5; 4; 4.5; 5; 6; 7.4). The LNPs dispersion was diluted in TRIS/MES buffer (with the 

corresponding pH) at a total lipid concentration of 10 mM. Thermograms were recorded on a VP-

DSC calorimeter (MicroCal, Northampton, MA) from 30°C to 80°C, at a heating rate of 30°C/h. 

The reference cell was filled with the corresponding buffer. Data acquisition and treatment were 

performed with the software supplied with the device (MicroCal software, Northampton, MA). 

5.4.11 Langmuir-Blodgett 

The Langmuir−Blodgett (LB) trough used is from Nima Technology (Coventry, England). A 

controllable Teflon barrier was used to control the total air/water interface area available for the 

amphiphilic molecules. Surface pressure was measured using a Platinum Wilhelmy plate. Prior to 

each experiment, the Teflon tray and Wilhelmy plate were thoroughly cleaned with Chloroform 

and rinsed several times with Mili-Q water. The Langmuir trough was first filled with 1 mM buffer 

solution with definite pH value. Phosphate buffer (pH 7.4) and acetate buffer (pH 5) were used to 

adjust pH to the desired value. Then, the surface was completely compressed with the mobile 

barrier and any floating material were removed by air suction. The cleaning process was repeated 

until the change in surface pressure on compression was less than 0.1 mN/m at fully compressed 

area. About 100 µL of lipid solution (CSL3 or  SL2, 5x10-4 M in chloroform) was gently deposited 
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dropwise at the water/air interface of Langmuir trough. After 30 min for Chloroform evaporation, 

the compression isotherm (surface pressure (π) – Area (A)) was recorded at a compression rate of 

5 mm/min. All experiments were repeated at least three times, showing good reproducibility. 

Based on the π −A isotherms, the parameters lift-off area (A0) and limiting area (Alim) were 

determined. The parameter A0 defines the molecular area in the gas phase Lg, corresponds to the 

molecular area when the surface pressure can be detected, i.e., π ≥ 1 mN/m.(262) On the other 

hand, the parameter Alim determines the molecular area in a closely packed monolayer (Lc), 

corresponding to the intercept of the extrapolated steep rising part of the compression isotherm 

curve with the abscissa axis.  

The thermodynamic stability of the mixed monolayer (SL2/DSPC or CSL3/DSPC) compared  to 

pure monolayer were quantified through the parameter excess Gibbs energy of mixing (ΔGexc) for 

the binary systems determined as follows (269): 

 𝛥𝐺𝑒𝑥𝑐  = ∫ [𝐴1,2  − (𝑥1𝐴1  + 𝑥2𝐴2)]𝑑π
π

0

 (35) 

where A1,2 A1 and A2 are the molecular area of mixed monolayer, pure monolayer of components 

1 and 2 at the same surface pressure, respectively. x1 and x2 are the respective mole fractions of 

the components in the mixed monolayer. The π ~ 30 mN/m mimics the lateral pressure of lipid 

bilayer of lipid vesicles or cell (270, 271), therefore, ΔGexc was analyzed at this pressure.  

5.4.12 Solid state NMR  

For solid-state NMR samples, lipids (CSL3, DSPC(2H70), Cholesterol and DSPE-PEG, 

50:10:37.5:2.5 mol%, 25 mol, 17 mg total lipids) were mixed and dissolved in EtOH/CHCl3 

(1:1). A control sample, without CSL3 was also prepared (DSPC(2H70), cholesterol, DSPE-PEG 
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60:37.5:2.5 mol%, 25 mol, 18 mg total lipids). The solvents were evaporated under a stream of 

compressed air. The residual lipid film was dispersed in 1 ml of milliQ filtered water and freeze-

dried overnight. The resulting powder was suspended into 100 µL of a 10 mM HEPES buffer (150 

mM NaCl, pH 7, made with deuterium-depleted water) to obtain a hydration (h = mass of water 

over the total mass of the system (phospholipids plus water) of 85 to 90 %. After shaking into a 

vortex mixer samples were frozen in liquid nitrogen for 30 s, heated at 55 °C for 10 min in a water 

bath and shaken again for better sample homogeneity; this freeze-thaw-shaking cycle was repeated 

3 times and the resulting milky dispersion transferred into a 4 mm diameter Zirconium rotor 80 

μL, (Cortecnet, Voisins Le Bretonneux, France). 

For 2H static (wide-line) ssNMR, a quadrupolar spin echo sequence (272) was applied at the 2H 

frequency of 76.8 MHz on a 500 MHz (11.7 T) Bruker Avance III NMR spectrometer, with a 90◦ 

pulse of 3.8 µs, an echo delay of 40 µs, a recycle delay of 2 s, a spectral width of 500 kHz and a 

number of acquisition varying from 500 to 5120. We acquired spectra at different temperatures, 

ranging from 278 to 333K. The temperature of the sample was stabilized for 20 minutes prior 

acquisition.  

For carbon-13 (13C) observation, samples were subjected to Magic Angle Sample Spinning (MAS) 

experiments, turning the wide line into quasi high-resolution 13C-NMR spectra.The experiments 

were performed  at 293K with a spinning speed at the magic angle of 11 kHz ( As the anisotropy 

of 13C-chemical shielding is relatively small, a moderate spinning speed of 11 kHz was sufficient 

to average it to zero, resulting into liquid-like spectra). Two types of pulse sequences were applied 

to proton-enhance the otherwise very weak 13C-NMR signal (unlabeled samples). The first was 

the Insensitive Nuclei Enhanced by Polarization Transfer type sequence (INEPT) (273),which is a 

liquid-like sequence, abundantly used for isotropic (liquid) samples, that transfers the enormous 
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1H polarization to the low abundant 13C nuclei using the 1H-13C indirect (through bonds) dipolar 

interaction, also called J-coupling. This sequence is only effective when the molecules or 

molecular moieties are in a highly mobile regime, typically much shorter than 1 ms, or for order 

parameters below 0.1 (274). The second type of 13C sequence is Cross Polarization MAS (CP-

MAS) (275), which transfers the 1H-13C direct (through space) dipolar interaction to 13C. This 

interaction is only present in solids or highly organized (liquid-crystals, membranes) systems and 

called D-coupling. It is made possible when molecules undergo slow motions (> µs) or have 

elevated order parameters (> 0.1) (274). Experimental conditions for INEPT-MAS spectrum and 

expansion: recycling time of 3 s, NS=20 k, acquisition time 80 ms, spectral width 300 ppm, MAS 

spinning rate 11 kHz, temperature 293 K, noise filtering with an exponential line broadening of 10 

Hz. Experimental conditions for CP-MAS spectrum and expansion: a recycling time of 3 s, NS=20 

k, acquisition time 20 ms, spectral width 300 ppm, contact time 1.5 ms, MAS spinning rate 11 

kHz, temperature 293 K, noise filtering with an exponential line broadening of 10 Hz, proton 

decoupling of 100 kHz 

1H-13C HSQC and HMBC, liquid-state NMR experiments were performed on a Bruker NEO NMR 

spectrometer operating at 700 MHz for 1H and 176 MHz for 13C, by mean of a TXI HCN 5 mm 

probe. 1D proton and carbon liquid state experiments were performed on a Bruker Avance III HD 

NMR spectrometer operating at 400 MHz for 1H, and 100 MHz for 13C by mean of a SmartProbe 

HX 5 mm.  

The NMR spectra were processed using Bruker TopSpin software. For broadband 2H-ss NMR, the 

spectral moments were computed using an in-house routine as described earlier (276). The 

simulation of the deuterium powder spectra was also performed (276) and allowed to plot the 

variation of the carbon-deuterium order parameters (SCD) as a function of the carbon numbering 



150 

 

along the DSPC chains. This allows describing the gradient of dynamics from the membrane 

interface to the bilayer center (SI, Figure S8). 
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Figure S5.1. Hydrodynamic diameter histogram of SL2-LNPs (A), CSL3-LNPs (B) and CSL3-

siRNA (C) at pH 7.4 (solid black line) and pH 5 (dashed red line). 

This Figure shows that the hydrodynamic diameter of switchable pH-sensitive LNPs do not 

change significantly upon acidification. 
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Figure S5.2. siRNA Encapsulation Efficiency of CSL3-LNPs and other ionizables LNPs at 

different pHs. The curves were fitted using the sigmoidal model by Graphpad Prism.    

This Figure shows the encapsulation efficiency (EE) of CSL3-LNPs and other ionizable LNPs 

(Dlin-MC3-DMA, ALC-0315, SM-102) at different pHs. As expected, higher EE was observed at 

acidic pH due to the higher positive charge of lipid for all LNPs. Interestingly, CSL3-LNPs shows 

EE of ~ 50% while other ionizable LNPs exhibit EEs of ~ 0% at pH 7.4.   
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Figure S5.3. Photographs of SL2-LNPs by AFM, FF-SEM and Cryo-TEM. See Method for 

particle analysis by ImageJ. 

Addition photographs to Figure 5.3, showing morphological change of SL2-LNPs upon 

acidification 
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Figure S5.4. Photographs of CSL3-LNPs by AFM, FF-SEM and Cryo-TEM. See Method for 

particle analysis by ImageJ 

Addition photographs to Figure 5.4, showing morphological change of CSL3-LNPs upon 

acidification. 

 



156 

 

 

Figure S5.5. Photographs of CSL3-siRNA lipoplexes by AFM, FF-SEM and Cryo-TEM. See 

Method for particle analysis by ImageJ. 

Addition photographs to Figure 5.5, showing morphological change of CSL3-siRNA upon 

acidification 
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Figure S5.6. Morphological changes of GUVs upon HCl or NaCl treatment. Arrow indicates 

vesicles with outward projections. Scale bar: 20 µm. 

This Figure shows an increase of vesicles with membrane deformations (mainly membrane with 

outward projections) of SL2-GUV after HCl treatment. Such change is not observed for POPC-

GUV (negative control) 
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Figure S5.7. Deuterium-NMR spectra of DSPC(2H70), Cholesterol, DSPE-PEG (60:37.5:2.5 

mole%) multilamellar liposomes at pH 4.5 and 7.0. Acquisition and processing were performed 

with the following parameters: time domain of 2K points, Fourier transformation on 4K points 

from the echo maximum, number of scans 500, noise filtering with an exponential line broadening 

of 300Hz, 20 min stabilization between each temperature. Sequence parameters as in materials and 

methods. 

This Figure shows the D-NMR spectra of lipid membrane in the absence of CSL3 at pH 4.5 and 

7. Based on these spectra, the chain order parameter for DSPC(2H70) was calculated and reported 

as function of temperature (see Figure 5.7)

pH 4.5 pH 7.0
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Figure S5.8. Deuterium-NMR spectra of CSL3, DSPC(2H70), Cholesterol, DSPE-PEG 

(50:10:37.5:2.5 mole%) multilamellar liposomes at pH 4.5 and 7.0. Acquisition and processing 

were performed with the following parameters: time domain of 4096 points, Fourier 

transformation on 8K points from the echo maximum, number of scans 4096 for pH=7.0 and 5120 

for pH=4.5, noise filtering with an exponential line broadening of 500 Hz, 20 min stabilization 

between each temperature. Sequence parameters as in materials and methods. 

This Figure shows the D-NMR spectra of lipid membrane in the presence of CSL3 at pH 4.5 and 

7. Based on these spectra, the chain order parameter for DSPC(2H70) was calculated and reported 

as function of temperature (see Figure 5.7).

pH 4.5 pH 7.0
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Figure S5.9. Thermogram of pure SL2 and pure CSL3 at pH 5 and 7.4. 

This  Figure shows that both SL2 and CSL3 exist in the same phase over the studied temperature 

(23 to 80oC).
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Figure S5.10. (A) Thermograms of SL2/DSPC mixtures at pH 7.4 and pH 5, (B) Thermograms of 

mixture containing SL2/DSPC 60:40 %mol at different pHs 

Since cholesterol is known to intercalate between the hydrocarbons chains and separate the lipids 

in gel phase(259, 260), i.e., fluidizing the lipid membrane, we hypothesize that the effect of pH on 

the thermal behavior of the lipid membrane will be more obvious on simplified systems, without 

cholesterol nor DSPE-PEG. Therefore, thermograms of SL2/DSPC mixtures were examined by 

DSC. The results show that the addition of 20% or more SL2 to DSPC leads to a decrease in the 

chain packing of DSPC membrane. For SL2/DSPC 60:40 mol% mixture, the acidification from 

pH 7.4 to pH 4.5 leads to an abolishment of phase transition of DSPC membrane.  
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Figure S5.11. Representative compression isotherms of (A) CSL3 and SL2 monolayers; (B) 

CSL3/DSPC mixture (50:50) and SL2/DSPC mixture (50:50) monolayer measured at aqueous 

subphase pH values 7.4 and 5.0. For clarity, only the most relevant reproducible isotherms are 

illustrated. All isotherms exhibit four different regimes: gas phase, liquid expanded (Le) to liquid 

condensed phase (Lc) transition, Lc phase liquid, and collapsed phase. The standard deviation in 

surface pressure among triplicate experiments was smaller than 0.5 mN/m.  

This Figure was used to determine the quantitative parameters of the monolayer isotherm for 

SL2 and CSL3 monolayer (see Table 5.1).
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Figure S5.12. Compression isotherms of DSPC monolayer measured at aqueous subphase pH 

values 7.4 (solid line) and 5.0 (dash line). 

This Figure together with Figure S5.11 were used to determine the excess Gibbs energy of mixing 

(ΔGexc) (see Table 5.1).
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Figure S5.13. 13C-NMR spectra of CSL3 (d), Cholesterol (c), dissolved in CDCl3, with respective 

carbon numbering (a) and (b). Acquisition and processing were performed with the following 

parameters: sequence details, carbon detection with proton decoupling during acquisition, time 

domain of 32 k points, ns=256 for CSL3 and 64 for cholesterol, spectral window 250 ppm, Fourier 

transformation on 32 k points, noise filtering with an exponential line broadening of 3 Hz. 

The peak assignment in Figure 5.8 was based on the 13C-NMR spectra on this Figure. 
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Table S5.1. Physicochemical properties of SL2-LNPs, CSL3-LNPs and CSL3-siRNA lipoplexes. 

Error bars represent the standard deviation of the mean of three measurements. 

 pH 

SL2-LNPs 

 

CSL3-LNPs 

 

CSL3-siRNA 

SL2/DSPC/Chol/DSPE-PEG2000 

50/10/37.5/2.5 %mol 

CSL3/DSPC/Chol/DSPE- PEG2000  

50/10/37.5/2.5 %mol 

CSL3/DSPC/Chol/DSPE- PEG2000  

50/10/37.5/2.5 %mol - N/P ratio of 4 

DH (nm) PDI 
ζ-potential 

(80) 
DH (nm) PDI 

ζ-potential 

(80) 

DH 

(nm) 
PDI 

ζ-potential 

(80) 

7.4 112 ± 1 0.20 ± 0.01 - 8 ± 1 112 ± 1 0.17 ± 0.01 9 ± 1 140± 1 0.14 ± 0.01 - 15 ± 1 

6 111 ± 1 0.15 ± 0.00 - 4 ± 1 109 ± 2 0.11 ± 0.02 14 ± 1 140 ± 2 0.16 ± 0.01 - 12 ± 1 

5 109 ± 1 0.16 ± 0.02 4 ± 2 117 ± 1 0.21 ± 0.02 21 ± 2 140 ± 1 0.15 ± 0.01 - 2 ± 1 

4.5 111 ± 1 0.15 ± 0.02 5 ± 1 114 ± 1 0.16 ± 0.02 24 ± 1 142 ± 2 0.16 ± 0.01 3 ± 1 

4 115 ± 1 0.16 ± 0.01 8 ± 1 114 ± 2 0.16 ± 0.01 26 ± 1 155 ± 2 0.15 ± 0.01 6 ± 1 

3.5 119 ± 1 0.19 ± 0.01 10 ± 1 117 ± 1 0.16 ± 0.01 30 ± 1 154 ± 2 0.17 ± 0.01 12 ± 1 

This Table shows the lipid composition of LNPs and the physiochemical characterization of LNPs 

at various pH. The results show that the acidification of LNPs suspension leads to an increase in 

ζ-potential of LNPs while their hydrodynamic diameter remains unchanged. 
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Table S5.2. Morphological changes of GUV upon HCl or NaCl treatment 

 
Number of 

Vesicles 

Analyzed 

Vesicles with 

Inward 

Structures 
1 

 

Internalized 

Vesicles 
 

Vesicles with 

Outward 

Structures 
1 

Membrane 

Fluctuation 
2
 

Total 

abnormalities 

    

GUV-SL2 50% 142 7 % 15 % 6 % 4 % 32% 

GUV-SL2 50% 

+ HCl 
167 13 % 10 % 43 % 3 % 69% 

GUV-POPC 64 15 % 5 % 1.5 % 0 21.5% 

GUV-POPC+ 

NaCl 
77 18 % 5 % 6.5 % 0 29.5% 

GUV-POPC + 

HCl 
79 18 % 4 % 1 % 0 23% 

1 nanotube, aggregations; 2 fluctuating non-rounded vesicles. 

This Table presents the quantitative characterization of morphological changes of GUV upon HCl 

or NaCl treatment.   The results show that the HCl treatment, the proportion of abnormal GUV-

SL2 increases from 32% to 69%. As negative controls, no major  morphological change was 

observed for GUV-POPC after HCl or NaCl treatment. 
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Chapitre 6                                              

Discussion générale 

La possibilité de concevoir des nanoparticules capables d’interagir sélectivement avec leur 

site thérapeutique reste un enjeu capital dans le domaine de la nanomédecine. Depuis plusieurs 

années, l’analyse fondamentale de la physiopathologie tumorale a identifié des caractéristiques 

cellulaires et environnementales du cancer, comme la surexpression de certains récepteurs 

membranaires. Notre contribution consiste à prendre en compte ces connaissances pour améliorer 

la conception des nanoparticules de façon rationnelle. Ce chapitre discute les apports importants 

de cette thèse à l’état des connaissances actuelles, les applications potentielles ainsi que les études 

en perspective pour l’avancement de connaissances énoncées. 

6.1 Adsorption sélective à la densité surfacique de récepteur 

Le chapitre 2 présente l’adsorption sélective à la densité surfacique de récepteurs des 

nanoparticules fonctionnalisées avec une monocouche bimodale (BiNPs). Pour rappel, la 

monocouche bimodale (138) comprend une fraction des chaînes portant un ligand de ciblage 
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(chaîne de ciblage) et une fraction des chaînes non-fonctionnelles servant de revêtement furtif 

(chaîne de furtivité). Nos résultats ont démontré, pour la première fois, la preuve expérimentale 

sur l’adsorption sélective à la densité surfacique des BiNPs. En accord avec les études théoriques 

(139) et de simulation (140, 141), cette étude confirme que la BM avec les chaînes de furtivité (1) 

plus longues que les chaînes de ciblage présente une meilleure sélectivité à la densité surfacique 

de récepteurs, par rapport à la BM avec les chaînes de furtivité plus courtes. De plus, nous avons 

montré qu’une augmentation de la densité surfacique de cette chaîne de furtivité permet une 

amélioration de cette sélectivité. Comme décrit dans le chapitre 3 (section 3.4.1), ces deux 

paramètres (densité surfacique et longueur de la chaîne de furtivité) contribuent à la répulsion 

stérique, diminuant l’affinité apparente entre les nanoparticules et la surface de récepteurs, ce qui 

favorise la sélectivité (128). Le modèle théorique dans le chapitre 2 (section 3.4.1) permet de 

rationaliser nos observations expérimentales et nous pouvons également expliquer nos résultats 

par un argument statistique. Considérons une nanoparticule multivalente adsorbée sur une surface 

de récepteurs par un certain nombre de liaisons i. La nanoparticule se détache de la surface de 

récepteurs lorsque toutes les liaisons ligand-récepteur sont dissociées. Nous considérons que les 

liaisons sont indépendantes les unes des autres. La probabilité que la nanoparticule se détache de 

la surface peut être exprimée par : 

 𝑃𝑁𝑃 ~ (𝑃𝑖𝑛𝑑𝑖)
𝑖  (36) 

Où Pindi est la probabilité qu’une liaison individuelle soit dissociée (Pindi ≤ 1), qui dépend de 

l'énergie libre de liaisons ligand-récepteur, Fbind, et la pénalité d'énergie libre liée à la répulsion 

stérique récepteur-chaîne de furtivité, Frep. L’utilisation d’une chaîne de furtivité défavorise la 

formation de la liaison ligand-récepteur, conduisant à une grande valeur de Pindi. Lorsque la densité 

surfacique de récepteurs diminue, i diminue et PNP se rapproche de Pindi. Autrement dit, la 



169 

 

probabilité que la nanoparticule adsorbe sur la surface de récepteurs est petite. À l’opposé, lorsque 

la densité surfacique de récepteurs augmente, i augmente et PNP se rapproche de zéro malgré que 

Pindi soit grande à cause de l’effet de la répulsion. Autrement dit, la probabilité que la nanoparticule 

s’adsorbe sur la surface de récepteurs reste grande. Par conséquent, la sélectivité augmente. Il est 

aussi important de noter que cette sélectivité ne requiert pas la présence d’un polymère stimulable. 

Table 4.1 montrent qu’il est plus difficile à maîtriser la composition ainsi que la distribution 

surfacique des chaînes de furtivité et de ciblage pour une couche mixte avec pNIPAM. De ce fait, 

utiliser le même polymère pour la chaîne de furtivité et pour la chaîne de ciblage simplifie le design 

des nanoparticules. 

Pour modéliser la surface fonctionnelle des nanoparticules, des GNPs ont été choisies en 

raison de la facilité à fonctionnaliser leur surface : la fonctionnalisation peut être facilement 

obtenue par auto-assemblage d’une monocouche (SAM) de PEGs portant un groupement terminal 

thiol qui se lie spontanément à la surface des GNPs via la liaison covalente Au-S. Ce choix des 

GNPs est approprié pour le contexte de la présente étude in vitro, cependant, pour des études sur 

les animaux, un changement du type de nanoparticules pourra être nécessaire. Parce que de 

nombreuses études ont rapporté la toxicité in vivo des GNPs administrées par voie intraveineuse 

(277, 278). De plus, l’attachement des médicaments sur les GNPs est habituellement effectuée par 

l’adsorption (chimique ou physique) sur leur surface, ce qui complique la fonctionnalisation 

surfacique des GNPs avec la BM. Nous pouvons penser à utiliser les nanoparticules lipidiques 

(LNPs) qui ont démontré leur innocuité et efficacité en clinique (mentionné dans le chapitre 1). La 

fonctionnalisation des LNPs peut être effectuée par l’utilisation des lipides modifiés avec le PEG 

et le PEG-ligand. Les paramètres de conception d’une BM à savoir la densité surfacique de chaînes 

de ciblage et de chaînes de furtivité peuvent être contrôlés en modulant la composition du mélange 
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lipidique lors de formulation. Pour le ligand, un ligand de nature d’aptamère DW4 a été choisi 

parce que sa synthèse implique peu d’étapes et permet d’un attachement direct de DW4 au PEG 

en utilisant la chimie des phosphoramidites (chapitre 3, section 3.5.2.1). Cependant, un ligand de 

nature d’aptamère (comme DW4) n’est pas très pertinent pour être fonctionnalisé sur la surface 

des LNPs parce que le lipide cationique (souvent utilisé pour l’échappement endosomal, chapitre 

1) dans la formulation des LNPs peut être complexé avec l’aptamère par une interaction 

électrostatique (279). Cette interaction peut influencer l’affinité ligand-récepteur. En outre, des 

évaluations préliminaires (par SPR) ont montré que le ligand DW4 perd son affinité avec TfR dans 

le milieu en présence d’albumine de sérum bovin (151). Par conséquent, nous avons utilisé le 

tampon PBS additionné de MgCl2 1 mM (PBS-M), pour correspondre aux conditions testées dans 

la littérature (186). Il serait donc important d’utiliser un ligand qui maintient son affinité dans un 

milieu biologique, en utilisant un ligand de différente nature, par exemple, le folate. Le folate est 

surexprimé dans certaines conditions pathologiques et les nanoparticules fonctionnalisées avec le 

folate peuvent être internalisées par la voie d’endocytose CAV (280, 281). L’affinité entre le folate 

et le récepteur de folate est plus forte que celle entre DW4 et TfR (Kd = 10-10 M), comme décrit 

dans le chapitre 3 (section 3.4.1), donc, l’utilisation des chaînes de furtivité plus longues et à une 

densité surfacique plus élevée sera nécessaire pour assurer la sélectivité de ces nanoparticules 

fonctionnalisée avec folate.  

Afin de quantifier les polymères (PEG et PEG-DW4) greffés sur la surface de GNPs, nous 

avons développé une méthode de quantification en nous basant sur trois techniques: la 1H-RMN 

quantitative, la fluorimétrie, la spectroscopie UV-vis. La 1H-RMN quantitative a été rapportée 

pour la quantification des SAM de polymères sur la surface des GNPs (210, 282). Cette technique 

présente une approche simple et efficace pour quantifier les SAMs mixtes contenant les polymères 
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de natures différentes (la détection est basée sur un signal spécifique à la chimie de chaque 

polymère). Par conséquent, la 1H-RMN quantitative ne permet pas de distinguer des polymères de 

même nature chimique mais avec des longueurs différentes, ce qui est le cas de notre étude. Les 

SAMs contiennent deux chaînes de PEGs : l’un non-fonctionnel et l’autre PEG-DW4 de 

différentes longueurs. Pour surmonter ce problème, le PEG-DW4 a été tout d’abord quantifié par 

fluorimétrie (à l’aide d’une sonde fluorescente Sybr gold). La quantité de PEG non-fonctionnel est 

déterminée indirectement par la différence entre la quantité totale de PEG mesurée par 1H-RMN 

et la quantité de PEG-DW4 mesurée par fluorimétrie. La combinaison de 1H-RMN quantitative, 

la fluorimétrie et la spectroscopie UV-Vis (qui permet la détermination de la concentration des 

GNP) a permis de déterminer précisément la quantité de PEG et de PEG-DW4 à la surface des 

GNPs (Chapitre 2). Notons que, l’intégrité des signaux de 1H-RMN pour les PEGs greffés sur les 

GNPs est affectée par les électrons de conduction à la surface métallique de GNPs (210). Par 

conséquent, nous avons dû dissoudre les GNPs dans l’eau régale avant la quantification. La 

digestion de GNPs n’affecte pas l’intégrité de PEGs (210). Cette approche de quantification des 

polymères sur la surface des nanoparticules peut potentiellement servir pour d’autres types de 

nanoparticules comme les LNPs Pour les LNPs dont la surface est fonctionnalisée avec du PEG il 

est possible de quantifier directement des PEGs dans une suspension de LNPs sans avoir besoin 

de les dissoudre (283, 284). Lorsque les LNPs sont dispersées dans le solvant D2O, seulement le 

PEG surfacique peut être détecté par RMN et les signaux de PEG enfoui dans les LNPs ne sont 

pas visibles (284). Il faudrait également adapter la technique de quantification de ligands. Prenons 

l’exemple du folate, de nombreuses études ont rapporté la fonctionnalisation de folate sur les 

nanoparticules pour le ciblage actif, mais peu d’études ont rapporté la quantification de folate 
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greffé sur la surface des nanoparticules. Nous proposons d’utiliser la chromatographie HPLC avec 

un détecteur UV pour la quantification de folate (285).  

Pour imiter les membranes cellulaires, le récepteur de la transferrine (TfR) a été immobilisé 

sur une monocouche auto-assemblée de PEG bifonctionnel (SH-PEG2K-COOH) (SAM-PEG) par 

couplage peptidique. La SAM-PEG sert à limiter les adsorptions non-spécifiques indésirables qui 

ne sont pas médiées par la liaison spécifique ligand-récepteur (286-289), ce qui a été vérifié par 

SPR (Chapitre 3, Figure 3.2C). C’est un prérequis essentiel pour étudier les interactions 

spécifiques entre TfR et DW4. Pour moduler la densité surfacique de protéines immobilisées, 

différentes approches ont été rapportées dans la littérature, à savoir l’ajustement du pH de la 

solution de couplage (290) ou l’utilisation de SAM mixtes portant un groupement fonctionnel (-

COOH ou -NH2) et une extrémité inerte (291-293). Le changement de pH peut causer une 

modification irréversible de la conformation des protéines, ce qui conduit à un changement 

d’affinité (294, 295). Pour contrôler la densité surfacique de récepteurs d’une SAM mixte, 

plusieurs conditions expérimentales, à savoir la composition surfacique de groupement fonctionnel 

(-COOH ou -NH2) sur la SAM mixte, la relation entre la densité surfacique de protéines 

immobilisées et la composition du groupement fonctionnel, doivent être optimisées pour contrôler 

la densité surfacique de récepteurs. Par exemple, Nafisa et al. ont rapporté que les surfaces avec 

10% ou 100% de groupements amines (-NH2) ont mené à la même densité surfacique de peptides 

immobilisés alors qu’une surface avec 20% de groupements amine a donné une densité surfacique 

supérieure d’immobilisation (293). Nombreuses études ont également rapporté cette même 

tendance (292, 296). En effet, il existe une densité optimale de groupement fonctionnel sur la 

surface pour la réaction couplage, au-delà de cette densité, les groupements fonctionnels sont 

spatialement plus proches les uns des autres, ce qui empêche l’accès des peptides pour le couplage. 
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Dans notre étude, nous avons modulé le temps de réaction pour varier la densité surfacique de TfR 

immobilisés. Cette approche s’est avérée simple, peu coûteuse et efficace. En effet, la 

quantification par SPR a montré que la densité surfacique de TfR est corrélée (de façon non 

linéaire) au temps de la réaction de couplage. Les surfaces de TfR présentent des densités 

surfaciques entre ~ 860 – 7980 molécules/µm2, ces densités représentent relativement bien celles 

chez les cellules. En effet, les densités surfaciques de TfR membranaire chez les cellules HEK293 

(lignée cellulaire humaine normale transformée) et les cellules RAMOS (lignée cellulaire tumorale 

surexprimant TfR) sont approximativement 92 molécules/µm2 et 9200 molécules/µm2, 

respectivement (297, 298). Néanmoins, la composition des surfaces modèles de récepteurs ne 

représentent pas parfaitement la membrane cellulaire. Les surfaces modèles sont des SAM de 

chaînes de PEG exposant un ligand, le TfR, alors que les membranes cellulaires naturelles sont 

connues pour exposer à leur surface non seulement des récepteurs mais également d'autres 

polymères tels que le glycocalyx (62), qui peuvent fournir une répulsion stérique modulant 

l’affinité apparente ainsi que la sélectivité de l’interaction nanoparticule/cellule (24, 28). Par 

conséquent, il est nécessaire de valider la sélectivité des nanoparticules sur les cellules exprimant 

TfR, comme suggéré ci-après 

En perspective, les résultats présentés dans ce projet sont prometteurs et pourraient être 

exploités pour le développement de nanoparticules pour le ciblage de cellules surexprimant un 

récepteur spécifique. Par contre, certaines études seront nécessaires pour vérifier si la sélectivité 

observée est valable sur les cellules. En particulier, il est nécessaire d’étudier l’effet des 

composants sériques (protéines, macrophages) sur l’adsorption sélective des nanoparticules in 

vitro. Tel qu’il a été présenté dans le chapitre 1, une fois administrées dans la circulation sanguine, 

les nanoparticules seront en contact avec de nombreux composants biologiques. L’adsorption non-
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spécifique sur la surface des nanoparticules pourra avoir un impact important sur les propriétés de 

sélectivité des nanoparticules. Ensuite, il est essentiel de valider l’adsorption sélective des 

nanoparticules sur les cellules exprimant TfR à différents niveaux. Nous pouvons utiliser les 

lignées cellulaires présentant différentes densités surfaciques de TfR. Par exemple, Wang J. et al 

(298) ont utilisé les lignées cellulaires (HeLa, Ramos, H460, SK-OV-3, HepG2, LNCaP et HEK 

293) exprimant différentes densités surfaciques de TfR. Dans cette étude, la quantité de TfR entre 

les lignées a été déterminée par la cytométrie de flux (à l’aide d’un anticorps-TfR fluorescent). 

Pour les études cellulaires, il n’est pas possible de mesurer directement l’adsorption des 

nanoparticules à la surface cellulaire, mais plutôt de quantifier les nanoparticules internalisées dans 

les cellules après l’adsorption. Comme décrit dans le chapitre 1, l’internalisation cellulaire des 

nanoparticules peut être réalisée sans la médiation de la liaison ligand-récepteur. Donc, il faudrait 

avoir au moins une lignée cellulaire qui n’exprime pas TfR comme un contrôle négatif.  

Pour rationaliser l’adsorption des GNPs, un modèle théorique a été développé, par Dr. 

Stefano Angioletti Uberti, en adaptant la théorie de super-sélectivité de Martinez-Veracoechea et 

Frenkel (128). Ce modèle statistique est basé sur une description simplifiée à gros grains et n’est 

pas attendu de capturer tous les détails des systèmes expérimentaux, cependant, une prédiction 

qualitative peut être attendu. Il est pertinent de discuter certaines limites de ce modèle. Tout 

d’abord, le modèle suppose que les liaisons individuelles ligand-récepteur se forment de manière 

indépendante. Ce scénario est susceptible de se produire lorsque la densité surfacique de récepteurs 

et de ligands est adéquatement faible pour que des interactions (par exemple, gêne stérique) entre 

les récepteurs et les ligands puissent être ignorées. Quand la densité surfacique de récepteurs et de 

ligands est élevée, l’adsorption devrait être inférieure à la valeur prédite. En plus, le modèle exclut 

l’effet de la taille du ligand sur la répulsion de la brosse polymérique. En pratique, si la taille est 
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suffisamment large jusqu’à un point auquel sa présence perturbe fortement la densité surfacique 

locale des chaînes polymères, et donc la répulsion stérique (voir l’équation 16). Finalement, à 

partir de Figure 3.3A, nous remarquons que les courbes expérimentales d’adsorption atteignent le 

plateau plus tôt que la théorique (l’adsorption théorique est supérieure à l’adsorption mesurée sur 

des surfaces à haute densité de récepteurs). Ce phénomène peut être attribué à la supposition sur 

la formation indépendante des liaisons individuelles ligand-récepteur mentionné au-dessus. En 

outre, pour calculer la valeur d’adsorption théorique des GNPs, nous considérons un site 

d’adsorption Asite qui présentant un nombre de récepteur actifs NR. La probabilité d’avoir NR sur 

le site Asite est P(NR, 𝑁𝑅 ) avec 𝑁𝑅  est la moyenne (qui étant calculé à partir de la valeur 

expérimentale de la densité surfacique de récepteur, voir l’équation 23). P(NR, 𝑁𝑅) est calculé par 

la distribution de Poisson. Il faut noter que la distribution surfacique des récepteurs suit la loi de 

Poisson seulement si la densité surfacique de récepteur est faible. Pour des surfaces à haute densité 

surfacique de récepteurs, P(NR, 𝑁𝑅 ) avec NR > 𝑁𝑅  pourrait être surestimée. Par conséquent, 

l’adsorption de GNPs serait surestimée. 

6.1.1 Considérations lors du développement des BiNPs pour la super-sélectivité 

La sélectivité des BiNPs peut être obtenue par un choix approprié de paramètres de 

conception de la monocouche bimodale. En se basant sur la théorie de super-sélectivité, nous 

présentons les points importants pour concevoir un système BiNPs ayant une sélectivité à la 

densité surfacique de récepteurs. L’expression théorique de la sélectivité est (voir le chapitre 3, 

l’équation 1) 

𝛼(Г𝑅) ≡
𝑑 ln Г𝑁𝑃
𝑑 ln Г𝑅

 
(1) 
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Notre objectif est de concevoir un système ayant une valeur maximale de 𝛼  à une densité 

surfacique de récepteurs ciblée Гonset. Autrement dit, nous voulons une variation élevée (supra-

linéaire) de la densité surfacique de nanoparticules adsorbées ГNPs face à une variation de la densité 

surfacique de récepteurs ГR à Гonset. ГNPs est exprimée par (équations 2, 3, 26): 

Г𝑁𝑃𝑠 = 𝐴𝑠𝑖𝑡𝑒 ×
𝜌𝑁𝑃𝑣0𝑒𝑥𝑝[−𝛽(𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 + 𝐹𝑟𝑒𝑝)]

1 + 𝜌𝑁𝑃𝑣0𝑒𝑥𝑝[−𝛽(𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 + 𝐹𝑟𝑒𝑝)]
 

Comme décrit dans le chapitre 3, 𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 et 𝛽𝐹𝑟𝑒𝑝 sont l’énergie libre de liaison ligand-récepteur 

et la pénalité de l’énergie libre liée à la répulsion stérique récepteur- chaîne de furtivité, 

respectivement. 𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 et 𝛽𝐹𝑟𝑒𝑝 sont exprimées par l’équation 4 et 16, respectivement (Chapitre 

3): 

 
𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 = ∑ 𝑁𝑖 [ln𝑝𝑖 + 

1

2
 (1 − 𝑝𝑖)]

𝑖=𝑅,𝐿

 
(4) 

 𝛽𝐹𝑟𝑒𝑝 = 𝑁𝑅𝑓𝑟𝑒𝑝 = 𝑁𝑅𝐶𝑉𝑅𝜉2(𝑟 =  𝑅𝑁𝑃 + ℎ1)
−3𝑔 (16) 

Selon l’équation 16, 𝛽𝐹𝑟𝑒𝑝  augmente linéairement en réponse de 𝑁𝑅 , NR est le nombre de 

récepteurs qui se trouvent dans les zones d’interaction et qui peuvent participer à la formation de 

la liaison ligand-récepteur. L’équation 2 est une expression mathématique exacte pour 𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑, 

mais elle masque la relation entre 𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 et 𝑁𝑅. Il est possible de simplifier l’équation 2 par une 

approximation de champ moléculaire (182) comme suivant:  

𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 ~ {
− 𝑁𝑅𝑙𝑛[1 + 𝑁𝐿exp (𝛽𝛥𝐺𝑏𝑜𝑛𝑑)], 𝑁𝑅 < 𝑁𝐿
− 𝑁𝐿𝑙𝑛[1 + 𝑁𝑅exp (𝛽𝛥𝐺𝑏𝑜𝑛𝑑)],          𝑁𝑅 > 𝑁𝐿

 
(37) 

L’équation (37) montre que 𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 diminue linéairement avec 𝑁𝑅  pour les 𝑁𝑅  faibles (𝑁𝑅 <

𝑁𝐿) et diminue de façon exponentielle avec 𝑁𝑅  pour les 𝑁𝑅  élevés (𝑁𝑅 > 𝑁𝐿). Nous pouvons 
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énoncer la règle #1 « le nombre de ligands 𝑁𝐿 doit être supérieur au nombre de récepteurs 𝑁𝑅 pour 

avoir une variation de  𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑  avec 𝑁𝑅  plus élevée ». Dans ce scénario, l’énergie libre 

d’adsorption peut être exprimée comme :   

𝛽(𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 + 𝐹𝑟𝑒𝑝)  ≡   𝑁𝑅(𝑅 − 𝐵) (38) 

Où, R et B sont les coefficients de répulsion et d’attraction, respectivement, qui dépendent des 

paramètres de conception du système. Pour faciliter l’interprétation, réécrivons (équations 2, 3, 

26): 

 Г𝑁𝑃𝑠 = 𝐴𝑠𝑖𝑡𝑒 ×
𝜌𝑁𝑃𝑣0𝑒𝑥𝑝[ 𝑁𝑅(𝐵 − 𝑅)]

1 + 𝜌𝑁𝑃𝑣0𝑒𝑥𝑝[ 𝑁𝑅(𝐵 − 𝑅)]
 (39) 

Pour avoir une valeur de 𝛼 élevée à une densité surfacique de récepteurs ciblée ГOnset, le produit 

𝜌𝑁𝑃𝑣0𝑒𝑥𝑝[ 𝑁𝑅(𝐵 − 𝑅)] doit être petit et augmenter avec  𝑁𝑅  (≪ 1) à partir de ГOnset (le nombre 

de récepteurs correspondant à ГOnset est nommé NR-onset). Pour cela, différentes approches peuvent 

être considérées :  

i, Diminuer la concentration de nanoparticules en solution 𝜌𝑁𝑃 : C’est la manière la plus 

simple d’améliorer l’adsorption sélective. Par contre, une concentration trop faible conduit 

à une faible quantité de nanoparticules adsorbées. 

ii, Minimiser le volume d’adsorption 𝑣0: en diminuant la longueur effective de la chaîne de 

ciblage (équations 17 et 18, chapitre 2) ou en diminuant le diamètre hydrodynamique des 

nanoparticules. Cependant, la diminution de 𝑣0 peut mener à une diminution du coefficient 

B, qui diminue l’amplitude de la variation de 𝑒𝑥𝑝[ 𝑁𝑅(𝐵 − 𝑅)] en réponse de NR, par 

conséquent, la sélectivité. Donc, il n’est pas très bénéfique de trop diminuer 𝑣0. 
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iii, Minimiser (𝐵 − 𝑅): Le produit de  𝑁𝑅−𝑜𝑛𝑠𝑒𝑡(𝐵 − 𝑅) doit être petit mais toujours positif. 

À titre d’exemple, si nous visons à cibler les surfaces de récepteurs à haute densité 

surfacique (𝑁𝑅−𝑜𝑛𝑠𝑒𝑡  élevé), il faudrait diminuer (𝐵 − 𝑅)  pour minimiser le produit 

 𝑁𝑅−𝑜𝑛𝑠𝑒𝑡(𝐵 − 𝑅). Pour cela, nous pouvons diminuer B ou augmenter R: (a) Diminution 

de B (coefficient d’attraction): plusieurs paramètres influencent la valeur de B. En premier, 

un ligand ayant une affinité modérée avec le récepteur cible peut être utilisé pour diminuer 

B. Cependant, les interactions non-spécifiques peuvent devenir dominantes lors de 

l’utilisation d’un ligand à trop faible affinité (299). En deuxième, bien que les diminutions 

de la longueur de la chaîne de ciblage, de la taille des nanoparticules et de la densité 

surfacique de ligands permettent de diminuer B (en diminuant le nombre de ligands et de 

récepteurs qui participent à l’interaction nanoparticule-cellule), elles provoquent 

également une diminution de l’amplitude de la variation de 𝛽𝐹𝑏𝑖𝑛𝑑 en réponse de NR à 

cause de la perte de l’effet combinatoire. Par conséquent, il n’est pas préférable de diminuer 

considérablement la valeur de B; (b) Augmentation de R (coefficient de répulsion): la 

longueur et/ou la densité surfacique de la chaîne de furtivité peut être augmentées pour 

augmenter R. À cette étape, il faut s’assurer que la valeur de R soit égale à Rmax < B, sinon, 

la répulsion devient trop forte et inhibe complètement l’adsorption. Cette approche est très 

bénéfique pour atteindre une super-sélectivité visée et c’est ce que nous avons montré dans 

le chapitre 2. 

6.2 Déstabilisation membranaire sélective au pH acide  

Le chapitre 3 présente la déstabilisation membranaire sélective au pH acide des 

nanoparticules lipidiques contenant un lipide bascule pH-sensible (SL2 ou CSL3). Pour rappel, 

ces lipides sont construits sur une bascule moléculaire (« switch ») qui change de conformation 
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par acidification. Les études récentes ont montré que les nanoparticules lipidiques contenant de 

tels lipides permettent la délivrance cytosolique du contenu thérapeutique, sur plusieurs modèles 

in vitro et in vivo, en particulier du cancer (rétinoblastome). Toutefois, afin de comprendre les 

avantages et les limites du système, le mécanisme de déstabilisation membranaire des 

nanoparticules lipidiques a été étudié par différentes méthodes biophysiques. Nos résultats 

confirment que le mécanisme de déstabilisation membranaire de LNPs contenant SL2 ou CSL3 à 

pH acide est associé au changement conformationnel de ces lipides. Plus spécifiquement, les 

résultats de LB ont en effet montré une expansion de l’aire surfacique occupée par les lipides 

bascules dans la monocouche lipidique, qui est probablement due au changement conformationnel 

et à la protonation du lipide. Cette modification n’entraîne pas de séparation de phase de la 

membrane lipidique. En effet, les résultats DSC, LB et RMN-C13 ont démontré que les lipides 

bascules sont capables de s’incorporer de manière homogène avec les co-lipides et que la présence 

de CSL3 dans la bicouche lipidique est favorisée thermodynamiquement à pH neutre et encore 

plus à pH acide. Cependant, la modification conformationnelle du lipide bascule induit des 

fluctuations et des défauts de la membrane lipidique, qui se traduisent par des changements 

morphologiques des vésicules lipidiques (microscopie). En outre, la protonation à pH acide des 

lipides bascules (mesure de potentiel-) favorise leur interaction avec les phospholipides (tels que 

la DSPC) et induit probablement la fusion membranaire avec des membranes chargées 

négativement, qui a été rapportée par les travaux de Viricel et al. (156, 157). Finalement, tous ces 

changements en morphologie sont probablement responsables du relargage du cargo encapsulé 

dans les LNPs. Il faut noter que le mécanisme de fusion membranaire suggéré ici est cohérent avec 

le mécanisme proposé pour les LNPs ionisables (300) tel que décrit dans le chapitre 1 (section 



180 

 

1.4). De plus, la déstabilisation membranaire de manière spontanée (en absence des vésicules 

chargées négativement) est nouvelle et spécifique aux lipides bascules.  

Les méthodes souvent utilisées pour la formulation des LNPs comprennent l’extrusion et le 

mélange par microfluidique et elles peuvent avoir un impact important sur la morphologie et donc 

certainement sur le mécanisme de déstabilisation. En effet, les LNPs, préparées par extrusion dans 

le cadre de cette étude (chapitre 5), sont des vésicules assez homogènes présentant une bicouche 

avec un cœur aqueux à pH 7.4. Cependant, des résultats de l’étude préliminaire (par le groupe de 

Dr. Leblond Chain (INSERM Bordeaux, France)) démontrent que des LNPs-CSL3, préparées par 

microfluidique, sont des vésicules aux formes et tailles hétérogènes présentant une bicouche avec 

un cœur aqueux ou lipidique à pH 7,4. Les CSL3-LNPs encapsulant siARN, préparées par 

microfluidique, sont des vésicules avec un cœur dense et une « couronne » multi-lamellaire. Ces 

observations sont très similaires avec les LNPs ionisables contenants KC2 (LNPs-KC2) (161). La 

structure du cœur solide de LNPs sans siARN reflète probablement une phase huileuse du lipide 

ionisable sous forme neutre à pH 7,4 (161). En présence de siARN, les LNPs ionisables présentent 

des structures lamellaires qui « sandwichent » le siARN entre deux bicouches lipidiques (161). Il 

est fort probable que les CSL3-LNPs présentent également cette organisation.  

Il est pertinent de mentionner certaines limites des modèles expérimentaux employés dans 

cette étude. Par exemple, pour l’étude de microscopie confocale, POPC (au lieu de DSPC) a été 

utilisé comme co-lipide pour faciliter la formation des vésicules géantes (GUV) en utilisant la 

technique (électro-formation) et le protocole disponible dans notre laboratoire. Il est donc 

nécessaire de reproduire nos résultats avec des formulations de GUV plus proches avec celles de 

LNPs parce qu’il est bien connu que la composition de LNPs a un impact important sur les 

propriétés physicochimiques des LNPs (153). Pour l’étude de potentiel ζ, un large range de pH 
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(7.4 à 3.5) a été utilisée. Il est bien évident que la valeur de pH 3.5 ne soit pas représentative de ce 

qui se passe dans les cellules, mais la mesure du potentiel ζ des LNPs à ce pH permet d'obtenir une 

estimation de la valeur pKa apparente des LNPs à l'aide de l'équation de Henderson-Hasselbalch. 

Finalement, tel que mentionné dans le chapitre 1, les nanoparticules en général et les LNPs en 

particulier sont souvent internalisées par les voies d’endocytose, et se retrouvent dans les vésicules 

endocytaires. Leurs interactions avec la membrane endosomale et d’autres composants cellulaires 

jouent un rôle important sur le mécanisme de déstabilisation membranaire. En perspective, les 

études de trafic intracellulaire des LNPs donneront des informations intéressantes sur le 

mécanisme de déstabilisation membranaire ainsi que sur l’échappement endosomal. Pour 

visualiser les LNPs, il est possible d’encapsuler des sondes fluorescentes dans les LNPs et observer 

indirectement les LNPs par microscopie. Les techniques de microscopie par localisation de 

molécules individuelles (SMLM) permettent d’obtenir des résolutions bien au-dessous de la 

barrière de diffraction (301). L’utilisation de ces microscopies a permis d’observer la distribution 

et le trafic des LNPs individuelles et même du siARN dans les cellules (302).  

Les études in vitro (sur les cellules) et in vivo ont montré que les LNPs bascules sont capables 

de pénétrer dans des cellules sans l’aide d’un ligand. Par contre, nous pouvons améliorer 

l’efficacité de ciblage des LNPs aux cellules pathologiques surexprimant un récepteur spécifique 

en fonctionnalisant leur surface avec une monocouche bimodale BM (contenant PEG et PEG-

ligand), comme présenté dans le chapitre 2. Dans ce scénario, il sera nécessaire de valider la 

capacité de déstabilisation membranaire et l’échappement endosomal des LNPs en présence de 

BM. Il est bien connu que la présence de PEG dans la formulation de LNPs empêche 

l’échappement endosomal des LNPs (303). Pour les LNPs bascules, il est rapporté que la 

formulation de LNPs contenant 5% PEG présente encore une bonne capacité de relargage et de 
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fusion membranaire à pH acide (157). De cette étude, nous avons observé le changement 

morphologique ainsi que le relargage de calcéine à pH acide pour les formulations de LNPs 

bascules contenant 2.5% de PEG. Néanmoins, des études supplémentaires sur la déstabilisation 

membranaire ainsi que sur le trafic intracellulaire des LNPs bascules fonctionnalisées avec BM 

sont essentielles pour confirmer l’efficacité de l’échappement endosomal.  

Finalement, les mécanismes proposés peuvent être utilisés pour expliquer d’autres systèmes 

similaires. Récemment, le concept « conformational molecular switch » initié par le groupe de Dr.  

Leblond Chain prend de l’ampleur dans le développement des nanoparticules lipidiques pour la 

délivrance sélective au stimulus (171). Dans cette stratégie, des lipides bascules stimuli-sensibles 

ont été synthétisés en se basant sur une unité de basculement qui subit un changement 

conformationnel en présence des ions (H+, Cu2+, Ca2+, Zn2+) ou des métabolites cibles (ATP, lipide 

phosphatidylsérine) (171, 304, 305). Les résultats ont montré une délivrance hautement sélective 

au stimulus et aux cellules cibles. Il est très probable que la délivrance de cargo de ces systèmes 

soit médiée par une déstabilisation membranaire. Par exemple, des LNPs contenant un lipide 

bascule sensible à l’ATP sont des vésicules non sphériques avec une bicouche lipidique avant le 

traitement avec ATP et deviennent des vésicules non-sphériques denses de lipides après le 

traitement avec l’ATP (Figure 6.1) (304).  
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Figure 6.1. Changement morphologique des LNPs contenant un lipide bascule sensible à l’ATP 

(304). 

Les résultats de notre projet peuvent être exploités pour optimiser le concept de 

« conformational switch ». Par exemple, les isothermes de la monocouche lipidique LB ont montré 

une expansion importante de l’aire moléculaire pour la phase Le-to-Lc, mais une expansion 

négligeable pour la phase Lc à pH acide. Comme expliqué dans le chapitre 5, ce phénomène est dû 

à une forte interaction de van der Waals entre les chaînes lipidiques de la phase Lc. Ce phénomène 

peut diminuer la réponse (changement conformationnel) au pH. Il faut noter qu’il est toujours 

préférable de minimiser la quantité de lipides synthétiques pH-sensibles dans la formulation de 

LNPs (dans le but de diminuer la toxicité). Quelques approches pourraient être envisagées pour 

améliorer l’amplitude de la réponse au pH : (1) l’utilisation des chaînes insaturées (les liaisons 

doubles défavorisent l’empilement des chaînes); (306) la modification de l’unité de basculement 

pour permettre un plus grand angle de rotation des chaînes hydrocarbonées (Figure 6.2). Il est 

également possible d’améliorer la réponse au pH des LNPs bascules en ajoutant dans leur 

formulation des co-lipides « aidants » à savoir le lipide fusogène DOPE (favorisant la formation 

de phase non-lamellaire) (300) ou d’autres lipides ionisables (307).  
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Figure 6.2. Schéma représentant une rotation à grande angle de l’unité de basculement permettant 

un changement considéré de conformation moléculaire. 
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Chapitre 7                                           

Conclusions 

Dans cette thèse est rapporté l’étude des réponses sélectives à la densité surfacique de 

récepteurs et au pH acide des nanoparticules fonctionnelles et l’impact des paramètres de 

conception sur ces comportements sélectifs. De telles fonctionnalités peuvent être employées dans 

le développement et l’optimisation des systèmes de ciblage thérapeutique à base des 

nanoparticules. 

Le ciblage actif des NP est largement utilisé pour améliorer leur sélectivité envers la cellule 

ou le tissu d'intérêt. Par exemple, les anticorps sont couramment conjugués aux NP pour favoriser 

le ciblage sélectif. (1,2) Cependant, la traduction clinique des NP à ciblage actif est difficile, sans 

formulation approuvée à ce jour. (3) Le succès clinique limité indique qu'une meilleure 

compréhension des pièges rencontrés dans le ciblage actif des IP est nécessaire. 
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Malgré les grandes promesses et l'activité intense dans ce domaine au cours des dernières 

décennies, le ciblage actif des nanoparticules a été décevant en clinique, sans traitement approuvé 

jusqu'à présent. 

Pour équiper les nanoparticules d’une adsorption sélective à la densité surfacique de 

récepteurs, nous avons proposé de fonctionnaliser leur surface avec une monocouche bimodale 

partiellement fonctionnalisée. Un modèle biomimétique de l’interface nanoparticule-cellule a été 

développé et optimisé pour tester l’adsorption des nanoparticules sur les surfaces de récepteur à 

différentes densités surfaciques. En utilisant ce modèle expérimental en combinaison avec la 

modélisation théorique, une preuve expérimentale détaillée et systématique sans précédent sur la 

sélectivité envers la densité surfacique de récepteurs de nanoparticules décorées de la monocouche 

bimodale a été démontrée. L’utilisation des chaînes de furtivité plus longues que les chaînes de 

ciblage a permis d’augmenter la super-sélectivité. Un modèle théorique a été développé pour 

décrire la répulsion due à des chaînes de furtivité: une augmentation de la longueur et/ou de la 

densité surfacique de la chaîne de furtivité entraîne une augmentation de la répulsion stérique. Une 

relation entre la répulsion stérique et la sélectivité a été établie : une augmentation de la répulsion 

conduit à une amélioration de la sélectivité. Ces résultats pourraient être exploités pour la 

conception expérimentale des systèmes multivalentes présentant un comportement super-sélectif 

désiré. Afin de généraliser ces résultats à des nanomédicines, il est indispensable de conduire des 

études supplémentaires plus proches des réalités cliniques. Tout d’abord, l’utilisation des 

nanoparticules plus appropriées pour la vectorisation pharmaceutique comme discuté dans le 

chapitre 6. Il serait ensuite nécessaire d’évaluer le comportement sélectif des nanoparticules sur 

les cellules ciblées parce que le modèle (expérimental et théorique) de notre étude ne reflète pas 

complètement les cellules, par exemple, l’élasticité, la courbure des cellules ou la présence d’autres 
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composants à la surface cellulaire comme le glycocalyx. Il fut démontré que ces paramètres ont 

joue un rôle important sur l’adsorption cellulaire des nanoparticules (182, 308). Il est aussi 

important de tester l’adsorption sélective des nanoparticules par une étude in vivo, tel que décrit 

dans le chapitre 1, notre organisme présente plusieurs barrières qui peuvent affecter le 

comportement sélectif des nanoparticules. En particulier, la matrice extracellulaire (ECM) peut 

avoir un impact sur la diffusion des nanoparticules, modifiant ainsi la cinétique d’adsorption des 

nanoparticules (308, 309). Des nanoparticules peuvent être séquestrées par le système réticulo-

endothélial (MPS), raccourcissant leur circulation sanguine. La formation de la couronne de 

protéines à la surface des nanoparticules peut modifier leur fonctionnalité de ciblage sélectif (310).  

Pour mieux comprendre le mécanisme pour lequel les nanoparticules lipidiques bascules pH-

sensibles facilitent la délivrance cytosolique, nous avons proposé l’étude de l’impact du pH et des 

lipides bascules pH-sensibles sur les propriétés physico-chimiques des mélanges lipidiques et des 

nanoparticules lipidiques. Il a été démontré qu’en s’incorporant dans la bicouche lipidique, les 

lipides bascules ont la capacité de promouvoir la déstabilisation de la membrane lipidique dans le 

milieu acide, déclenchant ainsi la libération de leur contenu. Sur la base d’observations 

microscopiques et de mesures biophysiques, un mécanisme de déstabilisation membranaire est 

proposé par lequel lors de l’acidification, le changement conformationnel des lipides bascules 

provoque un réarrangement de l'assemblage lipidique, ce qui conduit à des modifications 

morphologiques des vésicules lipidiques (formes irrégulières, agglomérat, vésicules polygonales). 

Durant la transformation morphologique, la membrane lipidique devient plus perméable, 

favorisant la fuite des médicaments encapsulés. Ces résultats pourraient être utiles pour la 

compréhension des mécanismes de délivrance ciblée des molécules bascules stimuli-sensibles. Il 

faut noter que certains modèles expérimentaux de cette étude ont été simplifiés pour isoler 
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l’influence d’autres paramètres et d’étudier uniquement l’effet de pH et des lipides bascules sur le 

comportement physicochimique des nanoparticules lipidiques, par conséquent, certaines 

conclusions tirées de cette étude ne représentent pas parfaitement le mécanisme d’échappement 

endosomal. Il est ainsi très important de conduire des études supplémentaires telles que discutées 

dans le chapitre 6 pour permettre une meilleure compréhension de mécanisme d’échappement 

endosomal.  

Les réponses sélectives des nanoparticules rapportées par ce projet serviront potentiellement 

à concevoir efficacement les nanoparticules fonctionnelles aux ciblages sélectifs. Dans un scénario 

idéal, nous pourrons formuler des nanoparticules lipidiques bascules pH-sensibles fonctionnalisées 

avec une monocouche bimodale pour le ciblage thérapeutique au cancer où les cellules tumorales 

sont caractérisées par une surexpression d’un récepteur spécifique. Ces nanoparticules seront 

capables de transporter leur cargo (agents thérapeutiques) aux cellules ciblées grâce à leur 

adsorption sélective à la densité surfacique de récepteur et puis relarguer leur cargo une fois 

endocytées dans les cellules grâce au mécanisme de l’échappement endosomal. 
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